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1.1 本論文の背景と目的 

生体内の臓器の形態や機能を非侵襲に評価することは，様々な疾患の診断において重要

である．X 線 CT (Computed Tomography)，MRI(Magnetic Resonance Imaging)，超音波

イメージングなど様々な技術が普及しているが，いずれ手法も生体の深い部分を観察でき

るものの，皮膚の微小な血管を撮像するには分解能が十分ではない．また，X 線 CT にお

いては放射線被爆というリスクがあり，その他の撮像法においても高コントラストな画像

を取得するためには造影剤が必要である．それに対して光を用いたイメージングでは，可

視光や近赤外光の吸光特性を利用することで高分解能ならびに高コントラストの画像を取

得できる．可視光を用いた生体イメージングでは，生体組織の散乱の影響が大きいため，

深度数 100 µm の範囲に存在する吸収物質の撮像が可能である．一方，近赤外分光

(Near-Infrared Spectroscopy, NIRS)では表面から数 cm の深さの情報を撮像することが可

能である．光コヒーレンス断層撮像法(Optical Coherence Tomography, OCT)では，多重散

乱光の影響を抑制し，準単散乱光捉えることで非常に優れた深さ分解能の断層画像が得ら

れるものの，生体の散乱の影響を受けるため皮膚の撮像では深さ方向 1 mm 程度の情報し

か得られない．[1]つまり生体の数 mm 程度の深さに対して血管を正確な深さ情報とともに

非侵襲にイメージングする技術は存在しない．[2] [3] [4] 

皮膚は，上部から表皮と真皮からなる層構造であり，その下に皮下組織が存在する．[5] 

皮膚の構造を図 1 に示す．表皮は角層，顆粒層，有棘層，および基底層からなり，皮膚の

最外層であることから外部の異物からの防御機能，体内水分の保湿機能などのバリア機能

を有する．その厚みは 0.2 mm 程度である．また基底層では紫外線を防ぐためにメラニン

を合成する．真皮はコラーゲンが大部分を占め，内部には皮下組織の動脈と静脈からつな

がった末梢尾血管が分布している．皮下組織は皮下脂肪であり，その下部には筋膜，筋層

が存在する．ヒトの場合，表皮，真皮を合わせた皮膚の厚みは部位によって異なり，まぶ

たの皮膚は 1 mm 以下であるのに対し，背中，臀部などが最も分厚く 3 mm 程度である．

[6] [7] 皮膚内部の血行は皮膚の疾患と密接に関係しており，血管網を撮像することによっ

て皮膚疾患の程度を診断することができる．しかし前述の通り，皮膚全層の数 mm 深さの

血管網をイメージングできる方法が確立していないため，有効な診断方法が存在しない． 
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図 1-1. 皮膚の構造 

 

生体浅部のイメージング技術として，光音響イメージング法の研究が近年盛んに行われ

ている．光の吸収特性と超音波の伝搬特性を合わせ持つため，優れた深さ分解能，mm ~ cm

の測定深度が得られることが特徴である．光音響イメージングは様々な分野への応用が研

究されており，乳癌の診断への応用，前立線癌の診断，内視鏡への応用などが報告されて

いる．[8] [9] [10] 体表臓器の皮膚の外傷診断への応用として，皮膚の血行障害を伴う熱傷

の深度診断や皮膚内で血管再生が起こる移植皮膚の生着モニタリングなどの研究が行われ

てきた．[11] [12] [13] [14] しかし，実時間実時間イメージングではなく，測定深度が 1.5 mm

程度に限られたため臨床応用には課題があった．本研究では，測定深度 3 mm 以上の実時

間で撮像が可能な皮膚診断用光音響イメージング・システムを開発し，その有効性を実証

することを目的とする．皮膚の疾患として熱傷に着目し，その深度を診断する．熱傷疾患

が進行すると損傷深度が深くなり，その程度に応じてⅠ～Ⅲ度に分類される．特にⅢ度熱

傷になると，真皮全層が損傷し自然治癒が見込めないため皮膚移植が必要となる．このよ

うに熱傷深度を正確に診断することは，治療方針に影響するため非常に重要である．しか

しながら，従来のイメージング法では皮膚全層の血液分布を撮像することは不可能である

ため有効な診断方法が確立できていない．本研究の手法では皮膚全層の観測が可能である

ため，熱傷深度診断からの応用として熱傷の治癒過程のモニタリングも試行する．広範囲

重度熱傷では多くの部位で皮膚移植が行われるが，移植部位の状態によりその生着状態は
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異なる．移植皮膚が生着しない場合には再移植が必要となるため移植の生着過程をモニタ

リングすることは重要であるが，現状では肉眼的観でしか評価されていない．本研究の手

法によって，移植皮膚の生着モニタリングの評価を行う．このように，本研究で開発した

皮膚診断用光音響イメージング・システムの熱傷深度診断，熱傷治癒過程のモニタリング，

ならびに移植皮膚の生着モニタリングにおける有効性を確認し，その皮膚外傷診断におけ

る実用性を示す． 

 

1.2 本論文の構成と内容 

本論文は本章を含む 6 章から構成されている． 

第 2 章では光音響法に関する研究の歴史的背景とその原理を概説し，基礎的な実験の結

果について説明する．第 3 章では開発した実時間光音響イメージング・システムの特徴を

述べ，ファントム(疑似生体試料)を用いた実験によってシステムの性能を評価する．光音

響イメージング法をラット熱傷モデルに適用して得られた結果と組織標本の比較によって，

熱傷深度ならびに熱傷治癒効果の診断への可能性について検証する．第 4 章では，これま

で熱傷深度診断において多くの研究実績のあるレーザードップラー血流イメージング・シ

ステム(Laser Doppler Imaging, LDI)との比較を行う．このことによって，光音響イメージ

ングによる熱傷深度診断の有効性を確認する． 6 種類の条件でラット熱傷モデルを作製し，

組織標本から見積もった熱傷深度を比較基準として，光音響イメージングとレーザードッ

プラー血流イメージングによって測定された深度を相互の比較し，本研究のシステムの熱

傷深度診断への実効性を示す．第 5 章では，移植皮膚の生着過程の評価を行う．移植皮膚

が生着する自家皮膚移植モデルと免疫反応により最終的に脱落する同種皮膚移植モデルの

ラットを用い，移植後の経時変化を光音響イメージング・システムによって測定する．皮

膚移植部位について，生検時の移植部位の状態した皮膚の状態およびその組織標本の血管

の再生状態と光音響イメージングによって撮像された画像を比較することによって，移植

片内の光音響信号の強度と生着状態との関係を立証する．第 6 章では本研究の成果をまと

め，結論を述べる．さらに，光音響イメージング法の皮膚外傷診断への展望を述べる． 
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2.1 光音響法の歴史 

光音響効果は 1880 年 Alexander Graham Bell によって報告された．[15] 密閉された容

器内の資料に太陽光線を断続的に照射すると，容器内部に音波が発生する現象である．そ

の後光音響分光法として気体試料の分析などに応用されてきた．[16] 1990 年代半ばからパ

ルスレーザー技術と，超音波技術の発展とパーソナルコンピューター(Personal 

Computer,PC)の演算能力の大幅な向上により，生体イメージングへの応用が研究されるよ

うになった．[17] 

2000 年代に入ると光音響イメージング法は世界中で研究されるようになり，前述した乳

がんの診断[8]，前立腺がんの診断のほか[9]，皮膚疾患の診断[18]，小動物の脳の機能計測

[19]などの研究がなされている．世界各国で臨床研究は進められているものの，2015 年の

時点で医療機器として承認されている装置は存在しない． 

 

2.2 光音響法の原理 

光音響効果は，生体組織にパルス光を照射したときに光のエネルギーを吸収した物質が

断熱膨張することで熱弾性波が発生する現象である． 

深さ z 吸収係数 a の吸収層が存在すると，照射フルエンス 0F の，パルス幅  のパル

スレーザー光を照射した場合，発生する光音響波の圧力Pは以下で表すことができる．[20] 

[21] 

  

)exp(0 zFP aa      ・・・・・(1) 

 

ここで，はグリュナイゼン係数であり，光から熱弾性波への変換効率を表す．すなわち，

光音響波の圧力は，光のエネルギー，対象物質の吸収係数に比例し，深さ方向に指数関数

的に減少する．したがって，光音響波を効率良く発生させるためには，生体組織を伝搬す

る光の熱拡散が無視できる程度にパルス光の時間幅が短いことが必須であり，この条件は

次式で表される．[22] 
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svD /    ・・・・・(2) 

 

ここで  はレーザー光のパルス幅， sv は生体内音速，D は光の侵達長 a/1 と吸収体の

厚さのうち小さい方の値を表す．具体的には，生体軟組織の音速 sv は 1540 m/s， a は

235 cm-1程度であるから，血管の径 60~300 µm とすると，ナノ秒オーダーの光であれば光

音響波を効率良く発生することができる． 

 

2.3 光の生体への安全性 

光音響波の強度は，照射光のフルエンスに比例する．光のフルエンスを大きくすること

で，大きな振幅の光音響波を発生させることができる．臨床応用では，光エネルギーを照

射したときに生体組織に障害が発生しないように，JIS C 6802 に最大許容露光量(MPE : 

Maximum Permissible Exposure)が規定されている．[23] MPE は，各種動物実験，や人体

の事故例などから，各波長に対して，各部位における障害発生率が 50 %になる露光量の

1/10 を照射レーザー光強度として定義されている．表 2.1 に，波長 532 nm のレーザー光

の皮膚への MPE を示す．本研究で開発したシステムでは，皮膚への開口は直径 3.5 mm の

円形で定義されており，この開口に対する照射光エネルギー密度を計算するためには，

MPE について以下の 3 条件を満足する必要がある．①パルス幅 20 ns の 1 パルスあたりの

光エネルギーは 200 J･m-2以下であること．開口直径 3.5 mm 以下の面積へのパルス光エネ

ルギーの場合約 2 mJ 以下となる．②露光時間 10 秒以下の光エネルギーは 1.1x104t0.25 W･

m-2，③10 秒以上では 2000 W･m-2が適用されること．本研究ではこれら３条件を満たすよ

う，皮膚への光照射強度が 1400 W/m2となるように設計した． 

 

表 2.1 波長 532 nm の皮膚への MPE 

露光時間 t[s] 

波長λ [mm] 

< 10-9 10-9 ~ 10-7 10-7 ~ 10 10 ~ 3x104 

400 – 700 2x1011 W･m-2 200 J･m-2 1.1x104t0.25 W･m-2 2000 W･m-2 
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2.4 光のパルス幅と光音響波の関係 

光音響波を効率良く発生させるには，パルス幅ナノ秒オーダーのパルスレーザー光源が

必要であるが，具体的にどの程度までパルス幅を短くすべきか検討が必要である．本節で

は，レーザー光のパルス幅と光音響波の振幅の関係についての基礎的な知見について述べ

る． 

 

2.4.1 パルス LD ユニットによる実験 

一般的な固体レーザーではパルス幅が可変でないため，パルス幅を変化させることがで

きるレーザーダイオード(Laser Diode, LD)ユニットを開発した．図 2.1 に，光源の外観写

真を示す．開発した LD ユニットはパルスジェネレータ(33500B, Agilent)によって駆動さ

れ，そのパルス幅を変化させることによってパルス幅を変化させている．波長 638 nm，

出力 1W の LD 光源を．繰返し周波数 10 kHz，駆動しパルス幅 20~500 ns に調整した．

パルスジェネレータで設定したパルス幅に光のパルス幅が追従することを確認した．なお，

光源はファイバー結合されており，LD の出力よりファイバー端でのパルスエネルギーは 

数 10~数 100 nJ と見積もられた．図 2.2 に，測定系のブロック図を示す．超音波センサ

ーの材質は Pb(Zr,Ti)O3であり，中心周波数 5 MHz と 10 MHz の 2 種類のセンサーを用い

た．超音波センサーは圧電素子の種類，厚みなどによって中心周波数(共振周波数)が定義

されており，本実験では 5 MHz と 10 MHz の 2 種類のセンサーで評価を行うことでシス

テムに用いるセンサーの周波数を評価した．測定対象としては，黒色ポリ塩化ビニル板を

使用した．吸収率の高い黒色板を用いたのは，LD の光照射エネルギーが固体レーザーの

それよりもはるかに小さいため光音響信号が効率よく発生しないためである．LD の電流

値一定の条件の下，パルスジェネレータによって光パルス幅を変化させることによって，

発生した光音響信号の振幅をオシロスコープ(DSO9104B, Agilent)で測定した．  

 



9 

 

図 2-1 パルス LD ユニット外観図 

 

 

図 2-2. パルス LD ユニットを用いた測定系のブロック図 

 

2.4.2 実験結果と考察 

図 2.3 と図 2.4 には，それぞれ 10 MHz と，5 MHz センサーを使用したときの光音響信

号波形を示す．ここで，パルス幅が 20~100 ns と 100~500 ns(b)に対する結果をそれぞれ

(a)と(b)に示す．図 2-3 と図 2-4 より，パルス幅 20 ns から 100 ns までは振幅が増大する

が，パルス幅 100 ns 以降は増加しない．信号パルス幅については，パルス幅が 60 ns より

大きくなると信号パルス幅が長くなり周波数成分が減少する．したがって，パルス幅 100 ns

を超えると光音響信号の発生効率が非常に低下することが分かる． 

図 2-3 と図 2-4 の測定結果より，光源のパルス幅と光音響信号振幅との関係および，光

源のパルス幅と光音響信号パルス幅との関係を，それぞれ図 2-5(a)と図 2-5(b)に示す．パ

ルス幅 100 ns が増加すると照射光エネルギーが増加するため，光音響信号の振幅は線形に

増加する．一方，光音響信号パルス幅は，パルス幅 200 ns 程度まではほぼ線形に増加して
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おり，光音響信号の振幅の増加とともに，その周期も増加している．これは，光照射エネ

ルギーの増加とともに，断熱膨張が大きくなるに従って膨張に要する時間が伸長すること

が光音響信号パルス幅に影響を及ぼしていると考えられる．さらに，パルス幅 100 ns より

大きくなると光音響信号の振幅の増加は抑制され，パルス幅についても 200 ns より大きく

なると信号パルス幅の変化は見られなくなる．これは，パルス幅が長くなり過ぎると，物

質の断熱膨張および熱緩和の時間が重なるため，光音響信号が効率よく発生しないことが

原因であると考えられる．本実験で用いた測定対象がポリ塩化ビニルであり生体とは条件

が異なるものの，(2)式で示したとおりナノ秒レーザー光源を使用することによって光音響

信号を効率的に発生させることができることを確認した． 

 

 

図 2-3. 10MHz センサーによって検出された光音響信号波形 

 

 

図 2-4. 5MHz センサーによって検出された光音響信号波形 
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図 2-5. 光源パルス幅と光音響信号の振幅と，周期の関係 

 

一般に，光音響イメージング・システムにおいては，センサーの中心周波数は深さ方向

の分解能に影響を与える．これはセンサーの中心周波数により光音響信号パルス幅が決ま

り，その信号パルス幅によって深さ方向に隣接した測定対象から発生した光音響波を分離

できるかどうかの限界が決まるからである．図 2-5 に示す実験結果から，光音響信号の振

幅は 5 MHz の方が 10 MHz よりも大きいが，信号パルス幅は 5 MHz の方が長くなる．本

研究では，光音響イメージングの正確な深さ情報取得の可能性を利用して，皮膚外傷診断

への応用について研究するため，深さ分解能が高い 10 MHz センサーを使用することとし

た． 

 

2.5 皮膚診断用光音響イメージング・システム用ファントム(模擬生体)の開発 

システムの評価において，ファントム(模擬生体)は重要となる．超音波診断装置用ファ

ントムは市販されているが，[24] 光音響イメージング・システム用ファントムで市販され

ているものは存在しない．そこで本研究では皮膚の層構造を模擬した光音響イメージン

グ・システム用のファントムの開発を行った． 
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2.5.1 ファントムの開発 

光音響イメージング・システムに使用するためには，超音波の伝搬特性，および光の散乱，

吸収特性を模擬することが重要である．また皮膚のような薄い組織内に層構造となった血

管網を模擬しなくてはならない．本研究で開発したファントムには主材料にアクリルブロ

ック共重合体を用いた．[25] この素材の特徴は厚みを最小で 0.3 mm のシート状に作製す

ることができ，自己吸着性があるためシートを積層することが可能である．このアクリル

ブロック共重合体にひまし油を混入させ，超音波の伝搬特性を調整した．また光散乱体と

して酸化チタンを混入させた．アクリルブロック共重合体の表面にポリビニルアルコール

(Polyvinyl Alcohol, PVA)の層を吸着させ，PVA にインクジェットプリンタ(Canon MG6130)

で赤色のパターンを描画することで光吸収体を製作した．[26] 

 

  

図 2-6. 光音響イメージング用ファントムの外観写真 

 

2.5.2 ファントムの評価結果と考察 

開発したファントムの超音波特性，光学特性の評価を行った．パルス透過法によりファ

ントムの超音波速度，超音波減衰率を測定した．アクリルブロック共重合体にひまし油を

混入したものと混入していないものおよびシリコンでの測定結果を図 2-7(a)に示す．ひま

し油を混入したアクリルブロック共重合体の音速が 1527 m/s であり生体軟組織に近い値

を実現したことに対し，ひまし油を混入していないものは 1581 m/s と高い値となった．こ

のことからひまし油を混入して超音波速度を最適に調整できたことが分かる．一方，図

2-7(b)に示す超音波減衰率の測定結果では，ひまし油を混入したアクリルブロック共重合

体は 13.7 dB/MHz/cm となっており生体軟組織の減衰率 0.6 dB/cm よりも大きな値となっ
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ている．[27] 本研究において超音波減衰率を改善させることはできず，今後の課題である．

超音波減衰率が大きいが厚みが薄いため高い減衰率が大きくは影響しないこと，システム

でファントムを撮像できれば生体では十分使用可能なことから本研究ではこのファントム

を用いて評価を行っている． 

 

  

(a)超音波速度測定結果    (b)超音波減衰率測定結果 

図 2-7. ファントムの超音波特性 

 

 

図 2-8. ファントムの光学特性 

 

光学特性の評価として，酸化チタンを混入したアクリルブロック共重合体の光の散乱特性

および赤インクの光の吸収特性を積分球と，スペクトロメーターを用いて測定した．測定

結果を図 2-8 に示す．真皮の散乱係数は 57.5 cm-1であるのに対し，酸化チタンを混入した

アクリルブロック共重合体の散乱係数は 46 cm-1であった．一方，血液の吸収係数が 354 
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cm-1に対し赤インクの吸収係数は 149 cm-1である．値にわずかな違いはあるものの，ほぼ

皮膚と血液の散乱係数，吸収係数は模擬できていると考えられる． 

 

2.6 実時間光音響イメージング・システムの開発 

本研究では皮膚の外傷診断を目的とした光音響イメージング・システムを開発した．光

音響イメージング法を用いた皮膚の外傷診断では，光応用計測法の欠点を克服する手法と

して研究が行われてきた．[11] [12] [13] [14] 従来の研究では測定深度が 2 mm に限られた

こと，単素子のセンサーを用いていたため断層画像を実時間で取得できないことから臨床

研究への応用が困難であるという課題がある．また大型のレーザーを使用していたため，

装置の移動が難しいことも臨床応用の障害であった．そこで本研究では可搬型システムで，

実時間で断層画像が取得できる光音響イメージング・システムを開発することを目的とし

た．  

 

2.6.1 リニアアレイセンサーの開発 

実時間での断層画像撮像のため，圧電素子を直線状に配置したリニアアレイセンサーを

開発した．リニアアレイセンサーは一般的な超音波診断装置で使用されているが，光の照

射機構を設けることが重要である．最初に圧電素子側面に光照射機構を設けたリニアアレ

イセンサーの構造を図 2-9 に示す．8 個の中心周波数 10 MHz の Pb(Zr,Ti)O3の素子を平行

に配置し，素子側面に光ファイバーを平行に配置している．しかしこの構造では光音響信

号に十分な SN を得ることができなかった．音波に関するスネルの法則により，音速の違

う物質の界面では音速の違いに応じて音波が屈折する．生体の音速 1540 m/s に対し，リニ

アアレイセンサーの生体に接触する部分のアクリルの音速は 2730 m/s である．スネルの法

則を考慮すると光照射部の真下から発生した光音響波は，生体とアクリルの界面で屈折し

圧電素子に効率的に伝搬しないことが分かった．その模式図を図 2-10 に示す． 
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図 2-9. 圧電素子側面に光照射機構を設けたリニアアレイセンサー 

 

 

図 2-10. スネルの法則による超音波屈折の模式図 

 

そこで光照射部の真下からの光音響波を効率的に受信するためセンサー中央に光照射

機構を設けたにリアアレイセンサーを開発した．その構造図を図 2-11 に示す．センサーの

構造による光音響信号の受信感度を確認するために，2.5 節で開発したファントムを用いた

測定を行った．2 層の吸収層を持つファントムを，同じ光照射エネルギーで光の照射方式

の異なる 2 種類のセンサーで測定した．測定図を図 2-12(a)に示す．測定結果図 2-12(b)に

は矢頭で示す部分に 2 層の吸収層から得られた光音響信号のピークが見られる．青が光を

側面から照射したリニアアレイセンサーで得られた信号波形であり，赤が光を中央から照

射したリニアアレイセンサーの波形である．この結果から分かる通り，光を中央から照射

したセンサーの方が高い SN 比で光音響信号を受信していることがかる．本試作および測

定結果から，システムには光を中央から照射したタイプのリニアアレイセンサーを用いる

こととした． 
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図 2-11. 圧電素子中央に光照射機構を設けたリニアアレイセンサー 

 

 

図 2-11. 光の照射方式の比較結果 

 

2.6.2 実時間断層画像 

開発したリニアアレイセンサーで実時間断層画像を構築するため，画像化アルゴリズム

を開発した．断層画像の構築には一般的な超音波診断装置で使用されているフェイズドア

レイを用いた．[29] [30] フェイズドアレイは吸収体と各センサーまでの距離差を時間差に

換算し，複数のセンサーの受信信号間で位相整合をとることで SN 比を向上させる手法で

ある．一般的な超音波診断装置に使用されるリニアアレイセンサーはセンサー間の距離が

短いが，本装置で使用するリニアアレイセンサーはセンサー間に光照射部があるためセン

サー間の距離が長くなっている．そこでセンサー直下の領域とセンサー間の領域の 2 種類

に分けたフェイズドアレイ演算を行った．それぞれの模式図を図 2-12 に示す．センサー直
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下の領域に対しては図 2-12(a)に示されるように，対象のセンサーと隣接する 2 つのセンサ

ーの受信信号を用いてフェイズドアレイ処理を行い，深さ方向の全てのデータに演算を行

い画像データとしている．センサー間の領域は図 2-12(b)に示すように，隣接する 2 つのセ

ンサーでフェイズドアレイ演算を行い，センサー直下の領域同様に深さ方向に画像データ

を作成した．これら 2つの演算結果を組み合わせ，測定幅 10.4 mmの断層画像を作成した． 

 

 

図 2-12. フェイズドアレイ演算の模式図 

 

2.6.3 システムの構成 

我々が開発した光音響イメージング・システムのブロック図を図 2-13 に示す．プロー

ブには 2.6.1 節で開発したリニアアレイセンサーを実装しハンドヘルド型プローブを実現

した．プローブのサイズと重量は，それぞれ 40 mm x 20~30 mm x 170 mm と，170 g で

ある．プローブの外観の写真を図 2-14 に示す．2.6.1 節で述べたとおり，センサーの配置

と光照射部の配置を最適化することにより高 SN 比で信号を受信することが可能となった

ことで，光源のエネルギーの出力の低光量化を実現している．光源はこれまで光音響イメ

ージングの皮膚の外傷診断に応用されている波長 532 nm を使用することとした．実時間

撮像を実現するためには高繰返し周波数の光源が必要であり，我々は株式会社アドバンテ

ストで開発したファーバーレーザーをシステムに実装した．[28] レーザーの仕様は，波長

532 nm，パルス幅 20 ns，光照射エネルギー300 µJ，繰返し周波数 500 Hz である．繰返
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し周波数 500 Hz の光源を使用することで，アベレージング数 16 回で，約 30 fps の実時間

撮像が可能となる．ファイバーレーザーは 350 mm x 400 mm x 60 mm であり，システム

全体の小型化に寄与している．ファイバーレーザーの出力は，バンドルファイバーで 9 経

路に分岐され，センサーに結合される．プローブでの皮膚への照射エネルギー密度は 140 

mW/cm2である．これは 2.3 で述べた生体組織に光照射するときの安全基準 200 mW/cm2

以下を満足している． 

 

 

図 2-13. 実時間光音響イメージング・システムのブロック図 

 

 

図 2-14. プローブ外観 

 

本システムには，信号処理専用に開発した FPGA(Field-Programmable Gate Array)ボー

ドを実装している．受信した光音響信号はボード上のアンプで増幅され，250 MHz/s の 8bit 

AD コンバータで量子化され，ボード上の FPGA に転送される．各センサーからの受信信
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号は生体で深さ 5 mm までの情報を得るため，1 画像あたり 1024 byte のデータを取得す

る．フェイズドアレイ演算を行い，画像の横方向に線形補間を行うことで，500 x 1024 の

画像データを作成する．PC の中央処理装置(Central Processing Unit，CPU)で演算を行っ

た場合，演算処理に時間がかかり実時間撮像を実現できない．そこで本装置では FPGA 内

部でデジタル信号処理，および 2.6.2 節で述べたフェイズドアレイ処理を行うことで実時

間撮像を実現した．FPGA で演算したデータは USB-IF を介して PC にデータが転送され，

PC上で 2次元の光音響画像を最大 30 fpsで実時間に画像表示することを可能にしている． 

完成したシステム外観写真を図 2-15 に示す．装置に PC およびディスプレイを内蔵して

おり小型で可搬型のシステムを実現した． 

 

 

図 2-15. システム外観写真 

 

2.6.4 ファントムによるシステムの評価結果および考察 

システムの性能評価を行うため，2.5 節で開発したファントムを用いた評価を行った．

図 2-16にファントムの測定結果を示す．実験では，3層型と 6層型のファントムを用いた．

3 層型の各層には吸収体が印刷されており，6 層型では 2 層目と 5 層目に吸収体が印刷さ

れていない．ファントムの各層の厚みはデジタルマイクロメータ(MDQ-30, Mitsutoyo)にて

計測を行った．3層ファントムでは，1層目の計測された深さは0.70 mm，2層目が1.48 mm，

3 層目が 2.29 mm であった．光音響イメージング法で撮像された画像では，図 2-16 に示

すように 1 層目が 0.62~0.68 mm でありデジタルマイクロメータによって計測された深さ
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に対する最大誤差は 80 µm，2 層目が 1.45~1.60 mm であり最大誤差は 120 µm，3 層目が

2.25~2.40 mm であり最大誤差は 110 µm であった． 

 

 

図 2-16. ファントムの撮像結果 

 

一方，6 層ファントムにおいては，1 層目のデジタルマイクロメータによる計測深さ 0.68 

mm に対して光音響イメージング法で計測された吸収体の深さは 0.65~0.70 mm であり最

大誤差は 30 µm，2層目は計測深さ 2.08 mmに対して 2.05~2.15 mmであり最大誤差 70 µm，

3 層目は計測深さ 2.88 mm に対して 2.85~2.90 mm であり最大誤差 30 µm，4 層目は計測

深さ 4.36 mm に対して 4.40~4.50 mm であり最大誤差 140 µm を得た．以上のことからフ

ァントムに対する光音響イメージング法による吸収体の深さ測定の最大誤差は 140 µm で

ある．この測定誤差は，センサープローブをファントムの柔らかい素材に押し当てたこと

による影響が考えられる．図 3-6 より，本研究で開発した光音響イメージング・システム

を用いると，深さ 4 ㎜までの吸収体を高いコントラストで撮像できることが明らかとなり，

ヒトの皮膚全層を画像化できる可能性が示唆された． 
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2.7 光音響信号の音圧測定 

2.3 節において，生体に照射する光の安全基準について述べた．開発した実時間光音響

イメージング・システムでは光音響信号として超音波が発生する．超音波が生体組織を伝

搬することによって，超音波の振動エネルギーに起因する熱作用や，キャビテーションに

起因する機械的作用などが生体組織に影響を及ぼす．[29] したがって，本節では光音響効

果によってどの程度の音圧が発生しているかを実験的に検証する．  

 

2.7.1 ファントムを用いた光音響信号の音圧測定 

光音響効果によって生体組織内にどの程度の音圧が発生するかを実測するため，2.5 節

で開発したファントムを測定対象として利用した．[26] ファントムは 1 層型のものであり

深さ 0.7 mm に吸収層が配置してある．当初，水槽中にファントムとハイドロホン(PAL 

HPM02, Precision Acoustics)設置して，ファントムから発生した光音響信号を検出するこ

とを試みた．しかしながら，水中に設置されたファントムからはハイドロホンで検出でき

る音響信号が発生されず，音圧測定ができなかった．そのため，ファントムからの光音響

波は 2.4 節で利用した図 2-2 に示す測定系を利用し，2.6.1 節で開発したリニアアレイセン

サーの音圧－電圧変換特性は図 2-17 に示すハイドロホンを用いた実験系により計測する

こととした．具体的な測定の手順は以下の通りである． 

1) 図 2-16 に示す実験系において，水中振動子(中心周波数 1/5/10/15/20 MHz)をパルサ

ーレシーバー(JPR-50P, Japan Probe)で駆動し，その送信超音波の音圧をハイドロホ

ンで測定する．これにより水中振動子の各中心周波数に対する送信波の音圧を得る． 

2) 図 2-17 に示す実験系において，光音響イメージング・システムで使用している中心

周波数 10 MHz のアレイセンサーを用いて，1)で測定した水中振動子の送信波を受

信し，角周波数毎の音圧－電圧変換係数を測定する．これにより，光音響イメージ

ング・システムで使用されるアレイセンサーの音圧－電圧変換係数が決定される． 

3) 図 2-2 に示す実験系によって，ファントムで測定した光音響信号の振幅波形と 2)の

結果から，ファントム内に発生する光音響信号の音圧を推定する． 
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図 2-17. ハイドロホンを用いた光音響波計測系のブロック図 

 

2.7.2 実験結果と考察 

表 2.2 と表 2.3 には，それぞれパルサーレシーバーによって駆動された水中振動子から

発生した超音波出力をハイドロホンとリニアアレイセンサーによって測定した結果を示す．

なお，ハイドロホンの音圧－電圧変換係数は，ハイドロホン単体の校正値である．両表よ

り，光音響イメージング・システムで使用しているリニアアレイセンサーの音圧－電圧変

換係数を決定することができた． 

このアレイセンサーを用いて，ファントムから発生した超音波の波形を測定した結果を

図 2-18 に示す．図より，最大振幅は 1500 mV 程度であり，センサーの中心周波数 10 MHz

から表 2.3 の 10 MHz の音圧/電圧変換係数を用いると，1500 [mV] / 27055 [mV/MPa] = 

0.055 [MPa]となる． 
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表 2.2 水中振動子～発生した超音波の音圧測定結果 

センサー中心周波数 [MHz] 1 5 10 15 20 

測定振幅 [mV] 5.1 16.71 16.96 11.71 4.07 

音圧/電圧変換係数 [mV/MPa] 332 325 327 334 334 

音圧 [MPa] 0.015 0.051 0.052 0.035 0.012 

 

表 2.3 光音響イメージング・システムセンサーの音圧/電圧変換係数 

送信センサー中心周波数 [MHz] 1 5 10 15 20 

測定振幅 [mV] 200.8 966.3 1403.2 430.13 136.58 

音圧 [MPa] 0.015 0.051 0.052 0.035 0.012 

音圧/電圧変換係数 [mV/Mpa] 13072 19377 27055 12268 11208 

 

 

図 2-18. ファントムから発生した超音波の測定光音響信号 

 

一般的な超音波診断装置での音圧は数 MPa であるため，それよりもはるかに小さい音

圧が光音響効果によって発生していることが分かる．現在，一般に流通している超音波診

断装置である SONOACE PICO, Probe （EC4-9/10ED, MEDISON CO.,LTD)を例にあげる

と，その音圧は 1.87~2.71 MPa であった．したがって，我々が開発した光音響イメージン

グ・システムにおいて，光音響効果で発生する超音波による生体への影響については問題

ないと考えられる．しかしながら，発生する音圧が非常に小さいということは，光音響信
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号を効率良く受信するには一般的に流通している超音波診断装置のセンサーよりも高感度

での受信する必要がある．超音波の減衰率は周波数に比例し，軟組織では 0.6 dB/cm･MHz

である．[27] [30] 図2-19には，減衰率0.6 dB/cm･MHzに対する，深さ10 mmまでの1 MHz，

10 MHz および 30 MHz の超音波の減衰率を示す．本システムが目標値として定めている深

さ 3 mm では，30 MHz では 10.8 dB の減衰率に対し 10 MHz では 3.6 dB，1 MHz では 0.36 

dB となる．これは 1 MHz の超音波が約 4 %しか減衰しないことに対し，30 MHz の超音波

は約 65 %減衰することを意味する．したがって，より高い周波数の超音波センサーを使用

すると，深さ方向の分解能は向上するが，超音波の減衰が増加し光音響信号の振幅は減少

する．このように，相反する条件を，考慮したシステム設計が必要となる． 

図 2-20 は，本研究で開発した光音響イメージング・システムで使用する，中心周波数

10 MHz リニアアレイセンサーの受信感度特性を示す．図 2-20(a)に示すセンサー受信感度

グラフによると，10 MHz が最も感度が高く，1 MHz, 15 MHz, および 20 MHz では感度

が 1/2 以下となる．しかしながら，5 MHz では 50 %以上の感度があるため，5 MHz から

10 MHz に対して受信感度を持つことが分かる．図 2-20(b)には，センサーの出荷検査表と

して添付されたセンサー受信感度の周波数特性を示す．これは水中で超音波を発振しその

反射波を受信して，測定波形より周波数成分を分析したものである．図より，使用したセ

ンサーの中心周波数11 MHzであり，5 MHzでは検出感度がほぼゼロである．この結果は，

送信超音波の周波数特性が重畳された結果であるため，本実験で得られた受信した超音波

の周波数分布と異なる．光音響イメージングにおいて，超音波センサーは超音波の受信の

みに使用するため，受信特性のみを正確に理解しておく必要がある．なお光音響波は 2.2

節で述べたとおり，光のエネルギーの吸収による物質の断熱膨張によって発生する熱弾性

波であり，吸収体のサイズにより様々な周波数成分の超音波が発生する．[31] そのため理

想的には広帯域のセンサーを用いることで，発生する様々な周波数成分の光音響波を効率

的に捉えることが可能となる．本研究で使用したリニアアレイセンサーは，中心周波数

10 MHz よりも低い帯域に受信感度を持つが，深さ方向の分解能は 100 ~ 300 µm である

と考えられるため真皮内数 mm 内の血液分布の断層画像作成には問題ない性能であると

考えられる． 
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図 2-19. 超音波の減衰特性 

 

 

図 2-20. センサーの受信感度特性 

 

2.6 まとめ 

本章では，光音響効果の原理を概説し，システム開発の必要条件である光源のパルス幅

について検討を行った．パルス LD ユニットを用いた光のパルス幅の変化対する光音響信

号の波形評価を行い，理論通りであることを確認した．システムの性能を確認するため，

アクリルブロック共重合体を用いたファントムを製作した．ファントムはシート状で自己

吸着性を持つため積層可能であり，皮膚の層構造を模擬可能である．開発した実時間光音

響イメージング・システムについて述べた．本システムではリニアアレイセンサーを開発

し，光の照射部とセンサー配置を最適化することにより受信感度を向上した．またフェイ

ズドアレイ処理をシステム専用に設計したボード上の FPGA で高速演算することで，最大

30 fps の実時間イメージングが可能となった．小型のファイバーレーザー光源を採用する
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ことで，システム全体を小型化することが可能となり，可搬型のシステムを実現した．フ

ァントムを用いた実験の結果，最大深さ 4.5 mm の吸収体が画像化できること，ならびに

その測定誤差が最大 140 µm であることを実証し，臨床応用が可能な性能を有しているこ

とを確認した．また光照射エネルギーと，光音響効果によって発生する超音波の生体組織

への安全性について概説し，開発する光音響イメージング・システムの臨床応用に問題が

ないことを実証した． 
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第 3 章 

 

光音響イメージング法による熱傷深度診断 
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3.1 はじめに 

熱傷は，熱傷深度によりⅠ度熱傷，浅達性Ⅱ度熱傷(Superficial Dermal Burn:SDB) ，深

達性Ⅱ度熱傷(Deep Dermal Burn:DDB)，およびⅢ度熱傷(Dermal Burn:DB)に分類される．

[32] [33] [34] これらの分類に基づく熱傷の症例等を表 3-1 に示す．深達性Ⅱ度熱傷におい

て，熱損傷は真皮深部に達し感染を合併し易いためその感染の予防が必要である．Ⅲ度熱

傷においては，真皮全層が壊死に至るため壊死した組織の切除および皮膚移植が必要とな

る．広範囲の重症熱傷は生死に直結し，熱傷の受傷面積と熱傷指数(Burn index = Ⅲ度熱傷

面積 + Ⅱ度熱傷面積 X0.5)が増加すると死亡率が増加する傾向にある．このように熱傷は

深度に応じて治療方針が大きく異なるため，熱傷深度を正確に診断することは極めて重要

となる． 

 

表 3-1. 熱傷深度の分類 

熱傷深度 障害組織 臨床症状 治癒期間 

Ⅰ度 [EB] 

(epidermal burn) 

表皮 

(角質層) 

紅斑，有痛性 数日 

浅達性Ⅱ度 [SDB] 

(superficial dermal burn) 

表皮 

(有棘層，基底層) 

紅斑，水泡，有痛性 2 週間程度 

深達性Ⅱ度 [DDB] 

(deep dermal burn) 

真皮 

(乳頭層，乳頭下層) 

紅斑，紫斑～白色，

水泡，知覚麻痺 

3 週間以上 

Ⅲ度 [DB] 

(deep burn) 

真皮全層 

皮下組織 

黒色，褐色，または

白色，水泡，無痛性 

自然治癒なし 

植皮が必要 

 

現在熱傷深度診断の多くは肉眼的所見によるものであり，医師の経験に大きく依存する

が信頼性は低く，その正確度は 60 ~ 70%程度と報告されている．[35] 肉眼的観察に代わ

る測定法として，レーザードップラー血流イメージング法，[36] [37] [38] [39] 偏光

OCT(polarization sensitive optical coherence tomography) [40]，ビデオ・マイクロスコー
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プ[41] などによる熱傷診断が報告されている．これらの手法は，生体組織の光散乱の影響

のため，測定深度は 1 mm 以下に制限される． 

本研究において開発する光音響イメージング法を用いた熱傷深度診断では，光応用計測

法の欠点を克服する手法として研究が行われてきた．[11] [12] [13] 熱傷で組織が熱損傷を

受けると，血流遮断が起こる．したがって，熱傷深度診断には，血流の有無が手がかりと

なる．光音響イメージング法では，生体表面からパルス光を照射すると，血流遮断領域の

下部にある血管から光音響信号が発生し，その深さ情報から熱傷深度を推定する．測定原

理を図 3-1 に示す．本研究では，第 2 章で述べた開発した皮膚の外傷診断用実時間光音響

イメージング・システムでラットに施した熱傷モデルをついて検証を行うことで生体組織

に対する有効性を確認する．さらに，熱傷の治癒過程についても，ラットの熱傷モデルを

用いて検証する． 

 

 

図 3-1. 光音響イメージング法による熱傷深度診断の原理 

 

3.2 実験方法 

3.2.1 ラット熱傷モデルを用いた熱傷深度診断 

ラット熱傷モデルを用いて，本システムの熱傷深度診断への有効性を確認する．

Walker-Mason 法を用いてラット背部に体表面積の 20%相当に熱傷部位を作製した．[42]

全身麻酔下で(ペントバルビタールナトリウム 50 mg/kg× 体重を腹腔内注射)，背部を脱毛

しWalker-Masonテンプレートの開口部から特定の温度の水に 10 s間浸漬し熱傷モデルを
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作製した．熱傷深度は水の温度を調整して制御している．浅達性Ⅱ度熱傷，深達性Ⅱ度熱

傷，およびⅢ度熱傷を受傷させ，熱傷モデルとした．受傷から 48 時間後に光音響イメージ

ング・システムによって撮像を行い，測定後に当該部位を生研するために，10 %ホルマリ

ン溶液に固定してヘマトキシリン・エオジン HE 染色標本を作製した．生検による組織学

的な解析結果と光音響イメージング結果を比較することによって，イメージングの正当性

を実証した．ラット熱傷モデルは，健常モデルも含めて，各条件につき 6 匹ずつ行った． 

特にⅢ度熱傷については，3 次元画像を再構成するために，熱傷部位と非熱傷部位の境

界部分で，32 mm をセンサー0.2 mm ピッチ毎に測定した．2 次元画像から 3 次元画像へ

の再構成には，3 次元ソフトウェア Volview 3.4 (Kitware Inc.)を使用した． 

 

3.2.2 熱傷治癒過程のモニタリング 

熱傷治癒の過程をモニタリングするため，ラット深達性Ⅱ度熱傷モデルについて，受傷

後 1 日，3 日，5 日目に光音響イメージングを行った．測定日の設定は，過去の研究にお

いて組織学的検証により熱傷受傷後 5 日以内に血管新生が確認されたことを参考に決定し

た．ただしその従前研究では測定分解能の制約により，血管新生由来の光音響信号を明確

に検出できなかった．本研究においては上記各測定で，4 匹のラットに対して光音響イメ

ージングを行い，その内 2 匹につき測定部位を生検し HE 染色を行った．その組織学的解

析結果と光音響画像を比較した．  

 

3.3 測定結果 

3.3.1 熱傷深度の診断結果 

図 3-2 に組織標本画像とそれに対応する光音響画像を示す．図において，健常皮膚が図

(a1)-(a3)，浅達性Ⅱ度熱傷モデルが図(b1)-(b3)，深達性Ⅱ度熱傷モデルが図(c1)-(c3)，Ⅲ度

熱傷モデルが図(d1)-(d3)に示されている．また，図(a3)-(d3)は，図(a2)-(d2)の白枠で示し

た 1 mm 角領域の拡大図である．皮膚の厚みは，健常の場合 1 mm 以下であるのに対し，

浅達性Ⅱ度熱傷モデルで約 1.2 mm，深達性Ⅱ度熱傷モデルで約 1.6 mm，そしてⅢ度熱傷

モデルで約 1.7 mm と，熱傷により肥厚していることが分かる．これは浮腫およびコラー
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ゲンの変質のためと考えられる． 

図 3-2(a3)に示すように，健常皮膚の組織標本画像からは，表皮直下の血管を鮮明に確認

できる．一方，図 3-2(a1)に示す光音響画像においては，皮膚表面の汚れもしくは着色によ

る光音響信号と表皮直下の血液由来の光音響信号が重畳していると考えられ，これにより

深さ方向に広がった信号が見えている．図 3-2 (b2)と(b3)に示す浅達性Ⅱ度熱傷モデルの組

織標本画像においては，表皮と真皮上部が損傷しており，図中に矢印で示した血管は存在

しているが好中球の湿潤が確認できる．それらに対応する光音響画像が図 3-2 (b3)に示さ

れているが，健常皮膚と同様に皮膚表面の光音響信号と真皮直下の血液由来の光音響信号

が重畳しているものの，炎症を表していると考えられる．図 3-2 (c2)と(c3)に示す深達性Ⅱ

度熱傷モデルの組織標本の画像においては，表皮および真皮の上側 3 分の 2 の領域が損傷

しており，血管は確認できない．赤血球の光吸収によって血管が確認できるのは，深度約

1 mm 以下の部分である．図 3-2 (c1)に示す光音響画像では，浅い部位の信号は低くなって

おり，表皮直下の血流遮断を表している．一方，深さ 0.8 mm の血流遮断領域が明確に確

認できる．図 3-2 (d2)と(d3)に示すⅢ度熱傷モデルの組織標本においては，真皮の大部分で

コラーゲン繊維は溶解しており，深さ 1 mm まで血管は確認できないが，深さ 1.2 mm の

部分に拡張した血管が確認できる． 図 3-2 (d1)に示す光音響画像では，深さ 1 mm に血流

遮断領域が確認できる．図 3-2 の結果より，組織標本が示す損傷組織の深さと光音響画像

から見積もられた血流遮断領域の深さの比較を表 3-2 にまとめる．組織標本の解析結果と

光音響画像からの結果の差異は 100~200 µm である．誤差の原因としては，組織標本の作

製過程における組織の変形と，凝固した組織では音速が異なることが光音響画像の再構成

に影響している事が考えられる．このことから，in vivo 測定誤差についてより信頼性の高

い評価を行うためには，より多くの測定結果から組織標本と光音響画像の撮像画像を比較

し，熱傷組織と健常皮膚の音速の比較を行うなどの検証および実験が必要である．2 章で

述べたファントム実験の結果から得られた測定誤差は最大 140 µm であることからも，本

システムは深さ方向に 200 µm 以上の分解能があると考えられる．熱傷治療で行われるデ

ブリードマンによって壊死した部位が切除されるが，それに使用されるナイフでの採皮厚

は 0.1 mm以上で設定可能であることから，熱傷深度診断における深さ方向の分解能は 100 
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µm 程度必要であると想定される．[43] 以上のことから，本システムは臨床における熱傷

深度診断に適用できる可能性があると考えられる． 
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図 3-2. 組織標本と光音響画像 (a) 健常皮膚 (b) 浅達性Ⅱ度熱傷モデル  

(c) 深達性Ⅱ度熱傷モデル (d) Ⅲ度熱傷モデル 

表 3-2. 組織標本から見積もった熱傷深度と光音響画像から見積もった熱傷深度 

 Control 

(mm) 

Superficial dermal 

burn (mm) 

Deep dermal burn 

(mm) 

Deep burn 

(mm) 

Histological analysis 

Skin thickness  

(depth from epidermis  

to subcutaneous tissue) 

~1.0 ~1.2 ~1.6 ~1.7 

Depth of damaged tissue 0 0 to 0.2 0.3 to 0.6 0.6 to 0.9 

Estimation by PA imaging 

Depth of vascular occlusion 0 0 0.4 to 0.6 0.8 to 1.0 

 

図 3-3(a)と(b)は，それぞれⅢ度熱傷部位と非熱傷部位の境界の外観写真と 3D の光音響

画像を示す．光音響画像からは，熱傷部位と非熱傷部位の境界における血流遮断領域が明

瞭に確認できる．すなわち，非熱傷部位において浅い部分の信号層が確認できるが，熱傷

部位においてそれは完全に消失している．これは，図 3-3(d1)に示す 2 次元画像に観測され

る血流遮断領域と同じ状態である．この血流遮断領域の下層部位では，信号層の幅が広く

かつ高振幅であることが確認できる．一方，図 3-3(d2)に示すように，非熱傷部位では信号

層は分散しかつ振幅が小さくなっていることが確認できる．熱傷部位のこの信号層は，血

管の膨張を捉えているものと考えられる．それらのさらに下層においては，皮下組織に存

在する血管由来と考えられる光音響信号層が確認できるが，非熱傷部位における深度が熱

傷部位におけるそれよりがわずかに深くに位置するよう観測できる．これは，コラーゲン

の変性や，浮腫により皮膚が肥厚していることを捉えていると考えられる．このように，

光音響イメージング・システムを用いると 3 次元画像を撮像可能であり，もし臨床診断に

おいて，もし必要となった場合有効な情報になり得ると考えている． 
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図 3-3 Ⅲ度熱傷と非熱傷の境界部位における (a) 外観写真，と (b) 3 次元光音響画像． 

 

3.3.2 熱傷治癒過程の測定結果 

図 3-4 に深達性Ⅱ度熱傷モデルの熱傷受傷 1 日後，3 日後，5 日後の光音響画像と組織

標本画像を示す．図において，aiと biはそれぞれ光音響画像と組織標本画像を表しており，

添え字 i=1,2,3 は受傷後の日数に対応している．図 b1 の組織標本画像において黄色矢印で

示すように，受傷 1 日後において早くも真皮浅部に新生血管が確認され，図 a1 に白色矢

印で示すように光音響画像においても対応する深度に微弱な光音響信号が確認できる．図

b2 と b3 より新生血管の数は時間の経過に従って増加しており，対応する図 a2 と a3 に示

す光音響画像においても同じ深さに光音響信号の増加が確認できる．これらの光音響信号

は振幅も時間の経過に伴って増加しており，これは，治癒過程の血行再建を表している．

また真皮下部の光音響信号の変化も組織標本における血管の変化と対応している．すなわ

ち，受傷 1 日後の光音響画像では，深さ 0.5 mm の位置に強い光音響信号層が観測される

が，これは図 b1 の組織標本画像において黒色矢印で示すように拡張した血管によるもので

ある．図 b2 と b3 を比較すると，受傷 3 日後には一部に拡張した血管は見られるが，5 日

後には拡張した血管はさらに減少している．また，図 a2 と a3 より，光音響信号の振幅は

時間経過に従って減少しており，これも熱傷からの治癒過程を示唆していると考えられる．
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これらの結果から，本システムは熱傷深度診断のみならず，その治癒過程のモニタリング

においても有用であることが示された． 

 

図 3-4. 深達性Ⅱ度熱傷モデルの受傷 1 日後，3 日後，5 日後の 

光音響画像(a1, a2, a3)と組織標本画像(b1, b2, b3)． 
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3.4 まとめ 

第 3 章では，開発した実時間光音響イメージング・システムの熱傷診断応用の可能性を

実証するため，ラット熱傷モデルを作製し in vivo 計測を行った．その結果，開発したシス

テムによって見積もった熱傷深度と，組織標本から見積もったそれとよい一致を得た．ま

た，その誤差は 100~200 µm の範囲で一致することを確認した．さらに，深達性Ⅱ度熱傷

のラットを用いて，熱傷の治癒過程で発生する新生血管の存在が光音響画像から確認でき

ることを実証し，本システムが熱傷深度診断のみならず，熱傷の治癒過程のモニタリング

にも有用であることを示した． 

次章では，現在多くの熱傷深度診断の研究が行われているレーザードップラー血流イメ

ージング法との比較検討を行い，本システムの優位性を示す． 
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4.1 はじめに 

前章においては，浅達性Ⅱ度，深達性Ⅱ度，およびⅢ度ラット熱傷モデルを用いて，我々

が開発した光音響イメージング・システムの熱傷深度診断における有効性を確認した．本

章では，熱傷深度診断への研究成果が数多く報告されているレーザードップラー血流イメ

ージング法と光音響イメージング法との比較研究をおこなう．[36] [37] [38] [39] 

レーザードップラー血流イメージング法とは，非接触で血流速度を測定する装置であり，

熱傷深度診断への応用のほか，アレルギーの判定[44]，食品機能成分の評価などにも使用

されている． [45] 

実験では，6 種類の異なった温度でラット熱傷モデルを作製し，光音響イメージング法と

レーザードップラー血流イメージング法によって熱傷深度の測定評価を行った．測定され

た熱傷による皮膚の損傷深度の熱傷モデル作製温度依存性を検証することによって，光音

響イメージング法の優位性を実証する． 

 

4.2 レーザードップラー血流イメージング・システム 

 生体にレーザー光を照射すると，血液(赤血球)などの移動する物質によって散乱された

光はドップラーシフトの影響で周波数が変化する．これを捉えることで血流の速度および

血流量を相対値として出力するのがレーザードップラー血流法の原理である．周波数のシ

フトの大きさは血流速度に比例し，周波数シフトした割合は赤血球数に比例するため，両

者の積から血流量が算出できる．[46] 診断特性の比較を行うために 市販されているレー

ザードップラー血流イメージング・システム(Peri Scan PIM II, Perimed AB, Stockholm)を

用いた．システムはスキャナーヘッド，スキャナーアーム，オプトアイソレーター，PC か

ら構成される．スキャナーヘッドには半導体レーザー，光受光器，スキャニングのための

光学システムが内蔵されている．レーザーの波長は 670 nm であり出力は 1 mW 以下であ

る．本システムは非接触でスキャニングを行いそれぞれのポイントで測定した血流量をカ

ラーコードで表示し，2 次元画像を出力する．測定したドップラー信号から血流量を

Perfusion value として算出し 0~10 の値として出力する．Perfusion value は値が高いほど

血流量が多いことを意味し，2 次元画像では血流量の多い部分は赤色，少ない部分は青色
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として表示される．[47] 本実験では関心領域(Region Of Interest, ROI)を 15 mm X 30 mm

に設定し，測定対象との距離を 10 cm にて測定を行った． 

 

4.3 ラット熱傷モデルおよび解析方法 

 ラット熱傷モデルとしては，Walker-Mason 法を用いてラット背部に約 4 cm x 10 cm の

広範囲の熱傷部位を作製した．[42] 浅達性Ⅱ度熱傷，深達性Ⅱ度熱傷，Ⅲ度熱傷の作製温

度はそれぞれ 70℃，78℃，[48] [49] 98℃ [42] [50] [51] [52] である．さらに，83℃，88℃，

93℃の 3 条件を加えて熱傷モデルを作製し，熱傷深度診断特性を詳細に評価した．各温度

のラット熱傷モデルは 6 匹ずつ作製し，うち 4 匹を熱傷作製 48 時間後に光音響イメージ

ング法およびレーザードップラー血流イメージング法によって測定を行った．第 3 章同様

に測定部位を生検し，組織標本(HE 染色)を顕微鏡で観察し，存在する血管の深さから熱傷

による損傷深度を決定した．光音響イメージング法によって見積もった熱傷深度とレーザ

ードップラー血流イメージング法で得られた Perfusion value と熱傷作製温度，および組織

標本に基づいて評価した熱傷深度を比較した． 

 

4.4 実験結果 

図 4-1 に，70℃(浅達性Ⅱ度熱傷)，78℃(深達性Ⅱ度熱傷)，および 98℃(Ⅲ度熱傷)のラ

ット熱傷モデルの光音響信号の測定例を示す．前章で述べた実時間光音響イメージング・

システムを用い，本実験ではより高精度に測定を行うためアベレージング数を 100 回に設

定して測定している．これによりフレームレートは 5 fps となる．全て信号に観測される

強い第 1 ピークは，表皮の汚れや色素に由来する信号と考えられるため，このピーク位置

が皮膚表面である．第 2 と，第 3 ピーク信号は，それぞれ熱損傷部位の下層の血液に由来

する信号と皮下組織の血液に由来する信号と考えられる．したがって，皮膚表面の信号の

立ち上がりから 2 番目の信号の立ち上がりまでの距離が，皮膚の損傷深さと定義する． 
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図 4-1. 熱傷作製温度 70℃，78℃，98℃のラット熱傷モデルの光音響信号 

 

図 4-2 は，健常皮膚と全温度での熱傷モデルの測定部位の写真，レーザードップラー血

流イメージング測定結果，および光音響画像を示す．ここで，(a1, b1, c1)は健康皮膚を示

す．写真上のマーカーは，レーザードップラー血流イメージングで測定した関心領域(15 

mm x 30 mm)を表す．同じ部位を測定した光音響画像を(c1-c7)に示す．図 4-2a より，健



41 

常皮膚および 70℃と，78℃の熱傷モデルではやや赤みがかっているが差異は明確ではなく，

視診での熱傷深度診断は困難であることが分かる．図 b1-b7 に示すレーザードップラー血

流イメージングの測定結果では， Perfusion value が健常皮膚で最も高く，70℃の熱傷モ

デルが 2 番目に高いことが分かるが，より高温の熱傷モデルにおいては差異が明確ではな

い． 

一方，図 c1-c7 に示す光音響画像では，健常皮膚と熱傷モデルとの間には，大きな差異

が観測される．健常皮膚の場合は，熱傷モデルに比べて表面信号がより強くなっている．

これはラットの表皮の厚みが数 10 µm と薄く，使用した光音響イメージング・システムの

深さ方向の分解能よりも小さい値ため，表面の信号と真皮浅部の血液由来の信号が重畳す

るためと考えられる．ヒトの場合，表皮は数 100 µm と厚いため，ラットの場合のような

信号の重畳は起こらないと考えられる．光音響画像において両矢印で示した 1 番目と 2 番

目の光音響信号ピークの間の領域が熱傷深度を表していると考えられる．本実験ではラッ

ト背部で測定を行ったが，測定部位への依存性については今後さらに検証が必要である． 

 

 

図 4-2. 健常皮膚と熱傷作製の各温度に対するラットの測定部位写真((a1)-(a7))， 

レーザードップラー血流イメージング画像((b1)-(b7))， および光音響画像((c1)-(c7))． 
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図 4-3 は，図 4-2 に示す各熱傷部位の組織を HE 染色した断層顕微画像である．矢印は，

浅部位における生存血管を示す．図 4-3(a)(70℃)では，表皮と皮膚付属器のみが損傷して

いるが，真皮の．コラーゲン繊維の複雑な編目模様の大部分は残存している．外観観察か

ら判断すると，この熱傷は浅達性Ⅱ度熱傷に判別される．図 4-3 (d)(88℃), (e)(93℃), およ

び(f) (98℃)について，表皮および真皮の上部 3 分の 2 が損傷している．真皮の損傷部位で

は好酸球の増加と，コラーゲン繊維の溶解が認められる．しかしながら，真皮の下部 3 分

の 1 の部位では，大部分の領域でコラーゲン繊維の網目模様が残存している．このことか

ら，これらの熱傷は深達性Ⅱ度熱傷と判定される．78℃および 83℃の熱傷は浅達性Ⅱ度熱

傷から深達性Ⅱ度熱傷への遷移的な特性を示している． 

図 4-3 において矢印で示した生存血管は，光音響イメージング，やレーザードップラー

血流イメージングの信号源となっており，表面信号とこれらの信号の深度の距離が熱傷深

度を表していると考えられる．また，組織標本画像において生存している血管の深さは，

スケールバーから読み取ることができる． 

 

図 4-3. 各熱傷モデルの創部組織標本画像(HE 染色) 

 

図 4-4(a)に熱傷作製温度と生存した血管の深さの依存関係を示す．それぞれの温度に対

して 6 匹のラットを測定しており，合計 36 匹のラット熱傷モデルのデータとなる．熱傷

作製温度の増加に対応して，生存した血管の深度も線形的に増加している．決定係数(R2)

は 0.86 であり，相関係数(R)は 0.93(p=0.00)である．この結果から，本実験で用いたラッ

ト熱傷モデルは，光音響イメージングとレーザードップラー血流イメージングの 2 つの手

法による診断特性の試験に有効であることが示された．図 4-4(b)と(c)には，4 匹のラット
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熱傷モデルの作製温度に対する，光音響イメージングにおける第 1 と第 2 信号ピークの距

離およびレーザードップラー血流イメージングにおける Perfusion value の変化を示す．光

音響イメージングの R2と R はそれぞれ 0.95 と 0.97 であるのに対して，レーザードップラ

ー血流イメージングでの R2と R はそれぞれ 0.62 と-0.79 である． 

 

 

図 4-4. 熱傷作製温度と組織標本から見積もった熱傷深度の関係(a)， 

熱傷作製御温度と光音響信号から見積もった熱傷深度の関係(b)， 

熱傷作製温度と Perfusion Value の関係(c) ((a): N=6, (b),(c): N=4) 

 

図 4-5 は，各手法によって推定した熱傷深度と組織標本を解析することによって推定し

た生存血管の深度との関係を示す．光音響法およびレーザードップラー法の R2と R は，

それぞれ R20.83，と 0.91 ，および 0.52 と，-0.73 である．よって，光音響法から推定し

た熱傷深度は，組織標本からのそれとより高い相関を示している．特に，図 4.5(a)1 に示

すように，光音響法では熱傷深度の評価値は熱傷作製温度の増加に対して線形的に増加し

ており，かつ誤差が非常に小さい値となっている． 一方，図 4.5(b)よりレーザードップラ

ー法では，Perfusion value は大きく変動しており，かつ 88℃以上の熱傷作成温度では相関

が低く熱傷深度を正確に測定できていない． 
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図 4-5. 光音響信号から推定した熱傷深度と組織標本解析による熱傷深度の関係(a)，

Perfusion Value と組織標本解析による熱傷深度の関係(b) (N=4) 

 

4.5 考察 

光音響イメージングから評価した熱傷深度と，組織標本から決定した損傷深度との高い

相関は，光音響イメージング法による熱傷深度診断の正確性を示している．光音響イメー

ジング法においては，光の吸収によって発生した超音波がその減衰が小さい特性により組

織中を減衰なく伝搬することから，組織の深部に存在する血管を高コントラストで撮像で

き，優れた深さ分解能を得ることができることが特徴である．前章で報告したとおり，本

実験で使用したシステムの性能試験では，ファントム中の深さ約 5 mm の吸収体をはっき

りと確認することができたため，ヒトを対象とする診断に本システムが適用可能であると

考えられる．レーザードップラー法や光 CT 法などの光学イメージング手法では，このよ

うな深部の血管を深さ情報と共に撮像することは困難である． 

レーザードップラー血流イメージング法から得られた血流量を示す Perfusion value は，

組織標本から決定した熱傷深度との相関は低いことが明示された．これは，レーザードッ

プラー血流イメージングで使用する光の侵達長が低いためであると考えられる．すなわち，

レーザードップラー血流イメージングでは血流で発生する光のドップラーシフトを検出す

るが，入射光と，検出光ともに組織を伝搬する際に減衰される．これが原因で，高い温度

で作製した深い熱傷において，測定されたPerfusion valueの感度が低かったと考えられる．

全ての測定モデルにおいて Perfusion value の値は大きく変動しているが，これは測定した

血流速度が時間的に変化しているためと考えられる． 
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図 4-3 の 88℃，93℃，および 98℃で作製した熱傷は，組織標本によって深達性Ⅱ度熱

傷に分類された．しかしながら，図 4-4(a)に示すように損傷深度は作製温度とともに増加

する．光音響イメージング法による熱傷深度診断への有効性を最初に示した研究では，深

達性Ⅱ度とⅢ度の熱傷はそれぞれ 78℃と，98℃で作製していたが，本研究のそれとは条件

が異なる．[11] これは，ラットの週齢や，体重などが異なるため，皮膚の厚さが異なる

ことによって生じたと考えられる．すなわち，過去の研究ではラットの皮膚の厚さは 0.5 

mm であったが，本研究で用いたラットの皮膚の厚さは 1 mm 以上であっため．深達性Ⅱ

度熱傷を作製するためにはより高温にする必要があったと考えられる．このことから光音

響イメージングによる熱傷診断においては皮膚の厚み情報が必要であることを示唆してい

る．図 4-2 の矢頭で示す，皮膚と筋肉か皮下組織のとの境界に存在する血液から発生する

信号を利用して皮膚の厚さを測定可能である． 

熱傷部位の 3 層組織では，浅部から深部にかけて凝固壊死層(zone of coagulation)，血行

停止層(zone of stasis)が形成されその周囲に生存細胞と拡張した血管が存在する血管拡張

層(zone of hyperemia)が形成されることが知られており，凝固壊死層および血行停止層ま

でが熱傷深度と考えられる．[34] 血管拡張層では充血により光音響信号の振幅は増加する

ため，本研究では充血領域からは 2 番目強さの光音響信号が観察された．しかしながら，

血流遮断領域に残存する血液からも光音響信号が発生するため，充血で発生したそれと分

離する必要がある．血流遮断領域の血液の酸素飽和度が減少することを利用して，複数の

波長を有する照射光による光音響イメージング法を用いて酸素飽和度の分布を可視化する

ことにより，血流遮断領域の判定が可能と考えられる．本研究では，単波長の光源を用い

たシステムで測定を行ったが，測定結果から分かるとおり熱傷深度診断への有効性は確認

された． 

 

4.6 まとめ 

本章では，我々が開発した光音響イメージング・システムの熱傷深度診断における正確

性を実証するために，6 条件で作製したラット熱傷モデルによる光音響イメージング法に

得られた深度と，それらの組織標本の観察によって得られた深度とを比較した．さらに，
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熱傷深度測定の研究報告されているレーザードップラー血流イメージング・システムによ

って測定された熱傷深度との比較を行なったところ，光音響イメージング・システムで測

定した結果の方が，組織標本から決定した熱傷深度に対してより高い相関性を有すること

が明示された．熱傷作製温度が高い（熱傷深度が深い）モデルにおいては，レーザードッ

プラー血流イメージング法の測定値の変動が大きいことに対し，光音響イメージング法の

測定値のそれは熱傷深度に依存しないことが示された．この結果は，光の吸収に基づいて

高いコントラストが得られ，信号が超音波であるため高効率の伝搬特性を有する光音響イ

メージングの特徴によるものと考えられる．臨床応用においては，ラット皮膚よりもヒト

の皮膚の方が厚いため，光音響イメージングによる熱傷深度診断が有効であることが実証

された．次章では，光音響イメージング・システムの応用拡大のため，広範囲熱傷に対し

て行なわれる皮膚移植の生着モニタリングについて検証を行う． 
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5.1 はじめに 

重症熱傷において皮膚の自然治癒が困難な場合，創部の感染からの保護や，治癒の促進

を目的に皮膚移植が行われる．[53] 皮膚移植は，同一個体から移植する自家移植，同じ種

の個体間で移植を行う同種移植，そしてウシやブタの腱由来のコラーゲンを用いた人工真

皮移植[54] の 3 種類に分類される． 

広範囲熱傷に対しては，自家移植が望まれるものの，採皮部が限られるときに同種移植

が行われる場合がある．自家移植はほぼ生着するが，同種移植は一時的に生着するものの

拒絶反応により脱落することが知られている．[55] 自家移植といえども，移植部位の状態

や，移植皮膚の状態によっては生着しないこともある．したがって，移植後の部位につい

て生着の状態をモニタリングすることは，皮膚移植治療において重要である．一般的には，

移植後の生着モニタリングは肉眼による観察によって行なわれており，定量的に評価する

方法は確立していない． 

光音響イメージング法の皮膚移植の生着モニタリングへの応用については，図 5-1 に示

すように移植皮膚内の新生血管もしくは肉芽組織由来の光音響信号を検出することで，移

植皮膚の生着過程を早期にモニタリングできることが報告されている．[14] ．しかし既存

研究では，光照射部と超音波検出部は単一素子を用いているため，実時間イメージングは

実現できておらず，さらには最大測定深度が 1.5 mm 程度に限定されているため臨床応用

には課題があった． 

 

 

図 5-1. 光音響イメージング法による移植皮膚生着モニタリングの原理 

 

前章まで述べてきたように，我々は，熱傷深度診断に向けて開発した実時間光音響イメ
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ージング・システムの有効性を実証してきた．本章では，同我実時間光音響イメージング・

システムの移植皮膚の生着モニタリングへの応用について，実験的に検証した結果につい

て述べる．ラット自家皮膚移植モデルならびに同種皮膚移植モデルについて，移植皮膚の

生着過程をモニタリングし，それらの差異について検討することにより，システムの生着

モニタリングへの応用の可能性を示すことを目的とした． 

 

5.2 実験方法 

10 週齢オスの SD(Sprague-Dawley )ラットの背部を剃毛・除毛し，2 ヶ所から 2 cm x 2 

cm の皮膚を採皮し，皮下脂肪を除去して移植片とした．自家移植の場合は同一個体からの

2 枚の移植片の場所を入れ替え移植し，同種移植の場合は 2 匹の個体からの移植片を個体

間で交換して移植した．移植片は，四隅および各辺を 3 箇所ずつ，計 16 箇所を縫合した．

移植皮膚に対して，移植 3 時間後，6 時間後，10 時間後，1 日後，2 日後，および 4 日後

にデジタルカメラによる明視野像の撮影および光音響イメージング・システムによる撮像

を行なった．経過時間ごとに組織の血管内皮細胞を生検観察するため，CD31 抗体（Platelet 

Endothelial Cell Adhesion Molecule-1（PECAM-1））による染色標本を作製した． 

使用した光音響イメージング装置は，2 章で述べた装置と同じである．測定精度を向上

させるために，4 章で述べた実験と同様にアベレージング数 100 回で測定を行った．  

 

5.3 実験結果 

図 5-2 と図 5-3 にそれぞれ，自家皮膚移植モデルの移植部の明視野像および光音響画像

と，対応する CD31 染色画像の経時変化（3 時間，6 時間，10 時間，1 日，2 日，および 4

日後）を示す．なお，各時間で計測後に生検観察を行っているため，画像ごとに個体が異

なる．図 5-2 の外観写真においては，（a1）3 時間後，（b1）6 時間後，（c1）10 時間後お

よび（d1）1 日後に比べて，(e1)2 日後と(f1)4 日後はやや赤みを帯びているものの，これ

らの変化から生着を判定することは困難である．光音響画像においては，青，緑，黄，赤

の順に信号振幅が増加していることを示す．第 3 章と，第 4 章の結果と同様に，皮膚表面

には角質や汚れに由来する比較的強い信号が発生している．一方，深さ 1 mm 付近には，
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移植床の血液に由来する信号が観測される．したがって，表面信号と移植床の信号の間の

空間が移植皮膚（真皮）に対応する．(a2)3 時間後では移植皮膚内に信号は観測されないが，

早くも(b2)6 時間後および(c2)10 時間後には白矢頭に示されるように信号が観測され，血

行が再開したことを示している．（d2）1 日後，（e2）2 日後および（f2）4 日後では，同領

域においてより多くの箇所で信号が観測され，かつそれらの振幅も増加した．図には，(d3)1

日後，(e3)2 日後および(f3)4 日後の生検の状況も示した．1 日後には移植皮膚は筋膜と強

く結合しており，剪刀による分離が必要であったことから，遅くともこの時点で移植皮膚

は生着していたと判定される．図 5-3 の CD31 染色画像では，(a)移植 3 時間と(b)6 時間後

でも陽性細胞が散在的に見られるが，(c-f)10 時間後以降においては皮膚全層において陽性

細胞の密度が増加し，真皮最上層においても明確である． 

 

図 5-2. 自家皮膚移植モデルの移植後 3 時間(a)，6 時間(b)，10 時間(c)，1 日(d)，2 日(e)，

4 日(f)の明視野像および光音響画像 
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図 5-3. 自家皮膚移植モデルの移植後 3 時間(a)，6 時間(b)，10 時間(c)，1 日(d)，2 日(e)，

4 日(f)の組織標本画像(CD31 染色) 

 

次に図 5-4 と図 5-5 にそれぞれ，同種皮膚移植モデルの移植部位の明視野像および光音

響画像と，それらに対応する CD31 染色画像の経時変化を示す．図 5-4 の明視野像より，

(a1)3 時間後と(b1)6 時間後に比べ，（c1-f1）10 時間後以降は黄色から赤みを帯びており，

時間の経過とともに変色が目立ってくる．しかしながら，自家皮膚移植モデルの場合と同

様，外観より移植皮膚内部の状況を把握することは困難である．一方，光音響画像では，

自家皮膚移植モデルの場合と同様に，(b2)6 時間後と(c2)10 時間後には移植皮膚の領域に

信号が現れ血行が再開したことを示すが（白矢頭），移植 1 日後以降(d2, e2, f2)では信号の

振幅が低下する傾向が認められた．図には，(d3)1，(e3)2，(f3)4 日後の生検の状況も示し

た．1 日後には移植皮膚は筋膜と強く結合していたが，2 日後および 4 日後において移植

皮膚は鑷子で容易にはがれ，生着不良であった．図 5-5 の CD31 染色結果では，(a-c)3～

10 時間後では自家皮膚移植の場合と大きな相違は観測されず，(a)3 時間後と(b)6 時間後に

散在的に観察されるが，(c)10 時間後から(e)2 日後でも CD31 陽性血管数は増加せず，特に

(f)4 日後でも真皮表層の 3 分の 1 程度の領域で明瞭な陽性細胞は観察されなかった． 



52 

 

図 5-4. 同種皮膚移植モデルの移植後 3 時間(a)，6 時間(b)，10 時間(c)，1 日(d)，2 日(e)，

4 日(f)の明視野像および光音響画像 

 

 

図 5-5. 同種皮膚移植モデルの移植後 3 時間(a)，6 時間(b)，10 時間(c)，1 日(d)，2 日(e)，

4 日(f)の明視野像および組織標本画像(CD31 染色) 

 

図 5-6 は，図 5-2 と図 5-4 の光音響画像において表面信号と移植床の信号との間の領域

で，かつ表面信号から深度 0.5mm までにおける光音響信号の振幅積算値を示す．この振幅

積算値が高いほど，血液由来の信号が強く，したがって血行が回復していることを表す．
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自家移植皮膚の信号振幅積算値は移植 10 時間後から 1 日後にかけて急増したのに対し，

同種移植皮膚の信号振幅積算値は移植 1 日後以降減少傾向を示した．両者についてノンパ

ラメトリック検定のマン・ホイットニーの U 検定を行い有意性について検証した．マン・

ホイットニーの U 検定は，様々な測定値について 2 群間の比較が可能であり，群の標本数

に制限がないといった特徴があるが，2 群の比較にしか使用できず，両側検定(差があると

いう予測はできるがどちら側かは分からない)という制限もある．[56] [57] U 検定は 2 群を

混ぜたときのサンプルの順位と群を比較する検定である．p 値は検定で算出される値であ

り，この p 値が小さい場合 2 群間に「差がある」という意味となる(2 群間に偶然大きな差

があるサンプルが観測される確率が p 値である)． あらかじめ，有意水準差を決めておき，

算出した p 値がこの値よりも小さな値の場合，2 群間に「有意な差がある」という結論が

得られる．一般的に有意水準差は 5 %(0.05)とすることが多いため，本実験でも有意水準差

を 0.05 として検定を行った．自家移植皮膚片と，同種移植皮膚片の光音響信号の積算値に

対してマン・ホイットニーの U 検定を行ったところ，1 日後と 4 日後の p 値が 0.05 以下と

なったため，有意差が認められた． 

 

図 5-6. 自家皮膚移植モデルと同種皮膚移植モデルの皮下 0.5 ㎜範囲の光音響信号の振

幅積算値(N=4) 

 

5.4 考察 

光音響画像は，血液の深さ分布を表す．したがって，図 5-2 の自家皮膚移植と図 5-4 の
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同種皮膚移植の真皮内の信号を比較すると，移植 10 時間後まではいずれの場合も漸増し血

行の回復を示した．その後，自家皮膚移植が増加傾向を保持するが，同種皮膚移植では減

少に転じ 4 日後ではほぼ信号が観測されなかった．このことは，同種皮膚でも移植直後に

は生着に向かうが，その後脱落に転ずることを示している．図 5-4 に示すように，生検の

状況をみても，同種皮膚移植の(d3)1 日後では移植皮膚と筋膜が結合していたが，(e3)と(f4)

では結合が観察されなかった．さらに，図 5-6 に示すように，各モデルの移植 4 部位の信

号振幅積算値も同様の傾向を示した．これらは音響信号に基づき移植皮膚生着のモニタリ

ングが可能であることを示している． 

CD31 は血管内皮細胞に存在する細胞表面タンパク質で，細胞接着分子として機能する

（血管新生時に血管内皮細胞間の相互作用における重要な役割を担っている）．図 5-3(a1)

と図 5-5(a1)に示す移植 3 時間後の CD31 染色画像より，いずれのモデルにおいても皮膚全

層において陽性細胞が存在するが，図 5-2(a2)と図 5-4(a２)に示す光音響画像では信号が認

められない．これは，この時間帯においては移植皮膚中の血管内皮細胞が保持されている

ため CD31 陽性を示すものの，血流自体は回復していないことを示していると考えられる．

自家移植皮膚については，その後真皮内の光音響信号の増加と対応して皮膚全層に CD31

陽性細胞が増加し，良好な血行回復をした．一方，同種移植皮膚においては，CD31 陽性

細胞の増加は認められず，1 日後以降は減少傾向を示し，4 日後では真皮表層にほとんど

CD31 陽性細胞が存在しなかった．これは，生着不良により血管内皮細胞が消失していく

過程を示していると考えられ，光音響信号の減少とよく一致している．  

 

5.5 まとめ 

本章では，ラット自家皮膚移植と同種移植皮膚モデルを作製し，実時間光音響イメージ

ング法による移植組織の生着モニタリングを試みた．光音響信号の振幅強度変化と CD31

染色組織画像との比較より，光音響信号が移植皮膚の移植床への結合状況をよく表してい

ることが示された．まとめとして，我々が開発した光音響イメージング装置は，移植皮膚

の生着モニタリングについても有効であることが実証された．  
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6.1 はじめに 

光音響イメージング法は，光の吸収体の吸収スペクトル特性と，超音波の生体組織にお

ける伝搬特性を利用した断層撮像法である．特に，生体の mm から cm 深さに分布するヘ

モグロビンの光の吸収スペクトル特性を利用して，組織内の血液の深さ情報を性格ともに

画像化することができる．これは，既存の光，超音波や X 線などの単独の波動を利用する

撮像技術では実現できない領域の新しい画像情報を臨床へ提供できることを意味する．光

音響イメージング法についての多くの既存研究があるが，本研究では皮膚の外傷への応用

として，熱傷に注目してその深度診断と，皮膚移植における生着モニタリングについて実

証した． 

 

6.2 総括 

本研究による成果は以下の通りである． 

(1) 実時間光音響イメージング・システムの開発(第 2 章) 

従来熱傷診断に用いられていた光音響イメージング・システムは，センサーが単素子で

構成されていたため，実時間測定ができず，また感度不足により測定深度が 1.5 mm に

制限されていた．我々は，送受信機構を多素子化した，新規の実時間光音響イメージン

グ・システムを開発し，その性能の評価を，まずファントムを用いて実証した．リニア

アレイセンサーを開発し，発光部との配置を最適化することにより，高感度のシステム

を実現した．また本システムは，撮像幅 10 mm で最大深度 5 mm までの信号を受信し，

専用のシステムボードで高速画像処理を行うことで，最大 30 fps で断層画像として再

構成できる．さらに小型のファイバーレーザーを採用することでシステムを小型化し，

可搬型装置を実現した．ファントム実験では，最大深さ 4.5 mm の吸収体が画像化でき

ること，ならびにその測定誤差が 140 µm 以内であることを確認した．ヒトの平均的最

大皮膚厚である 3 mm 以上の深さの吸収体を画像化できたことから，本研究で開発した

光音響イメージング・システムの臨床応用の可能性を確認した． 

 

(2) 熱傷深度診断(第 3 章，第 4 章) 



57 

健常皮膚と，浅達性Ⅱ度，深達性Ⅱ度，および深達性Ⅲ度のラット熱傷モデルを作製し，

これらに対して，光音響イメージングと，生検した皮膚組織標本から評価した熱傷深度

を比較することで，開発したシステムの熱傷深度診断への有効性を確認した．第 3 章で

は，光音響イメージングによって評価した熱傷深度と組織標本から得たそれとの誤差は

100 ~ 200 μm であることについて述べた．第 4 章では， 光音響イメージング・シス

テムによる熱傷深度診断の正確性を確認するために，温度 6 条件で作製したラット熱傷

モデルを用いて，光音響イメージングによる深度診断を行った結果について述べた．同

時に，熱傷深度診断の研究が報告されているレーザードップラー血流イメージングによ

る深度診断を行い，両手法の測定結果と生検した皮膚組織標本との比較を行った．その

結果，光音響イメージングで得られた熱傷深度は，レーザードップラー血流イメージン

グの Perfusion value よりも，組織標本から得た熱傷深度に対して相関が高いことを確

認した．また熱傷作製温度の増加に対し，組織標本から得た熱傷深度は線形的に増加し

ていることが確認され，光音響イメージングで得たそれも同様の変化を示すことを確認

した．一方，レーザードップラー血流イメージングの測定結果では，熱傷深度が大きく

なると変化が観測されなかった．以上の結果より，本研究で開発した光音響イメージン

グ・システムは，熱傷皮膚の深部における熱傷の温度依存性と深部の血流遮断領域の撮

像についても他の手法に比べて優位性を有することが実証された． 

 

(3) 熱傷治癒過程のモニタリング(第 3 章) 

第 3 章では，熱傷深度診断以外の応用として，光音響イメージング・システムを用いて，

ラット深達性Ⅱ度熱傷モデルの，受傷後の治癒過程のモニタリングを行った．実験にお

いては，受傷 1 日，3 日および 5 日後に光音響イメージングした結果と生検した組織標

本との比較を行った．標本組織からは，受傷後の日数が増加すると，真皮上部において

血管構造が増加することが確認された．これは，熱傷の治癒過程において血流が再開し

ていることを示す．一方，それに対応する光音響イメージングの測定結果においても，

血流遮断領域内に光音響信号が現れ，その振幅と密度が受傷後日数の経過に伴い増加す
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ることを確認した．以上の研究によって，本研究で開発した光音響イメージング・シス

テムは，熱傷の治癒過程モニタリングにも応用が可能であることが示された． 

 

(4) 移植皮膚生着過程のモニタリング(第 5 章) 

第 5 章では，ラット自家および，同種皮膚移植モデルを作製し，移植された皮膚の生着

過程を光音響イメージング・システムで評価した結果について述べた．移植後 3 時間，

6 時間，10 時間，1 日，2 日，および 4 日で測定部位を光音響イメージング画像で評価

するとともに，生検して組織標本画像との比較を行った．移植して 1 日後までは，自家

および同種皮膚移植モデルともに移植片内に光音響信号の増加を確認し，それらは組織

標本の解析結果と一致した．移植して 2 日後以降では，自家皮膚移植モデルでは移植片

内に光音響信号が確認されたのに対し，同種皮膚移植モデルでは光音響信号の減少が観

測された．生検時，同種皮膚移植モデルでは移植片が容易に剥がれ，免疫反応による脱

落の前兆と判断された．測定したラット全数について，移植片内深さ 0.5 mm の領域の

光音響信号の振幅積算値を算出し，それの経過時間依存性を解析したところ，振幅積算

値は同種皮膚移植モデルでは移植して 1 日後以降自家皮膚移植モデルよりも減少し，1

日後と 4 日後において両者に有意差が認められた．以上の結果より，光音響イメージン

グを用いると，肉眼による観察では判断できない，生着と脱落の兆候を判断できる可能

性があることが示された． 

 

以上総括すると，本研究では，実時間光音響イメージング・システムを開発し，ラット

熱傷モデルを用いて，熱傷深度診断，熱傷治癒過程のモニタリング，および移植皮膚の生

着モニタリングの有用性を実証した．各実験の結果は，生検した組織標本を用いた解析結

果とよく一致しており，本システムによる光音響イメージングならびに測定の有効性が確

認された．開発したシステムは，光照射エネルギー密度がヒトの診断に使用する安全基準

を満たし，ヒトの平均的最大皮膚厚である 3 mm より大きい深さ 5 mm の領域をも実時間

で撮像できる．以上より，本システムによる臨床研究への応用が現実的なったと考えられ

る． 
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6.3 今後の展望  

光音響イメージング法は，2000 年代に入ってから世界中で急速に研究開発が進められ

ており多くの臨床研究が行われているが，2015 年の時点で医療機器として承認されている

装置はない．国外の数社から動物実験用や理科学機器として装置が販売されているのみで

ある．[58] [59] [60] 本研究で開発した実時間光音響イメージング・システムを，外傷診断

を目的とした医療機器して幅広く医療現場で使用するにあたっての課題を以下に述べる． 

 

(1) 深さ方向分解能の向上 

本研究で示した光音響画像では，ラット皮膚の表面信号と真皮上部の血管由来の信号が

分解できていない．ヒトの場合，表皮下部には血液と同様の光音響信号を発生するメラ

ニンが分布するメラノサイトが存在することもあり，ヒト真皮上部の血管を画像化する

には分解能が不足している．分解能を向上させるために，センサーの中心周波数を高周

波数化が考えられるが，一方では高周波数の超音波では減衰率が増加するため，受信信

号の SN 比が低下する．最近の研究では，広帯域の受信センサーを用いて，この問題を

解決しようとする研究例がある．[61] 本研究では繰返し周波数 500 Hz の光源を用いて

いたが，繰返し周波数を下げると皮膚の安全基準を満たす 1 パルスあたりの光照射エネ

ルギーの上限は高くなる．そのため，光源の仕様を変更し繰返し周波数を下げて 1 パル

スあたりの光照射エネルギーを上げることで受信信号の SN 比の向上が期待でき，高周

波のセンサーを使用できる可能性がある． 

 

(2) 多波長イメージング 

ヘモグロビンの吸収スペクトルに従って光源の波長を複数化することによって，酸素化

ヘモグロビン，と脱酸素化ヘモグロビンの割合から酸素飽和度を検出することが可能で

ある．[62] これにより，動脈と，静脈を判別することが可能となる．測定対象におい

て，うっ血や充血かの診断，動脈か静脈かの診断が必要な場合は有効である．技術的な

課題としては，多波長に対応したレーザーが必要となる．一般的には OPO(Optical 
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Parametric Oscillator)などの波長可変レーザーが用いられるが，波長を可変するのに時

間がかかるため同時撮像に問題がある．そのため，複数の光源を使用することが考えら

れる．複数の光源を用いると，レーザーの光出力の差異がそれぞれの波長の光音響信号

の強度に影響するが，出力をモニタし装置側にフィードバックする機構を設けることに

より，本研究で開発したシステムにおいても，多波長イメージングが可能となる．ただ

し，システムの価格は光源が支配項であるため，多波長光音響イメージング・システム

の対費用効果を検討する必要がある． 

高出力のナノ秒パルスレーザー光源の市販価格は数百万円台と高額である．2010 年頃

は市販価格 500 万円以上の大型の Nd:YAG レーザーのみであったが，近年では小型の

ナノ秒パルスレーザーも市場に流通している．[63] また，低価格な，小型光源として

LD(Laser Diode)を光源に使用した研究も行われている．[64] 現段階では，光照射エネ

ルギー密度が小さいため光音響信号のSN比が低く生体深部のイメージング応用には至

っていないが，将来光音響イメージングに応用可能な高出力の LD が生み出されれば，

低価格な多波長イメージングのシステムが実現可能であると考えられる． 

 

(3) 水平方向への分解能向上 

本研究で開発したシステムは実時間の撮像と画像再構成，深さ方向分解能の向上，およ

び測定深度の増加に注力して開発したため，横方向の分解能は既存システムに比べ向上

していない．本システムでは，センサー間の距離が 1.6 mm ピッチであることを考慮す

ると横方向の分解能は 1 ~2 mm 程度である．熱傷や皮膚移植など血流遮断が伴う疾患

については現状のシステムの横方向分解能で必要条件を満たしているが，血管のごく近

傍で発生する変化については解像できないと考えられる．肥厚性瘢痕やケロイドの治療

においては，レーザーを用いて血管を破壊する治療が行われる．[65] 水平方向への分

解能の向上を図ることで，このような治療効果を測定することが可能と考えられ，外傷

診断の応用範囲の拡大が期待できる． 
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横方向の分解能を向上させる手段として，アレイセンサー中のセンサー素子数を増やす

ことによって，位相整合による分解能の向上を行うことが考えられる．[66] その場合，

システム内のチャンネル数の増加を増加させることで対応可能である．  

 

光音響イメージング・システムを臨床現場にて種々の疾患に対して誰でも使いやすい簡

便なシステムとして完成させるためには，解決すべき課題がある．一方では，多機能化を

無制限にするとシステムコストは無限に増大し，延いては市場に受け入れられない可能性

も否定できない．本研究では，我々が開発した光音響イメージング・システムを用いれば，

真皮内部の血流遮断や血管新生を伴う疾患については既存のイメージング技術で取得不可

能な情報を提供可能であり，十分に臨床応用が可能であることを示した．この新しい技術

を確実に利用可能な疾患対象に適応し，臨床診断の実績を蓄積することが必定である．さ

らに，光 CT，超音波エコー，ならびに X 線 CT などの臨床医療機器と同様に，医療画像技

術として新たな付加価値を提供できる新しい外傷診断技術としての地位を確立できること

を期待している． 
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