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1.1 本章の概要  

末期腎不全患者に対して行われる血液透析療法では，高流量の体外循環を実現

させるためにバスキュラーアクセス(Vascular Access: VA)が必要となる．中でも

我 が 国 で は ， バ ス キ ュ ラ ー ア ク セ ス と し て 自 己 血 管 内 シ ャ ン ト (Arteriovenous 

fistula: AVF)が最も多く選択されている [1-1]．  

 本章では，血液透析療法の現状とバスキュラーアクセス管理について説明する

とともに，臨床における内シャント管理の現状について紹介する．また，光によ

る生体透視技術の現状と生体の光学特性について述べる．  

 

1.2 血液浄化療法  

 血液透析療法は末期腎不全患者に対して行われる治療である．腎臓は尿素や ク

レアチニンなどの代謝老廃物の排泄，体液量 の調整による体内 環境の恒常性の維

持，ホルモンの産生と調節といった働きがある．しかし，これらの機能が低下し

た腎不全患者は，体液量とその組成(電解質と酸塩基平衡)の恒常性を保つことが

できなくなり，体液の貯留や電解質異常，体液のアルカリ化が発生してしまう[1-

1]．このような状況が長期的に続くと虚血性心疾患や脳血管障害等の合併症を発

症するリスクが高まるといわれている[1-2][1-3]．  

 これに対し，血液透析療法ではダイアライザと呼ばれる人工腎臓に患者の血液

を流し，腎機能代替と補助を行わせ，血液を含む体液バランスの是正を行い，患

者体内へ再び戻す治療が行われている．  
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この治療では，ダイアライザ内に血液を流すことで代謝老廃物の除去，体液量

と組成のバランスの調整が行われる．また，ダイアライザにはいくつか種類があ

り，患者の状態や期待する治療効果に合わせて選択される．血液透析療法に用い

られている原理には限外ろ過や拡散の物理的な原理が利用されており，不要物の

引き抜きと不足している電解質の是正を行う．一方，物理的な原理では調節する

ことができないホルモン産生は薬物療法を行うことで補っている．  

 血液透析療法を行う大きな目的をまとめたものを以下に挙げる [1-1]．  

 

1. 患者の生活の質(Quality of life : QOL) を維持した社会復帰の援助  

2. 血清カリウム値の上昇による重症不整脈発生の抑制  

3. 代謝性アシドーシスの補正  

4. 体液貯留による全身浮腫・心不全・肺水腫の改善  

5. 尿毒素の除去による症状の発生予防・重症化の回避  

 

 この治療を行うため，慢性維持透析患者  (以下，透析患者) は一般的に週 3 回

治療を行う．1 回の治療には 3～5 時間の時間を要する．   
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1.3 我が国における慢性維持透析療法の現状  

我が国の透析療法の現状を図 1.1 に示す．透析患者は年々増加し 2018 年の統

計調査では 339，841 人に達している[1-4]．国民 372.1 人に 1 人が透析患者であ

る結果でる．世界的にみても 2018 年の米国腎臓  データシステム（United State 

Renal Data System：  USRDS）では日本の透析患者の有病率は台湾に次いで  世

界  2 位 と 報告 さ れ て お り， 我 が 国 の 透析 医 学 の発 達 と 透 析 患者 の 多 さが う か が

える[1-5]．  

図 1.1 慢性維持透析患者数 (1968-2018)と有病率  

(人口 100 万比，1983-2018)の推移［4］  
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1.4 バスキュラーアクセスについて  

  血液浄化療法では高流量の対外循環が必要となるため，専用のバスキュラーア

クセスが必要となる．バスキュラーアクセス に求められる条件は下記のとおりで

ある[1-1]．  

 

①穿刺が容易  

②血流量が十分に確保できる  

③止血が容易  

④再循環がほとんどない  

⑤過大な心負荷がない  

⑥スチール症候群，静脈高血圧症がない  

⑦合併症がない  

⑧入院の必要が少ない  

⑨日常生活に支障がない  

⑩ケアがしやすい  

 

以上の条件を満たす血管がバスキュラーアクセスとして用いられる．また，バ

スキュラーアクセスの種類を 表  1-1 に示す．このうち図  1.2 に示す自己血管内  

シャント(Arteriovenous fistula : 以後 AVF)が全体の 89.7％を占めている．  
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表 1-1 バスキュラーアクセスの種類  

一時的  

動静脈直接穿刺法  

非カフ型カテーテル  

恒久的  

シャント  

外シャント  

内シャント  

非シャント  

動脈表在化  

カフ型カテーテル  

 

 

 

※ 引 用 画 像 ： CSA Surgical Center, “Dialysis Access Management,” よ り  

図 1.2 自己血管内シャント(AVF)[1-6] 
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1.5 シャント管理について  

 内シャントが機能を十分に発揮しているかどうかは，治療の臨床効果に大きな

影響を及ぼし，患者の症状にも大きく関与する．またシャントの観察は， 長期シ

ャント開存率を左右することにつながるため重要となる．  

 ここでは，現在行われている内シャント管理について説明する．  

 

1.5.1 理学的所見の評価  

 VA は日々の治療で使用されるものであり，穿刺や止血の状況によって日々機

能が変化すると考え られる．そのため，VA の機能不全を検出するために視診や

聴診，触診などの理学的所見の評価を行うことは重要である[1-7]．  

 視診は，シャント肢の発赤，腫脹，内出血の有無などの確認をする．特に感染

を引き起こすと，外科的な処置を必要とする場合があるため早期発見・早期治療

が重要である．  

 聴診は手軽に狭窄などの多くの重要な情報を得ることが可能であるため重要な

管理手法である．聴診は聴診器や耳でシャント吻合部から中枢に向かい，順次シ

ャント音を聴診する．音の大きさは血液量を示し，周波数は血管内径と関連して

いる．シャント音が低音の場 合は内径が太く，高音の場合は内径が細くなってい

る．シャント音がキューキューと高い音が聞かれる部位には狭窄が存在している．

拍動に伴いシャント音が連続音として聴収される場合は，静脈壁の弾性及び内シ

ャント吻合部が適切に保たれていることを示す．また正常なシャント音は吻合部

が一番強く，離れるに従い音は徐々に弱くなる．しかし，正常なシャントでも聴

診器を押し付けてしまうことで，血管が圧迫され狭窄音を作り出すことがあるの
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で注意が必要である．  

 触診ではシャント部に触れ，狭窄がないか，血栓がないか，シャント部とは異

なる部位に血液の拍動（スリル）がないかを確認する．また，透析患者自身も毎

日シャントを触り，拍動の有無を確認する [1-8]．  

 しかし，これらのシャント管理には明確な診断基準がなく，検査者の主観的な

判断で行われているため，判断基準に個人差が出る といった問題点がある．  

 

1.5.2 超音波画像診断装置  

 近年，超音波画像診断装置の小型化・高性能化が進み，一部施設の臨床現場に

てベッドサイドでの VA の機能・形態的な評価が行われ ている[1-9]．  

 超音波画像診断装置の原理を以下に述べる．超音波画像診断装置は探触子 (プロ

ーブ)から，短いパルス波と連続波の超音波を生体内へ送波する．この超音波は生

体内を伝搬していく中で密度の異なる組織境界において一部が反射され，残りが

透過する．透過した音波はさらに次の密度の異なる組織境界において反射・透過

する．この反射・透過は，一定の深さにおいて繰り返され，この反射波のことを

エコー信号という．この信号を受信することにより超音波画像診断装置では断層

画像を構築する．プローブは超音波の送受信を行える構造となっており，プロー

ブで生体内部から反射してきた信号を受信する．エコー信号と次のエコー信号と

の時間幅は生体内の反射位置を反映する．  

 エコー信号の撮影モードには，いくつかの種類がある．エコー信号の強さを表

示画面の時間軸上に振幅(Amplitude)で表現する方法を A モードという．このモ

ードは超音波画像診断装置の基礎となるモードであり，エコー信号の強さを定量
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的に明示する点で正確である．  

 超音波ビームを走査しないで固定し，ビーム上での対象物体の偏位 (Motion)を

経時的に記録する方法を M モードという．このモードは，心臓の弁や心室壁 の運

動や変化量を精密に計測する際に用いられる．  臨床の現場で頻繁に使用される

超音波画像診断装置の代表的なモードは， B モードである．これは超音波ビーム

上の エ コ ー信 号 の 強さ を輝 度 (Brightness)に 変換 す る もの で あ り， 断層 像 を 観察

し形態的な診断を行う際に用いられる[1-9]．ここで血管用超音波画像診断装置を

図  1.3 に示す．  

 

  

 

 

 

 
 図 1.3 超音波診断装置[1-10] 
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超音波画像診断装置を用いたシャント管理では簡易な画像診断が可能である．

また，ベットサイドにおいて使用が可能であり，リアルタイムでシャント像の画

像取得(形態評価)，血流量の測定(機能評価)が行える．さらに特別 な検査室を設

ける必要が無いため，日常的に血管像を観察することにより，血管造影の必要性

を事前に判断することが可能である．これにより，患者の身体的負担を軽減する

こ と が 可 能 で あ る ． さ ら に シ ャ ン ト 閉 塞 時 の 治 療 で あ る 経 皮 的 血 管 形 成 術

(Percutaneous Transluminal Angioplasty : PTA)施術後のフォロー  アップとして

も活用されている．  

 しかし，この検査法ではプローブを体軸方向にスキャンしなくてはならない点

で，迅速な測定を行う際には欠点となる．これに加え，測定時にはプローブを体

表に押し付ける必要があり，シャント部に余計なストレスが加わる．これにより

狭窄を進行させる可能性があり，日々シャント部に 気を遣っている 透析患者の精

神的な負担も考えられる．また，圧迫を受けた血管は容易に変形するため，狭窄

病変の抽出には習熟が必要となり検査ごとに結果が変わることが多いのが問題で

ある．  
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1.5.3 血管造影検査法  

 血管造影検査は，X 線不透過物質の造影剤を血管内に注入し， X 線撮影するこ

とにより行う．この診断を行う目的として以下の 3 点が挙げられる [1-11]．  

 

1. シャント血管走行の確認  

2. シャント血管狭窄，拡張，瘤の程度及び範囲の確認  

3. 側副血管路の走行確認  

 

 X 線血管造影検査を行うには，大掛かりな構成を持つ装置を使用する．以下に

装置の構成を述べる．基本的な構成は X 線管，X 線を発生させる高電圧装置，イ

メージインテンシファイア(Image Intensifier : I.I.)やテレビ(TV)カメラを含むイ

メージング装置，画像データを処理するデータ処理装置，X 線管，I.I.の保持装置

(C アームなど)，寝台及びシステムを制御する制御装置からなる． X 線管から X

線が照射され，患者の X 線透視像を I.I.で受像し，これを CCD カメラなどで電気

信号に変更する．この映像信号を A/D 変換装置でデジタル信号に高速変換し，そ

の画像データに種々の画像処理を行った後，リアルタイムで TV モニタに送り出

すとともに画像処理装置に記録する．  
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1.5.4 血管内治療(VAIVT：Vascular Access Intervetion therapy)  

 VA にトラブルが発生した際には VAIVT か外科的治療のいずれかの対処とな

る．不適切な穿刺を除いて，血流不全，穿刺困難，静脈圧上昇，再循環による透

析効率低下などの多くは狭窄や閉塞に起因しており， VA の保存性および侵襲度

などの理由から VAIVT が優先される．特に，前述したトラブルに対しては PTA

が優先的に選択される．AVF に対しては一般的にバルーン PTA が適応されるが

その条件を以下に示す [1-12][1-13]．  

 

1. 吻合部方向に向かって穿刺し脱血が 180ml / min 以下の状況  

2. DSA の施行にて狭窄部 (2.5mm 以下)が吻合部，吻合部近傍， run off vein に

存在  

3. 狭窄音，狭窄部の触知，透析後半での脱血不良  

 

PTA はバルーンを膨張させ，血管に内圧をかけて狭窄部位を拡張する手技であ

るが，その狭窄病変部位の状態によって適用が変わる．特に石灰 化病変などの硬

い狭窄病変に対してより高い圧をかけて拡張した際，正常血管部分の過膨張 (ドッ

グボーン現象)や病変部の解離，血管破裂を起こす恐れがあるため，その治療内容

の選択は重要である．  
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2. 第 2 章 

生体内拡散光を用いた 

血管透視システムの構築 
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2.1 本章の概要  

前章までのとおり，AVF の日常管理は主観的または侵襲を伴うものである．こ

れに対し本研究室で定量的かつ非侵襲な 内シャント管理の実現にむけ研究を行っ

ている．その手法の一つとして，生体に対して無害な近赤外光を用いた内シャン

ト光イメージングシステムを提案してきた．この システムについて述べる前に生

体の光特性について述べる．その後，生体の強散乱特性を利用した 生体内拡散照

明手法にて血管像を取得する システムについて述べる．  

この手法が実現すると 内径の経時変化を 定量的かつ非侵襲，簡易に観察可能と

なる．本章では内シャント光イメージングシステムの実現に向け， 生体内拡散光

を用いた AVF 内径計測システムの構築について述べる．  
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2.2 光による血管透視  

2.2.1 生体の光吸収特性  

光吸収の基礎となる Beer－Lambert 則について説明する．この法則は，散乱の

ない透明な媒体における光の減衰を示したものである [2-1]．  

 

 

 

 

 

 

 

 

図 2.1 吸光媒質における光の減衰  

 

図  2.1 に示すように，光強度 𝐼0の光が厚み𝑑の吸収体を透過した場合，その透過

光強度 𝐼𝑡は以下の 2-1 式のように表すことができる．  

𝐼𝑡 = 𝐼0exp(−𝜀𝐶𝑑)    (2-1) 

 

ここで𝜀は媒質中に依存する光吸収体のモル吸光係数 (molar absorption coefficient : 

mm-1M-1])，𝐶は媒質中に依存するモル濃度 (molarity : [M])である．  

 

 

Incident light Transmitted light 

𝜀  

𝐶 

d 

I0 It 

[mm-1 / M-1] 

[M] 
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上式を光の吸光度𝐴(absorbance)として置き換えると次式のようになる．  

𝐴 = log (
𝐼0

𝐼𝑡
) = 𝜀𝐶𝑑    (2-2) 

 

吸光度𝐴は𝜀𝐶を比例定数として変化する．この比例定数 𝜀𝐶は吸収係数 (absorption 

coefficient)と呼ばれ，𝜇𝑎と表記される．𝜇𝑎と光強度の関係は 2-2 式を用いて  

𝜇𝑎 = log
𝐼0

𝐼𝑡
⁄

𝑑
     (2-3) 

 

と表せる．この𝜇𝑎は光吸収媒質の吸収の強さを表す際に用いられ，単位は透過距

離𝑑により [ mm-1 ]や [ cm-1 ]等が用いられる．  
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生体色素はヘモグロビン(hemoglobin)，ミオグロビン(myoglobin)，チトクロー

ム(cytochrome)などがあり，近赤外領域で特徴的な吸収スペクトルを示す [2-13]．

また，その吸収の度合いは色素の酸素化状態に応じて変化することから生体機能

情報の指標となる．また，生体組織における近赤外光の吸収は，主に血中ヘモグ

ロビンによるものである．図  2.2 に，酸化及び還元ヘモグロビンの吸光スペクト

ルを示す．還元ヘモグロビンは波長 760 nm, 905 nm に吸収のピークをもち，参

加ヘモグロビンは波長  930 nm に吸収のピークを持つ．また， 波長 800 nm 付近

で二つのスペクトルの上下が反転する特徴的なパターンを呈 する．酸化と還元の

吸光度差が大きい波長の光を用い て取得した情報は ，生体組織の酸素化状態の変

化を反映したものとなる．これに対し 800 nm 付近の波長（等吸収点， isosbestic 

point）を用いることにより，酸素化状態の変化に影響 を受けることなくヘモグロ

ビン量，すなわち 血液量を観察することが可能となる．  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

図 2.2 ヘモグロビンの光吸収特性 [2-2] 
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生体を計測対象とする場合では，上記の血球での吸光に加えて周辺組織の吸光

も考慮する必要がある．つまり，生体の光透視では，生体の大 部分を占める水に

よる吸光の少ない波長が適している．   

図  2.3 に水分とヘモグロビンの光吸収特性スペクトルを示す．生体の光吸収特

性では，波長 700 nm 以下はヘモグロビン，波長 1300nm 以上は水の性質が大き

いことが分かる． 一方，波長 700 nm~1,300 nm は両者の光吸収が小さくなるこ

とが分かる．このことから，この波長域は”生体の窓”と呼ばれ，光を用いた血管

透視では，光生体透視に適した波長として用いられる [2-1][2-2]．   

※ 引 用 画 像 ：  Lasers in Med. Sci. 6, 379 (1991).  よ り  

図 2.3 生体における光吸収および散乱強度の波長依存性［2-3］  
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以上の理由から， 波長 700 nm~1,300 nm は血液での吸光が大きく，周辺組織

での吸光が小さいことから， 血管透視に適した波長 である．  

 

2.2.2 単一粒子における光散乱特性と光散乱理論  

 生体は水やタンパク質，脂質など数多くの物質により構成される不均一な媒質

であり，強散乱体である．よって生体に入射した光は散乱し，単純に透過光を検

出しても生体情報を反映した結果を得ることは難しい．この生体光拡散は，本研

究で使用する生体内拡散光を利用した画像診断のみならず，多くの 光による生体

計測技術の核となるものである[2-4]．ここでは，光散乱について述べる．  

 単一粒子による光散乱現象の理論的な取り扱いには，光の波長に比べて散乱粒

子が小さい場合と大きい場合とで分けて考える．  

 

(1) 光の波長に比べ散乱物質が小さい場合  

 光の波長に比べ，散乱物質が十分に小さな分子または粒子に光が入射した場合

の散乱には，レイリー散乱(Rayleigh Scattering)が適用される[2-5]．この散乱は

入射光の電界が粒子内に誘起された双極子により，入射光と同一波形の光が様々

な方向へ放射される．  

 一般的に散乱粒子が光の波長に比べ，十分に小さいと考えられる場合，この散

乱粒子を一個の電気双極子としてみる仮定が成り立つ．単一 の双極子から入射光

の方向に対し，角度 𝜃方向に光が拡散されたとすると，散乱光強度 𝑖𝑠は次式で表す

ことができる．  
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𝑖𝑠

𝐼0
= (

2π

𝜆
)

4 𝑎2

𝑟2

1+cos2𝜃

2
    (2-4) 

 

ここで 𝐼0は入 射光強 度， λは入射 光の 波長， 𝑟は伝 搬距離 ， 𝛼は散乱粒 子の 分極率 ，

𝜃は散乱角である． 図  2.4 にレイリー散乱の角度分布と偏光特性を 示す．散乱光

強度は 入射 光と 同一 方 向 (𝜃 = 0°)およ び反 対方 向 (𝜃 = 180°)が最も 強い ．そ れに 対

し直角方向(𝜃 = 90°または 𝜃 = 270°)が最も弱く，その比率は 2：1 である．図中の

破線は入射光が自然光の場合における各方向の偏光成分を示したものである． 𝐼∕∕

は入射方向に対して平 行方向の直線偏光成分 を示し， 𝐼⊥は垂直方向の直線偏光成

分を示す．入射光と同一方向および反対方向は自然光のままであり，直角方向で

は平面偏光されている．  

  

 

 

 

 

 

 

 

図 2.4 レイリー散乱の角度分布  
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(2) 光の波長に対して散乱物質が大きい場合  

 光の波長に対して散乱物質が大きい場合には，レイリー散乱に対し Mie の散乱

理論が用いられる [2-5]．この理論は，電磁波と同様に Maxwell の方程式を解いて

得られる．粒子と周囲の屈折率を 𝑛, 𝑛0とし，その比は次式のようになる．  

𝑚 =
𝑛

𝑛0
            (2-5) 

 

 図 2-5 は光を吸収しない半径 𝑟の球にいる Mie 散乱の強度を示している．この

とき，いくつかの 𝑚の値に対し  

𝑥 ≡
2𝜋𝑟

𝜆
    (2-6) 

𝜌 ≡ 2𝑥|𝑚 − 1|   (2-7) 

 

と定義した 𝑥，または 𝜌の関数として表している．この時の散乱強度の尺度である

efficiency factor： 𝜏は次式のように定義する．  

𝜏 =
𝐼𝑠𝑡

𝐼𝑜
= 𝑁𝜋𝑟2𝑄   (2-8) 

 

ここで，𝑁は単位体積中の散乱粒子数，𝑟は粒子の半径を示している．図  2.5 にお

いて， 𝑥が小さい部分ではレイリー散乱に相当し， 𝑥が 0 から増加するに従い 𝑄は

急激に増加する．最大値に達した後，ダンピングを繰り返しながら 𝑄 = 2に収束す

る．  
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図 2.5 m=0.8,0.93,1.33,1.5 における Q 値の x に対する変化  
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 図  2.6 に Mie 散乱の角度分布を示す． I//は入射方向に対し平行方向の平面偏

光を，  I⊥ は垂直方向の平面偏光を示す．一般的に Mie 散乱では前方散乱が後方

散乱に比べて著しく強くなる特性を持つ．  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

図 2.6 Mie 散乱の角度  
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2.2.3 生体の光散乱特性と光散乱理論  

前節のように単一粒子により起こる光の散乱は，散乱粒子の大きさに依存する．

しかし生体組織は，様々な大きさの微小器官・細胞が不均一に分布している．よ

って，生体組織の光散乱は前節の理論に従わず，様々な散乱パターンが重なり合

った複雑な散乱パターンを示す[2-6]．このような複雑な光散乱現象にはその強度

を 表 す 散 乱 係 数 𝜇𝑠と ， 散 乱 し た 光 の 方 向 を 示 す 非 等 方 性 パ ラ メ ー タ 𝑔(anisotropy 

𝑔)により表現される．  

 

(1) 散乱係数  𝝁𝒔 

図  2.7 のように，散乱係数 𝜇𝑠，厚み 𝑑の散乱媒質の強度 𝐼0の光を入射した場合，

その透過光強度 𝐼(𝑑)は次式のようになる．  

𝐼(𝑑) = 𝐼0exp(−𝜇𝑠𝑑)    (2-9) 

 

この式を光の減光度を 𝐴(absorbance)として置き換えると次式になる．  

𝐴 = 𝜇𝑠𝑑 = − loge (
𝐼(𝑑)

𝐼0
)   (2-10) 

 

この式から，散乱係数 𝜇𝑠の媒体を透過した光の減衰は光吸収を記述す る Beer-

Lambert 則と同様の関数を取る．ただし，散乱媒質を透過中に 1 回程度の散乱し

か起きない場合に適用となる．  
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図 2.7 光散乱による光減衰  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

𝜇𝑠 

d 

I0 
I(d) 

Scattered light 
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(2) 非等方性パラメータ  𝒈 

 非 等方 性 パラ メー タ 𝑔は散 乱の 方向 性 を示 し ，散 乱さ れた 光の 方 向 に関 する強

度分布を表す散乱の位相関数  𝑝(𝜃)の余弦平均で記述される．  

 この位相関数 𝑝(𝜃)では，散乱粒子に入射した光が 1 回の散乱によって散乱され

る方向を確率として表す．一般に方向の変化は天頂角 𝜃と方位角 ∅によって表せら

れるため，位相関数は 𝑝(𝜃, ∅)を計測することが困難なこと，さらに通常，方位角方

向 に は 一 様に 散 乱 さ れ る と 仮 定 でき る 場 合 が 多 い た め ，  𝜃の み の 関数 と し て 𝑝(𝜃)

と表される．なお，位相関数は立体角Ωについて前立体角 4π で積分すると，次式

のように 1 になるように規格化されている．  

∫ 𝑝(𝜃, ∅)𝑑Ω = 1
4π

    (2-11) 

 

また 𝜃のみの関数では，次式のようになる．  

∫ 𝑝(𝜃)2π sin 𝜃 𝑑𝜃 = 1
𝜋

0
   (2-12) 

 

この位相関数を重みとする前立体角に関する余弦平均をとり，非等方性パラメー

タ𝑔を得る． 𝑔は次式から求められる．  

∫ 𝑝(𝜃)cos𝜃・2π sin 𝜃 𝑑𝜃
𝜋

0

 

 

この 𝑔は－1～＋1 の範囲で値を取り，－1 のとき完全な後方散乱となり，0 で等方

散乱，＋1 で完全な前方散乱を示す値である．  

 生体組織の非等方性パラメータ 𝑔は，おおよそ 0.85～0.95 と非常に強い前方散

𝑔=  (2-13) 
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乱を示すことがわかっている[2-7]．このような非等方性の強い散乱媒質における

散乱強度はその方向性を考慮し，等方的な散乱に近似した等価散乱係数 𝜇𝑠
′ で表す

のが一般的であり，以下の式より導き出せる．  

μs
′ = (1 − g)μs    (2-14) 

 

この 𝜇𝑠
′ について も吸 収係 数 𝜇𝑎と同 様に， 単位 には [mm-1]や[cm-1]が用い られて い

る．そして，生体組織のような媒質における光の減衰は吸収係数 𝜇𝑎と等価散乱係

数𝜇𝑠
′ により決定され，媒質の総括的な減衰係数を 𝜇𝑡として，次式のよう表される．  

        𝜇𝑡 = 𝜇𝑎 + 𝜇𝑠
′               (2-15) 

𝐼0 = exp(−𝜇𝑡𝑑)    (2-16) 

 

 生体組織における等価散乱係数 𝜇𝑠
′ は生体の部位によりバラつきがあるが，近赤

外光領域においては約 1.0 mm-1 程度の値を示す．これは，ヘモグロビンの吸光度

と比較して 1 桁ないし 2 桁も大きい数値を持つ．このように，生体組織では強い

光散乱特性を持つことから，透視像から生体内の機能情報を特定・検出するには，

検出方法の工夫が必要となる ．  
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2.2.4 生体の光透視  

光を用いた生体透視では，計測対象を挟み込むように 光源と受光器 (撮像器)を

設置し，透過光を受光する透過型が一般的である．近赤外光を手掌部に透過させ

て透過光を カメラ によ り取得 した 先行研 究の 一例を図  2.8 に示 す [2-8]．計測シ

ステムを図  2.8 (a)に，取得される画像を図  2.8 (b)に示す．   

この計測は直接生体に操作を加えず，血管造影剤なども一切使用しない状態で

行われた．図  2.8 (b)の画像からもわかるように，皮膚や筋組織では光が透過し，

血液部のみにおいてその走行が鮮明に描出できている．さらに，この画像では骨

格の構造が確認できないことから，骨の吸収が血液の吸収 と比較しても小さいこ

とが確認できる．これは，骨がこの波長域では血液に比べ吸光度が小さいこと，

深い位置にあるため散乱の影響が大きいことが起因していると考えられる．この

ように，近赤外光は生体をよく透過すること は既知であり，手掌部 程度の厚みは

透過光を検出可能なことが示されている [2-9]．しかし，AVF は前腕表面付近に増

設されるため，実用的な透過光強度を得るには大きな光量が必要となり，実現は

困難である．  
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(a) 計測システム  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

(b) 取得画像  

図 2.8 ヒト手掌部の近赤外透過光イメージング  

 

Camera 

Palm 

Light Source 
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2.2.5 生体内拡散型  

生体は強散乱体であることから，生体側面から入射した光は拡散して進み，そ

の一部は深部から生体表面に向かい伝搬する ．この光を生体内拡散光という．生

体内部における生体内拡散光の伝搬を図  2.9 に示す．  

これは送受光系で得られた光が生体内部を伝搬してきた経路を，受光量で重み

付けしたシミュレーション結果である．このような送受光系を体表に沿い走査 す

ることで，体表下数 mm の吸収物体を検出することが可能となる [2-10]．つまり

生体表面で観察すると，深部からの透過照明と同等に扱うこ とができる．この光

を CCD カメラにより捉えることで，生体表面付近の吸光物体である血管像を取

得することが可能となる．現在この生体内拡散光を利用した断層イメージングは，

生体表面から深さ数 mm～10 数 mm 程度の断層像しか取得することができない．

しかし，生体の厚みに制限されることなく，光ファイバによる体内へのアプロー

チが可能なことなど，実用化における有用性は極めて高いと考えられる．  
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(ｂ) 生体内拡散光の伝搬[2-10] 

図 2.9 生体内拡散光の生体内部の伝播  

 

 

 

 

Camera 

Object 

Light Source Light Source 

(a) 概念図  
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生体内拡散光を利用した計測の実用化の例として，光トポグラフィがある． 光

トポグラフィは光機能イメージング装置であり，頭皮上から約 20 mm の深さに

ある大脳皮質の血流分布をマッピング画像とし，出力する装置である．本装置の

概念図を図  2.10 に示す．頭皮上に配置した光ファイバから近赤外光を照射する

ことにより，頭皮約 20 mm の深さに達し，灰白質ならびに白質で散乱して頭皮

上に戻ってくる．この時の後方散乱光である 反射光を照射位置から 30 mm 離れ

た位置に設置した検出用光ファイバにより検出する．この反射光は，大脳皮質の

血流量変化による光吸収の影響を受けて戻ってくるため，この光を解析すること

で脳表層の脳活動における血流変化を捉えることができる． 図  2.10 に示したも

のは，脳血流変化を頭皮上のある 1 点での計測について表している．しかし，人

間の高次脳機能は機能ごとに大脳皮質全体に広く分布している．このため，計測

点数を増やし，結果を画像として表示するために多点同時計測法が行われている．

先の照射・検出光ファイバを 図  2.11 のように配置し，各部位での血流変化を色

の濃淡で表していく．これにより図  2.12 に示したような画像が得られ，脳機能

を画像から評価することが可能となる．また，光トポグラフィについても先の拡

散光トポグラフィ同様に，波長の異なる 2 種類の光源を用いて Oxy-Hb，Deoxy-

Hb，Total-Hb の濃度変化を画像表示することが可能である．  
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図 2.10 光トポグラフィの概念図  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

図 2.11 光トポグラフィの光ファイバ配置  
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図 2.12 光トポグラフィ画像  

 

 

 

 

 

 



35 

 

2.3 計測システムの構築  

2.3.1 システム  

これまでの内容を踏まえ，本節では生体内拡散光を用いた前腕血管像取得の検

討を行った．  

2.3.2 照明手法の検討  

拡散照明方式で画像を取得するにあたり，光源の配置方法を検討する必要があ

る．光源は近赤外 LED を 15 個 1 列にライン状に 配置したものとし．出射光検出

部には計測用冷却式 CCD カメラ(浜松ホトニクス製：ORCA-ER, C4742-95)を用

い計測対象上部に設置した． システムの全体図を図  2.13 に示す．光源入射部は

計測対象物に対して 45 度の角度で光が入射するよう固定した．なお ,このシステ

ムは本研究室で行われた先行研究[2-8],[2-12]を基本に構築した．  

システム構成はシステム本体，カメラ制御用 PC，カメラコントローラ，カメラ

本体である．コンピュータ本体とコンピュータ周辺機器を除くシステム重量は約

12 kg である．  計測時は図  2.14 のようにシステム本体に前腕を挿入し，ステー

ジを上下させることで前腕の固定位置を調整する．  
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図 2.13 システム全体図  
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図 2.14 システム使用時の一例と断面模式図  
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2.3.3 光源と制御回路  

 光源は近赤外 LED (L810-04AU)を使用した．今回用いた LED 発行スペクトル

を図  2.15 に示す．波長 810 nm に発行のピークを持つ．ま た光源から CCD カメ

ラに直接光が入射することによるサチュレーションを防ぐため， 図  2.16 に示す

ように光源の周囲に遮光スポンジを設置した．  

 

 

 

 

 

 

図 2.15 LED（L810, 04AU）の発光スペクトル [2-13] 

図 2.16 光源部  

(b) 上面図  

(a) 側面図  
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電源電圧は 12 V，可変抵抗は 2 kΩ のものを使用し，LED に流れる電流値を制御

可能な図  2.17 のような回路とした．光量は LED 1 基あたり 1.4 mW になるよう

調節して計測を行 った．  

 

 

 

 

 

 

 

図 2.17 光源と制御回路の接続  
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2.4 生体模擬試料  

前節で選定した撮影システムが血管透視像の取得に適するか，生体模擬試料を

用いて評価した．作製した生体模擬試料の構造を 図  2.18 に示す． 生体模擬試料

は任意の波長において，生体の光特性を再現している必要がある．そのため，本

研究では基材にエポキシ樹脂  (日新レジン社製，Z-1 ) を用いて，散乱体と 吸収

体を混合し試料を作製した． 散乱体にはエポキシとの混合により変性せず，粒子

径が安定しいている TiO2 (純正化学社製，53140-1250) を，吸収体 には染料イン

クである black ink ( pilot corporation 製，INK-350-B)を用いた．前腕を模擬した

半円筒形の脂肪部に，血管部及び血液部を 同心円状に埋設した．血管内径 d，血

管外径 D，皮膚表面からの血管埋設深さ t は後述の検討に合わせて複数のパター

ンを作製した．  

 

 

 

 

(a) 全体図                               (b) 断面図  

(c) 全体図  

図 2.18 生体模擬試料  
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 ファントム作製の工程は大きく分けて 下記 4 つの工程である．   

①エポキシ溶液の作製  

②模擬血液部の作製  

③前腕模擬部  

④模擬血管部  

以後，順を追って説明する．  

 

 

エポキシ溶液(材料)の作製  

手順 1：エポキシ溶液の作製  

エポキシ樹脂は熱硬化性樹脂であり，いずれも液状の主剤と硬化剤 を 2 : 1 の割

合で混合することにより硬化する．まず主剤をディスポーザブルビーカーに 必要

量取り分け，生体組織の等価散乱係数 𝜇𝑠
′ ，および吸収係数 𝜇𝑎に応じた量の TiO2 を

用意する．ここでエポキシ樹脂の等価散乱係数，吸収係数は，エポキシ樹脂の総

重量に対する TiO2 濃度，black ink 量により調整する．分量の換算式を (2-17)， (2-

18)式に示す．なお本研究では吸収係数，散乱係数は文献値を参考に 表  2-1 の通り

作製した  

 

TiO2 [g] = エポキシ  [g] × 𝜇𝑠
′  [mm-1] / 11.981 / 100   (2-17) 

black ink [mℓ] = (𝜇𝑎 [mm-1] × エポキシ  [g]) / (5.1515－  𝜇𝑎 [mm-1])  (2-18) 
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表 2-1 各生体組織の散乱係数と吸収係数  

 脂肪 [2-14] 血管壁 [2-15] 血液 [2-16] 

吸収係数  μ a  [mm -1] 1.2 0.15 0.45 

散乱係数  μ s’   [mm-1] 0.002 1.5 0.39 

 

 

手順 2：撹拌  

 手順 1 にて用意した材料を攪拌，混合 し材料を作製する (以後：材料① )．エポ

キシの粘度を低下させるため約 60℃に過熱しながらホットスターラにて 30 分間

攪拌する．その後，ホットスターラの加温のみを止め，攪拌は継続する．材料 の

温度が 40℃まで低下したら，超音波洗浄器内で 20 分間，撹拌棒 で撹拌する．使

用したスターラと超音波洗浄器を 図  2.19 に示す．  

 

手順 3：脱気  

 必要量の硬化剤 (以後：材料② )(日新レジン社製，透明型  硬化剤 )を別の容器に

入れ，手順 2 までに作製した材料と共に真空ポンプ (アルバック社製，G50-DA)に

接続したデシケータに入れ，液面および溶存気泡の脱気を行う．十分に脱気を行

ったのち，容器をデシケータから取り出す．  

手順 4：混合  

 材料①と材料②を 2：1 の割合で混合する．この時，エポキシの温度が 20℃以

下であることを確認したうえで必要量の black-ink を混合する．  
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手順 5：脱気  

 混合した材料を再脱気し，全ての溶存気泡を取り除く．脱気が終了したら，デ

シケータを常圧に戻し材料を取り出して，あらかじめ用意した型に流し込む．  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

図 2.19 生体模擬試料作製に用いた器具  

( a ) ホットスターラ  

( b ) 超音波洗浄器  
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前腕模擬部の作製  

手順 1：エポキシ樹脂の混合，注入  

 半円筒形に切断したアクリルパイプを 図  2.20 のように固定用機材に設置する．

ここに金属棒をシリコンチューブで覆ったものを固定し，前腕模擬部の型とする．

固定は固定用機器により挟み込むことで行い，任意の深さに埋めるため，シリコ

ンシューブにビニールテープを巻きつけ、埋設深さの厚みになるようにする． 樹

脂を注ぐ直前に，型に離型剤を塗布することでエポキシ樹脂を剥離しやすくする．

手順①にて作製した材料を流し込む．   

 

手順 2：エポキシ樹脂の固化  

 エポキシ樹脂を注ぎ，気泡等が混入してないことを確認し，埃が入らないよう

にラボフィルムで上面をラッピングした後，常温にて 36 時間固化させる．  

 

手順 3：型の剥離   

エポキシ樹脂が完全に固化したことを確認したら，側面のスポンジを外し，シ

リコンチューブと金属棒を剥離する．  
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図 2.20 生体模擬試料型の模式図  
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模擬血液部の作製  

手順 1：エポキシ樹脂の準備  

 エポキシ樹脂に散乱体，吸収体を投入し，等価散乱係数，吸収係数を (4-1)，(4-

2)式を使用し調整する．  

 

手順 2：前腕模擬部と血液部の固定  

離型した前腕模擬部に 模擬血液部を設置する．血液部の両端にビニールテープ

を巻きつけ，前腕模擬部に空いている穴と同心円状になるように固定する．  

 

④  模擬血管壁部の作製  

手順 1：模擬血管壁部の準備  

 エポキシ樹脂に散乱体，吸収体を投入し，等価散乱係数，吸収係数を (2-1)，(2-

2)式を使用し調整する．  

 

手順 2：最終工程  

 シリンジを使用して血液部と前腕模擬部の隙間に気泡が入らないように一定速

度で注入する．  
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2.5 画像処理  

2.5.1 取得画像の評価  

  前節までで構 築した システムを用いて 取得 した透視像を 図  2.21(a)に示す．こ

の 画 像 は 生 体 模 擬 試 料 を 撮 影 し た 画 像 (36 × 36 mm) の 血 管 付 近 に (Region of 

Interest: ROI)を設定し，10×10 mm の範囲を抜き出したものである．血管走行

軸(以後：縦軸)中央から 1 ライン分(図  2.21(a)破線)を抜き出した輝度分布を 図  

2.21(b)に示す．血液部で輝度 の落ち込みは確認可能であるが ，輝度分布上で血管

境界の特徴を抽出することは困難であった．これは 血液と血管壁の境界が 光散乱

の影響で不明瞭であることが原因と考えられる．こ れ対して，血管内壁境界のコ

ントラストを向上させることができれば，輝度情報からの血管内壁の特定が可能

となると考えられる．  
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図 2.21  構築したシステムで撮影した原画像の一例  

(D = 7.0 mm, d = 5.0 mm, t = 1.0 mm) 
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2.5.2 アンシャープマスクフィルタ  

血管内壁境界のコントラスト強調の手法として，画像処理で一般的な アンシャ

ープマスクフィルタによるエッジ強調を試みた．本研究で使用しているフィルタ

の基本的な概念を図  2.22 に示す．計測システムにより取得した画像における輝

度分布は図  2.22(a)に 示すように，中心部に 向かって光量が弱くな る凹型の分布

となる．そこで，この強度分布に平滑化処理を施し，輝度分布を滑らかにしたフ

ィルタを 作成する (図  2.22(b))．そ して， 取 得画像の 輝度分布 をフ ィルタに より

除算することで輝度強度の均一化を図った．  

 

 

 

 

(a)取得した輝度強度分布   (b)作成したフィルタ  (c)補正後の輝度強度分布  

図 2.22 輝度補正の概念  

この手法ではまず，原 画像（1024×1024 ピクセル）を 71×71 ピクセルの全要

素が１の行列の畳み込みによって意図的にぼか す．これにより処理後画像の輝度

はなめらかなものとなる．なお，このとき畳みこむ行列はサイズが小さいと血管

部における輝度の差を作ることができない．一方，サイズが大きすぎる場合，血

管部における輝度の差は大きくなるが，それ以外の部位でも輝度分布に差が出て

しまう．これらを考慮し，血管部のみの輝度分布の差を作ることができる正方行

列のサイズは，71×71 が最適であると判断した．その後，原画像からぼけた画像

を除算することで，鮮明な画像を取得する． フィルタの作製，適用，及び画像処
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理には数値解析ソフトウェアの MATLAB (Math Works 社)を使用した．図  2.23

にフィルタリングの例を示す。画像のボケは効果的に抑制 されていることが分か

る．また，血管と周辺組織のエッジ強調が可能であることが示された． しかし，

血管内壁境界付近の輝度は不鮮明であり，血管壁境界を特定するにはさらなる鮮

明化が必要であると考えられる．  
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図 2.23 アンシャープマスク処理後画像  
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2.5.3 点拡がり関数（Point Spread Function: PSF）  

概要  

光散乱を含む生体透視において，散乱抑制の手法の一つに 点拡がり関数(Point 

Spread Function：PSF)を用いた画像処理がある．これにより血管内壁境界のコン

トラスト向上を試みた．   

PSF とは，散乱体の中に点光源が存在した時の光源の拡がり方を表すものであ

る．散乱体内部に存在する蛍光像は，実際の形状に光の影響を表す関数が畳み込

まれた もの と考え るこ とがで きる ．この 関数 (PSF)を計 測さ れた蛍 光像か ら逆 畳

み込み演算することにより真の投影像を得ることが可能となる．この手法は天体

観測をする際の画像改善に多く使用されてきた [2-17]．   

 計測系を線形と仮定すれば，元来の信号 (入力信号)𝑥と計測信号(出力信号)𝑦は，

以下のような関係で表わされる．  

𝑦 = ℎ ∗ 𝑥     (2-19) 

 ここ で ℎは 計 測 系 固 有 の 特性 を 表 す 関 数で あ り ，イ ン パ ル ス 応答 と 呼 ばれ て い

る．画像処理の分野では，このインパルス応答を特に点拡がり関数という．点拡

がり関数は点光源を入力とした場合，出力としてどのようにボケたものになって

表れるかを示すものと考えられる．  
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理論式の算出  

 本研究では 2005 年に早稲田大学の清水孝一らにより求められた深さ依存の点

拡がり関数を用いている．これは体内の点光源が体表面に形成する強度分布を，

経皮蛍光イメージングの PSF であると定義されている． 図  2.24 に示すように体

表から深さ 𝑑にある点光源が体表面に形成する強度分布 (PSF)は，体表面中心から

距離 𝜌の関数として次式で与えられる．  

P(ρ)=
P0

(4π)2
{(μs

' +μa)+ [κd+
1

(ρ 2+d 2)
1

2⁄
] ×

d

(ρ 2+d 2)
1

2⁄
}

exp [-κd(ρ 2+d 2)
1

2⁄ ]

(ρ 2+d 2)
1

2⁄
 

 (2-20) 

ここで 𝜅𝑑
2 = 3𝜇𝑎(𝜇𝑠

′ + 𝜇𝑎)，また 𝑃0，𝜇𝑠
′ ，𝜇𝑎，𝑑はそれぞれ点光源強度，等価散乱係数，

吸収係数，点光源の散乱体内深さを示している．  

  

 

 

 

 

 

 

 

 

(a) 概念図                                      (b) PSF 

図 2.24 点拡がり関数  
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deconvolution 処理  

 通常の計測系において， ℎはデルタ関数とはならず，出力信号 𝑦に含まれるピー

ク位置や強度などの情報は，入力信号 𝑥とは変化している．これを解決するため，

出力信号 𝑦から ℎである PSF の影響を取り除き，系に依存しない入力信号 𝑥を推定

することが必要となる．この演算が deconvolution である．  

 現実の計測系においては通常，(2-3)式の右辺にさらに雑音成分である 𝑛が加わ

り，次式のように表せる．  

𝑦 = ℎ ∗ 𝑥 + 𝑛     (2-21) 

 コンピュータを用いてこの演算を行うには，出力信号 𝑦を一定時間，あるいは一

定間隔で離散的にサンプルした時系列信号 (サンプル数 N )として，このときの系

列信号を 𝑦(𝑖)とすると次式のように表せる．  

y(𝑖) = ∑ ℎ(𝑖) ∙ 𝑥(𝑖 − 𝑗): 𝑖 = 0, 1, ⋯ , 𝑁∞
𝑗=−∞   (2-22) 

この関係式より 𝑥(𝑖)を求めることが deconvolution である．本研 究では ，様々な

deconvolution 法の中で，PSF の拡がりが大きい場合でも比較的改善効果が高い

MATLAB の 関 数 deconvlucy (Lucy-Richardson 法 ) を 使 用 し た ． こ の 関 数 は

deconvolution 関数の 中でも広く 使用され ， 高周波ノイ ズに対し て も比較的強 い

耐性を有している．また，逐次式の最尤法であり，演算を繰り返して最も確から

しい解に近づける方法である．  
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PSF deconvolution による画像処理  

PSF deconvolution による画像改善の概念を図 2-15 に示す．  

撮影された画像は 図  2.25(a)のように真の投影像に PSF が畳み込まれたもので

あると考えることができる．  そこで，図  2.25(b)のように PSF を逆畳み込み演

算することで投影像から光散乱の影響を取り除くことが可能である [2-15]．以後

PSF deconvolution の詳細について述べる．  

 

 

図 2.25 PSF deconvolution 概念図  
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 2.3 節のシステムにて取得される画像から，光散乱とノイズの影響を取り除い

た血管像の模式図を図  2.26(a)に示す．こ の 画像に光散乱の影響の みを加えた取

得画像の模式図を 図  2.26(b)に示す．光散乱の影響により取得画像血管付近の境

界が不明瞭であることがわかる．   

 

図 2.26 本手法で取得される血管像模式図  

以下に本手法における PSF deconvolution による画像改善手法を記す．  

 

取得画像の輝度反転  

PSF は通常，散乱体内部に蛍光体のような光源がある場合に適用される．本

計測システムの光透視では光源が体外にあり，体内吸収体である血液は影とし

て投影される．この場合，血液部の位置において光が十分に拡散されていれば，

吸収体位置の光分布を点光源の集合とみなすことができる．よって，取得画像

の輝度を反転し，吸収体を蛍光体とみなし PSF deconvolution を行うことが可

能となる(図  2.27)．  
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図 2.27 取得画像の輝度反転  

 

輝度反転後画像にて PSF deconvolution 

輝度反転後の画像に対して PSF deconvolution を行う(図  2.28)．  

図 2.28 輝度反転画像に対する PSF deconvolution 後画像  
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PSF deconvolution 後画像の輝度反転  

②にて出力された PSF deconvolution 後画像の輝度を反転することで，取得

画像に対する復元画像を出力する(図  2.29)．このように PSF deconvolution を

行うことで明瞭な血管像の復元が可能となる．  

 図 2.29 PSF deconvolution による画像改善イメージ  
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実際の透視像に対するフィルタの有用性の検証  

図  2.30 に取得した血管透視像に対して PSF deconvolution 処理を行った結果

の一例を示す．画像のボケは アンシャープマスクフィルタに比べて 効果的に抑制

されている．また，血液と血管壁，血管壁と周辺組織の境界付近で輝度に特異点

を見出すことができた．これにより，血管内壁情報を有する光透視像の取得を実

現した．  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

図 2.30 PSF deconvolution 処理後画像  
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2.6 血管内径変化検出の原理  

 図  2.31 に実際の透視像と血管像の輝度分布波形を示す．このグラフは血管外

径  D = 7 mmφ，血管内径 d = 3 mmφであり，用いた試料は現象を明確に説明

するため，散乱係数を生体の 1/10 として作製したものである．  

図  2.31(b)の輝度変化率において，血液部，血管壁部，周辺組織の境界に相当

する位置に変曲点を確認することができる． これ以降本論文内の内径計測は，輝

度変化率のピーク位置を検出することで内径を計測した．  

図 2.31 血管透視像と輝度変化率  

(D = 7.0 mm , d = 3.0 mm) 
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2.7 小括  

本章の検討では， 光を用いた血管透視手法の提案を行った．計測対象を挟み込

むように光源を設置する拡散光照明方式を用いることで，血管像の取得を実現し

た．しかし，透視像には生体の光散乱の影響が含まれており，不明瞭なものであ

った．透視像から血管内壁境界の特定を行うために，PSF deconvolution による散

乱抑制を試みた．結果，原画像の輝度分布では確認されなかった結果内壁境界を

見出すことを実現した．以上の検討から， 生体内拡散光を利用した内シャント透

視システムの基礎的な有用性を確認した．  

今後，提案システムの臨床応用の実現には複数の血管内径パターンを計測し，

内径計測精度の検証を行うことが必要である．   
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3. 第 3 章 

血管内径計測における 

提案手法の有用性の検証 

 

  



63 

 

3.1 本章の概要  

本章では，前章で 構築した計測システムで複数のパターンの生体模擬試料を計

測し有用性を検証した．  なお，本章の内容は著者執筆の論文 [3-1]を基に記述し

たものである．  

3.2 血管内径変化の検出  

3.2.1 方法  

 本 検 討 で 用 い た 生 体 模 擬 試 料 は 2 章 4 節 に 示 し た 試 料 で あ る ． 血 管 内 径 の     

パターンはそれぞれ血管埋設深さを 1 ㎜，血管外径を 7.0 mm として，血管内径

のみ  2.0 mm，3.0 mm ，4.0 mm と変化させた．  

図 3.1 生体模擬試料  

t 

D 

d 

Blood 
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(a) 全体図  (b) 断面図  

(c) 実際の試料  
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3.2.2 結果  

撮影した透視像の処理後画像を図  3.2 に示す．また，輝度変化率より算出した

血管内径を図  3.3 に示す．  

取得した原画像は血管内壁境界が不明瞭で，内径計測値の ばらつき も大きい結

果であった．一方，提案手法により散乱抑制を行った画像については，図  3.3 に

示すように計測値のばらつき が小さい結果であることを確認した．  
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 図 3.2  取得した透視像  
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図 3.3 血管内径計測結果  
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3.2.3 考察  

取得した原画像は光散乱の影響により劣化した画像である．そのため，血管内

壁境界が不明瞭であった．輝度変化率から計測した血管内径のばらつきの大きさ

はこれに起因するものと考えられる．光散乱の血管内壁境界の特定自体が困難と

なり，計測点が大きくばらついた．これに対し，PSF deconvolution による散乱抑

制を行うことで透視像の光散乱による劣化が改善し，内径計測値は最大誤差５％

で真値に沿う結果になった．これは，血管内壁境界のコントラストが明瞭になっ

たことで血管内壁境界の輝度の変化が大きくなり，内径計測値に反映で きている

と考えられる．本計測システムは血管内径変化の観察を目的としている．血管内

径の変化に計測値が追従して変化することが最も重要であるため，今回の結果か

ら血管内径変化観察に有用なシステムであることが確認された．  

 

 

 

  



68 

 

3.3 局所狭窄構造の検出  

3.3.1 方法  

生体模擬試料の構造を図 3-3 に示す．2.4 節で示した試料を基に，血管走行軸

方向中央に同心円狭窄を有する構造とした．基材，吸収係数，散乱係数はすべて

先述の通りである．  

 

 

 

 

 

 

(a) 全体図                            (b) 断面図  

 

 

 

 

 

 

 

図 3.4 血管壁模擬ファントム  

 

 

t 

D 

dN 

正常血管部  

前腕模擬

狭窄血管部  

模擬血管

dS 

lS 

(c) 実際の試料  
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本検討では血管外形 D = 7 mm，血管埋設深さ t = 1 mm で固定値とした．これ

により，狭窄模擬血管部の模擬血液部である内径のみが変化するファントムを使

用し，狭窄部における血管内径の取得の検討行った．狭窄部は，図 3-3 に示す通

り，正常部―狭窄部―正常部の構造であり，血管内径と狭窄部の幅を変化させ計

測を行った．なお，正常部内径を dN，狭窄部内径を dS，狭窄部長さを lS とする．  

 

3.4 本実験の目的  

定量的かつ非侵襲・簡易な内シャント光イメージングシステムの実現に向け，

そ の 基 礎 的 な 有 用 性 の 評 価 を 行 う こ と を 目 的 と し ， 生 体 模 擬 試 料 の 計 測 実 験 を   

行った．また，血管内径の経時変化を観察し ，早期に狭窄を発見すること が本論

文の目的である．そこで，血管壁に局所狭窄構造を 作製した生体模擬試料 を用い

て，狭窄構造の検出に関する実験的検討を行った．  
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3.4.1 結果  

 図  3.5 図  3.6 図  3.7 に取得した原画像と散乱抑制処理後の画像を示す．また，

内径計測を行った結果を図  3.8 に示す．血管像からも狭窄構造を確認することが

できる．また，血管内径の変化に応じて内径計測値も変化することを確認した．  

 

3.4.2 考察  

狭窄部内径 dS が 3 mm と太い場合では理想値に近い計測を行うことができてい

るが，狭窄部内径 dS が 1.5 mm と細い場合では理想値から離れた計測値となって

いる．この理由としては，血管壁の光散乱の影響が考えられる．狭窄は血管壁の

肥厚により生じる．血管壁は周囲の組織に比べ光散乱の大きな組織であるため，

狭窄部内径 dS が細いほど血管壁の光散乱の影響が大きい ．この光散乱により，血

管像にボケを生じ計測値が理想値から離れたと考えられる．  

また，狭窄部長さ lS が 2mm と短い場合，狭窄部長さ lS が 3mm 以上の場合に比

べて理想値から離れた数値になっている．これは，正常血管部と狭窄血管部付近

に発生したボケの影響であると考えられる．   

しかし、deconvolution 後の結果はいずれも狭窄部内径 dS の変化に応じて内径

計測値が変化していることから，血管内径変化に対応した計測の可能性が示され

たと考えられ日本透析医学会の内シャント管理ガイドライン では「内径 2.5mm で

経皮的血管形成術：PTA (Percutaneous Transluminal Angioplasty) 治療適応」と

記されている[3-2]．このことから，実際の計測において は血管内径 2.5 mm 以上

が主な計測対象と想定される．特に 3.0 mm 付近の計測は重要である．結果から

も 内 径 3.0 mm で は 真 値 に 近 い 計 測 を 実 現 し て い る こ と か ら ， 提 案 シ ス テ ム が
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PTA の導入判断の一助になり得る可能性が証明された．また，今回の検討では作

製可能な最小の内径で生体模擬試料を作製し計測を試みた．その結果血管内径 1.5 

mm においても血管内径の変化を反映した計測が可能出ることが示された．これ

は，突発的に発生した狭窄の検出にも提案システムが有用であることを示してい

る．日々の管理で徐々に内径が変化することで発生する血管狭窄に加え，血栓な

どを原因とする突発的な血管狭窄の検出も 可能であることが示された．  
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図 3.5 狭窄を有する血管透視像 ( ls = 4.0 mm ) 
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図 3.8 狭窄を有する血管透視像における内径計測結果  
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3.5 小括 

血管内径が一様な生体模擬試料と血管壁に局所狭窄構造を作製した生体模擬試

料の計測を行い，提案手法の基礎的な有用性の評価を行った． 結果，透視像から

計測した血管内径は生体模擬試料の血管内径変化を反映したものであった．狭窄

構造を有する試料の計測においても，血管内径変化の計測が可能であった．また，

血管内径 1.5 mm という高度に進行した狭窄においても提案手法は有用であった． 
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4. 第 4 章 

臨床応用を想定した 

計測システムの最適化に 

関する検討 
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4.1 本章の概要  

 前章までの検討を通して，提案手法が血管内径計測に有用であることを証明し

てきた．本章では，提案手法の臨床応用に向けてベッドサイドで利用可能なシス

テムの構築と最適化を試みた．具体的にはシステムの小型軽量化と，血管像の明

瞭化である．  

 

4.2 本検討の目的  

提案手法の臨床応用に向けてベッドサイドで利用可能なシステムの構築と最適

化を試みた．ベッドサイドでの利用では高い可搬性と感染予防の観点から消毒の

し易さが重要となる．そこで，小型軽量かつ簡易に清拭が可能なシステムを目指

し開発を試みた． まず，透視像取得において重要な撮像部の検討を行った．従来

の CCD カメラから血管像取得に関する性能を落とすことなく変更するためには，

本研究におけるカメラの性能評価が必要となる．また，カメラを組み込んだシス

テムを試作し生体模擬試料を計測することで，小型システムの有用性の検証を行

うことを目的として実験を行った．なお，本章の著者執筆の論文[4-1]を基に記述

したものである．  
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4.3 カメラデバイスの検討  

4.3.1 選定カメラ  

従来のシステムで用いていたカメラデバイスは高感度であったが，大型で高重

量であった．そこ で，システム小型化の第一段階としてカメラデバイスの小型化

を 検 討 し た ． カ メ ラ デ バ イ ス ご と の 有 用 性 を 検 討 す る た め ， グ レ ー ス ケ ー ル      

チャートによりダイナミックレンジを解析し検討した．  

 従来のシステムで用いていた計測用冷却式 CCD カメラ  (図  4.1) は約 8 kg と

高重量であり，本体とコントローラ部の複数の機材で構成されているため可 搬性

の点でも臨床応用に向けて課題があった．そこでサイズが小型であること，可搬

性に優れていること，軽量であること，近赤外光に対して感度を持つこと．また，

臨床使用においては傷や汚れが発生しやすいことを考慮し，容易に入手が可能で

交換しやすい機種を条件にカメラを選定した．その結果， Raspberry Pi  PiNoIR 

Camera V2(以下，Compact カメラ) (図  4.2)が条件に合致していた ．それぞれの

カメラデバイスの比較を表  4-1 に示す．  

 

 

 

 

 

 

  

図 4.1 CCD カメラ (ORCA-ER, C4742-95) 
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図 4.2 Compact カメラ (Pi NoIR Camera V2) 

 

表 4-1 カメラデバイスの比較  

 CCD カメラ  Compact カメラ  

型 番  ORCA-ER, C4742-95 Pi NoIR Camera V2  

セ ン サ  CCD センサ  1/4 CMOS センサ  

階 調   16 bit  8 bit 

解 像 度  130 万画素  808 万画素  

重 量  1.2 kg 18 g 
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4.3.2 カメラ性能の検討  

本システムでは周辺組織と血液部の吸収係数の違いを利用し透視像を取得して

いる．血液部は近赤外領域において吸収係数が周辺組織よりも大きいため，影の

ように観察される．そのため血液部と周辺組織との判別を行うためには輝度の低

い領域の観察が重要となる．つまり，血液部の明瞭な観察のためには低輝度部分

の輝度の判別性能に優れた広いダイナミックレンジを有するカメラを用いる必要

がある．そこで，従来の CCD カメラと Compact カメラのダイナミックレンジを

比較し，本システムのカメラデバイスとして使用可能か検討した．   

 

4.3.3 実験方法  

 実験環境を図  4.3 に示す．同一のグレースケールチャートを光源 (λ＝810 nm)

が統一された状態で撮影し，それぞれのカメラのダイナミックレンジを輝度ヒス

トグラムから評価した．グレースケールチャートはマット紙にレーザプリンタを

用いて印刷したものを使用し，光源は LED (L810-03AU) 15 個を 1 列に配列した

ものを使用した . 

 図 4.3 グレースケールチャート撮影環境  

Camera 

Grayscale chart 

Light source 
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4.3.4 実験結果及び考察  

取得画像と輝度ヒストグラムを図  4.4～図  4.8 に示す．カメラを比較すると，  

Compact カメラは CCD カメラ同様，低輝度領域にも感度を持つことが解析の結

果明らかとなった．血管透視において血液部は輝度の低い領域に位置しているこ

とから低輝度領域の感度が重要となる．この結果から Compact カメラは CCD

カメラに近い再現性を有していることが分かる．以上より， Compact カメラは

本システムのカメラとして使用可能なものと考えられることから，小型システム

のカメラとして採用し，今後の検討を進めることとした．  

 

 

 

 

 

 

図 4.4 撮影したグレースケールチャートのイメージ図  
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図 4.5 CCD カメラで撮影したチャート  

 

 

 

 

図 4.6 CCD カメラ輝度ヒストグラム  

 

 

 

 

 

図 4.7 Compact カメラで撮影したチャート  

 

 

 

 

図 4.8 Compact カメラ輝度ヒストグラム  
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4.4 小型軽量計測システムの構成 

 小型システムは ポリプロピレン製 (以下，PP)の外装と Raspberry Pi，7 インチ

タッチディスプレイ，カメラ，光源で構成されている．システム全体像を 図  4.9  

に示す．  

前章までに 構築して き たシステム (以下 ，従 来システム )では ，高 重量なカメ ラ

を固定するために鉄製の外装を用いていたため，高重量であった．一方，小型シ

ステムではカメラを軽量化し 外装に PP を用いることで従来のシステムに比べて

大幅な小型軽量化を実現した．また，1 枚の PP 板を熱加工により作製すること

で，接合部を極力減らした．全体的に丸みを帯びた構造 とすることで計測時に患

者の腕が傷つくことを防ぐことができる．また，患者が直接触れる可能性が低い

コンピュータ部分やカメラ，光源などの計測機器部と，患者が接触する可能性が

高い外装部分はそれぞれを容易に分離が可能である．分離した PP 製の外装はア

ルコールを用いた消毒が可能である．また，計測機器部においても，それぞれの

構成機器は１本の複線ケーブルをコネクタで接続した構造であり，万一いずれか

の部品に不備が発生した場合でも容易に対処が可能な構造 とした．  

カ メ ラ は 近 赤 外 領 域 の 撮 影 が 可 能 で 小 型 シ ス テ ム に 埋 め 込 み 可 能 な

PiNoirCameraV2 を使用し，前腕上部に固定されるよう 設置した．  

光源は従来のシステム では LED を用いていた．LED は出射直後に光が拡散し

てしまうため，透視像取得に十分な光量を得るには 前腕と密着させ る必要があっ

た．臨床計測においては感染防止や計測に関連する負担軽減のため，患者と機器

の 接 触 は 最 小 限 で あ る こ と が 望 ま れ る ． そ こ で ， 小 型 シ ス テ ム で は ピ ー ク 波 長    

808 nm のレーザ光源（ IRM808-100-LP60）を用いることとした ．レーザ光 はレン
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ズにてライン状に 前腕に照射する．これにより光源と前腕を非接触で撮影するこ

とが可能となった．なお，カメラへの反射光入射防止と前腕 の固定を行うための

スポン時は前腕に接触するが ，押し付ける必要は無いため，無侵襲での計測が可

能であり，撮影毎に交換することも可能である．  

臨床での計測は血液透析室もしくは一般病室で行われるため，実験用 暗室での

計測と異なり屋内照明点灯下や外乱光の影響を受けての 計測が想定される．それ

らの光は一般的に可視光であるため，可視光のカメラへの入射を抑えるためカメ

ラレンズ前に IR(赤外透過型 )フィルタを取り付けた．  

ディスプレイは Raspberry Pi 専用の 7 インチタッチディスプレイ  (Raspberry Pi

製 ,899-7466,Raspberry Pi Touchscreen) を使用した．タッチディスプレイを使用す

ることによりマウスやキーボードを使用せずに直接撮影等の操作を行うことが可

能となる．また， 前腕とカメラの直上にディスプレイを設置したため，カメラで

前腕の位置を確認しながら容易に位置を合わ せが可能である．なお，カメラの制

御には Raspberry pi 3 Model B を用いた．  

システムの一体化と小型化を通して，体積は従来のシステムと比較して    体

積は 0.086 m3 から 0.028 m3 に約 24％，重量は 20.0kg から 5.6 kg に約 28 ％に

まで小型軽量化することを実現した．  
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(a)模式図  

 

(b)実際の計測の様子  

図 4.9 小型システム  

Raspberry Pi 

Touchscreen Display 

Laser light source 

血管  
Blood 

Forearm 
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4.5 Raspberry Pi について  

 Raspberry Pi は ラ ズ ベ リ ー パ イ 財 団 に よ り 開 発 さ れ た シ ン グ ル ボ ー ド         

コンピュータである． 図  4.10 に外観を，表  4-2 にスペックを示す．小型軽量で

ありながら，USB ポートや HDMI などインターフェースも充実しており汎用性が

非常に高い．また，2.5A 電源用 micro USB からの給電で動作するため，市販のモ

バイルバッテリ等 の電力で動作が可能である．  

また，GPIO ピンを有 しているため電子部品 の制御も容易であるな どの特徴か

ら近年様々な分野で小型装置の開発に用いられている． [4-2][4-3]4-4] 

 

図 4.10 Raspberry Pi 3 Model B  

 

 

サイズ [mm] 約 86(W) x 57(D) x 17(H)  
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表 4-2 Raspberry Pi 3 Model B スペック  

CPU 

Broadcom BCM2837  

1.2GHz 64-bit quad-core ARMv8 Cortex-A53 

メモリ  1GB 

イ
ン
タ
ー
フ
ェ
ー
ス 

USB USB2.0 Standard A コネクター  x4 

有線 LAN 

RJ-45 x1： IEEE802.3i（10BASE-T）  

IEEE802.3u（100BASE-TX）  

その他  

HDMI x1（出力）  

microSD カードスロット x1 

3.5mm ジャック（オーディオ /コンポジットビデオ出力） 

Camera interface (CSI)  

Display interface (DSI)  

40 ピン GPIO 

Bluetooth Bluetooth®V4.1、Bluetooth Low Energy (BLE)  

無線 LAN IEEE802.11b/g/n(2.4GHz)  

電源定格  DC 5V  

消費電流  

1.3A(Typ)  

※USB ポート、GPIO への出力値は含まず。  

外形寸法  約 86(W) x 57(D) x 17(H) mm 

質量  約 45g 
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4.6 小型軽量システムによる内径計測  

4.6.1 方法  

提案手法では，放射線画像診断のように，画像を撮影したのち，別の処理系に

て画像処理や画像上での計測を行うことを想定している．そのため 従来のシステ

ムでは撮影した画像を画像処理用の PC に転送し画像処理，内径計測を行ってい

た．   

小 型 シ ス テ ム に お い て も 同 様 の 使 用 方 法 を 想 定 し て い る が ， Raspberry Pi 3 

Model B の高い処理性能を利用し，将来的にスタンドアロンシステムの実現が可

能か実験的検討を試みた．  

画像処理用 PC では MATLAB (MathWorks 社 ) で作製したプログラムを用いて

PSF の算出，PSF deconvolution，輝度変化率算出を行って いる．これを  Raspberry 

Pi 上で動作させることはスペック上困難である．画像処理用 PC と Raspberry Pi

の比較を表  4-3 に示す．MathWorks 社が推奨する MATLAB の動作環境はメモリ

2GB 以上の環境であるため，1GB のメモリを搭載した Raspberry Pi では MATLAB

で作成したプログラムを動作させることは困難である．   
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表 4-3 Raspberry Pi と従来システム PC のスペック比較  

 

 

 

 

 

 

 

 

 Raspberry Pi  画像処理用 PC 

OS Raspbian Windows 10 Home 

プログラム  Python MATLAB 

CPU 

Broadcom BCM2837  

1.2GHz 64-bit quad-core 

ARMv8 Cortex-A53 

Intel Core i7-4930K 

3.4GHz 64-bit 

GPU VideoCore IV  GTX 2070  

メモリ  1GB 32GB 
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MATLAB では  ’MATLAB support package for raspberry pi’ が提供されている．こ

れは PC と Raspberry Pi を LAN 接続し，PC で Raspberry Pi を操作するものであ

る．ロボットの制御に適しているが PC を常に接続する必要がある ことからスタ

ンドアロン化には不向きであ る．  

次に，同社より配布されている ’ Simulink support package for raspberry pi’に着目

した．これは MATLAB プログラムを Simulink でモデル化し Raspberry Pi 上で動

作させることが可能なパッケージである． プログラムの実行はスタンドアロン で

可能となるが，編集を行う際は PC の接続が必要となる．また，Raspberry Pi 上で

少ないながらもプログラミングの入力が必要とため， 操作が煩雑になる可能性が

高かった．  

これに対し本検討では Python に着目し，新たに画像処理プログラムの構築を試

み た ．Python は 画 像 処 理 の分 野 を 得 意 とす る 言 語で ， 今 回 使 用し た OS で あ る

Raspbian と相性が良いとされている．OS と相性の良い言語を使用することでシ

ステムの安定性を確保することが可能なだけではなく，システムの動作時間の短

縮も期待できると考えた．  

そこで，カメラによる画像取得から， PSF deconvolution 処理までを一貫して処

理可能なシステムを試作し動作検証を行った．  
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4.6.2 結果及び考察  

画像処理用 PC では PSF 算出，PSF deconvolution，輝度変化率算出までの所要

時間は約 7 秒であったのに対して，Raspberry Pi での所要時間はおよそ 120 秒で

あった．プログラムを 段階的に解析すると，PSF の算出におよそ 50 秒を要してい

た．そこで毎回新たに算出していた PSF をあらかじめ想定される血管埋設深さご

とに条件分けして 算出し，ライブラリ化することで算出にかかる時間を短縮した ．

プログラム実行時はそれを読み出して使用することで PSF 算出の時間短縮を図っ

た．これにより Raspberry Pi でのプログラム動作時間が 72 秒に短縮された．現在

のプログラムでは PSF deconvolution を行う際の負荷が特に大きい．この処理を簡

略化するためには，現在用いているプログラムを改良する必要があると考えられ

る．本システムは X 線画像診断のように撮影した画像をリアルタイムではなく事

後処理することで診断資料を提供する．そのため，今回の 72 秒という結果は決し

て長い時間ではないと考えられる．このことから今回の検討を通して実用的な時

間の範囲で画像処理までのスタンドアロン化が可能であることが示された．今後，

検討を重ねることで時間は短縮可能であると考えられる．  
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4.7 小型システムでの画像処理の試み  

4.7.1 方法  

 本検討で用いた生体模擬試料は 2.4 節に示した試料を基に作製した．血管内径

のパターンはそれぞれ血管埋設深さを 1.0 ㎜，血管外径を 7.0 mm として，血管

内径のみ  3.0 mm，4.0 mm ，5.0 mm と変化させた．試作した小型システムにて

血管内径の異なる試料をそれぞれ撮影し，輝度変化率から血管内径計測を行った． 

 

 

図 4.11 生体模擬試料  

 

t 

D 

d 

Blood 

Forearm 

Blood Vessel 

(a) 全体図  (b) 断面図  

(c) 実際の試料  
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4.7.2 結果  

  図  4.12 に小型システムで取得した血管透視像を示す．小型システムにおいて

も血管透視像の取得が可能なことを確認できる．また，内径計測結果を 図  4.13 に

示す．定常的な誤差はあるものの血管内径の変化を検出可能であることが確かめ

られた．  

 

4.7.3 考察  

本検討の結果から，小型システムの光源，カメラでも 透視像取得と血管内径計

測が可能であることが示された．今回の最大誤差は 13％であり，従来システム(3

章３節)の誤差率５％と比較すると，誤差が大きいものであった．感度特性に大き

な差はないものの，階調は CCD カメラが 16bit に対して Compact カメラが 8 bit

である．血管内壁境界付近は輝度の変化が微細なため，階調の違いにより誤差率

の大きさに差異が生じたと考えられる． しかし，その誤差は血管内径の変化に対

して定常的な誤差であ ることから，血管内径変化の描出は可能であると考えられ

る．また，どちらの装置でも血管内径変化に追従する形で血管内径計測値が変化

していることから，経時的な血管内径変化の観察には有用である．また， 今後補

正を行うことで精度向上の余地が見込まれる ．以上の結果より，小型システムを

用いた場合でも内径変化に応じた血管内径計測が可能であることが示された．  
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図 4.12 小型システムで計測した散乱抑制処理後の血管透視像  
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図 4.13 小型軽量システムによる内径計測結果  
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4.8 小括 

 4 章の検討を通して，ベッドサイドで実用的なシステムの構築 の検討を行った．

実験では小型システムに搭載した Raspberry PI にて画像処理を試みたが，処理時

間の面で画像処理用 PC の性能に及ばない結果であった．しかし， 透視像をリア

ルタイムで確認しながら計測を行うことが可能となり，計測の簡便性は大幅に向

上した．今後，小型システムを用いた臨床計測を通して提案手法は大きく実用化

に近づくことが予想される．本検討は提案システムの発展に大きく寄与すると考

えられる．  
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5. 第 5 章 

２波長光源を用いた計測による 

血管像明瞭化に関する検討 
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5.1 本章の概要  

本章では，2 波長光源を用いた血管像強調について記述 する．これまで構築し

てきた小型計測システムにおいても血管内径変化の観察の有用性を確認してきた．

しかし，血管内径が一様な場合の検討においても 従来の高性能冷却式 CCD カメ

ラを用いたシステムの最大誤差が 5 ％であるのに対して小型システムでは 13 ％

であった．この差はカメラの性能差によるものと考えら れる．本システムの計測

対象である狭窄を有する血管 構造の描出では，内径一様な血管に比べ 詳細な輝度

の判別を要求される．そのため，小型システムにおいて取得画像 のコントラスト

改善が必要となった．そこで，本検討では，小型計測システムに光源を追加し，

これまでの 810 nm と新たに 940 nm の 2 波長で計測を行うことを考えた．両波

長間では血液 部と血管 壁 (周囲組 織を含む )の 吸光度差が大 きくなる 特性がある ．

この性質を利用して 2 波長でそれぞれ取得した画像の差分を行うことで，吸光度

差の少ない血管壁部や周辺組織はキャンセルされ，吸光度差の大きい血液部のみ

を強調した画像を得ることが可能になると考えた． 実験では計測装置の構築と生

体模擬試料を対象とした内径計測を行い，提案手法の有用性を評価した． なお，

本章の著者執筆の論文 [5-1]を基に記述したものである．  

 

5.2 本実験の目的  

これまでの計測システムで血管内径計測の有用性を示してきたが， 従来用いて

きたシステムに比べ，小型視システムの計測誤差は大きいものであった． 臨床応

用の実現にはさらなる内径計測精度の向上と透視像の明瞭化が必要である．  

本章の実験では小型システムに新たなレーザ光源を追加し， 2 波長で計測が可
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能なシステムを構築した．前節で構築したシステムはラインレーザ光源を用いて

いるため，２つのライン光を前腕部で重ねることにより複数波長照射が可能とな

る．2 波長でそれぞれ撮影した画像の吸収係数差を利用して，取得した画像を差

分することで血管像明瞭化を試みた．   

 

5.3 原理  

波長 810 nm，940 nm における血液と血管壁の吸収係数を表  5-1 に示す．両波

長間で血液部 と血管壁 (周囲組織 を含む )との 吸光度差が大 きくなる 特性がある ．

この性質を利用して 2 波長でそれぞれ取得した画像の差分を行うことで， 図  5.1

のように吸光度差の少ない血管壁部や周辺組織はキャン セルされ，吸光度差の大

きい血液部のみを強調した画像を得ることが可能になると考えた．   

表 5-1 血液部と血管壁部の吸収係数  

  

 

 

 

 

図 5.1  2 波長画像差分による血管像強調の概念  

波長  血液部  ［  mm -1］ [5-2] 血管壁部  ［  mm -1］ [5-3] 

810nm 0.45 0.15 

940nm 1.65 0.16 

波長 960 nm 画像  波長 810 nm 画像  差分画像  

＝ 
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5.4 計測システム  

光 源 は ４ 章 で 作 製 し た シ ス テ ム に 図  5.2 の よ う に 940 nm の レ ー ザ 光 源  

(IRM940L-100) を追 加 し た． 今 回 用い た 光 源 も これ ま で 用い て き た 波 長  810 nm

のレーザ光源  (IRM808-100-LP60) と同様のライン状レーザである．実験では 2 つ

のレーザ光源を可能な限り密着させて設置し，レーザ光（ライン状）が 前腕部で

重なるように照射 した．これにより，試料に照射される光の位置，角度は変わら

ずに光源波長のみ を変化させた状態で計測が可能となる．  

 

図 5.2 2 波長計測システム  
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5.5 計測方法  

計測の流れを図  5.3 に示す．2 つの波長でそれぞれ画像を取得し，取得画像の

処理を行う．その 後差分を行った．差分後はこれまでのシステムと 同様に輝度変

化 率 か ら 血 管 内 径 計 測 を 行 っ た ． な お ， 画 像 処 理 及 び 差 分 の 実 験 に は MATLB 

(MathWorks)を用いた．  

 

図 5.3 画像差分処理のプロセス  
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計測精度の検証実験に用いた生体模擬試料の構造を 図  5.4 に示す． 2.4 節で示

した試料を基に，血管走行軸方向中央に同心円狭窄を有する構造とした． 前腕模

擬部(脂肪部)と血管壁部の基材，吸収係数，散乱係数はすべて先述の通りである．

本計測では，2 波長計測を行うため，血液部には大気圧下で 21％酸素混合空気を

バブリングして酸素化したヘモグロビン溶液を流し込み実験を行った．   

 

 

 

 

 

 

 

(a) 全体図                          (b) 断面図  

 

 

 

 

 

 

図 5.4 血管壁模擬ファントム  
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本検討では血管外形 D = 7 mm，血管埋設深さ t = 1 mm で固定値とし，狭

窄模擬血管部の模擬血液部である内径のみが変化するファントムを使用し た．こ

れにより，狭窄部における血管内径の取得の検討行った．狭窄部は正常部―狭窄

部―正常部の構造であり，血管内径と狭窄部の幅を変化させ計測を行った．なお，

正常部内径を dN，狭窄部内径を dS，狭窄部長さを lS とする．  

 

5.6 結果  

2 波 長 光 源 を 搭 載 し た 小 型 軽 量 シ ス テ ム に よ り 計 測 し た 血 管 画 像 を 図  5.5 図  

5.6 図  5.7 に示す．画像からも目視で狭窄の判定が可能である．また，内径計測

値を図  5.8 に示す．定常的な誤差はあるものの，血管内径の変化に応じて内径計

測値も変化していることが分かる．  
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図 5.5  狭窄を有する血管透視像 ( ls = 4.0 mm ) 
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図 5.6 狭窄を有する血管透視像 ( ls = 3.0 mm ) 



107 

 

 

  

15 

P
o

si
ti

o
n

 [
m

m
]
 

5 

10 15 0 

Position [mm]  

10 

5 

(a) d =2.0 mm 

15 

P
o

si
ti

o
n

 [
m

m
]
 

5 

10 15 0 

Position [mm]  

10 

5 

(b) d =2.0 mm 

 

15 

P
o

si
ti

o
n

 [
m

m
]
 

5 

10 15 0 

Position [mm]  

10 

5 

(a) d =3.0 mm 

15 

P
o

si
ti

o
n

 [
m

m
]
 

5 

10 15 0 

Position [mm]  

10 

5 

(b) d =3.0 mm 

15 

P
o

si
ti

o
n

 [
m

m
]
 

5 

10 15 0 

Position [mm]  

10 

5 

(a) d =4.0 mm 

15 

P
o

si
ti

o
n

 [
m

m
]
 

5 

10 15 0 

Position [mm]  

10 

5 

(b) d =4.0 mm 

図 5.7 狭窄を有する血管透視像 ( ls = 2.0 mm ) 
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5.7 考察 

いずれの結果も決定係数が極めて 1 に近いことから，この誤差は同一の条件で

計測を行うことで校正が十分可能であると考えられる．この理由としては，血管

壁の光散乱の影響が考えられる．狭窄は血管壁の肥厚により生じる．血管壁は周

囲の組織に比べ光散乱の大きな組織であるため，狭窄部内径 dS が細いほど血管壁

の光散乱の影響が大きい．この光散乱により，血管像にボケを生じ計測値が理想

値から離れたと考えられる．  

また，狭窄長の短縮にともない誤差が増大する傾向が確認された．正常血管部

と狭窄血管部付近に発生したボケの影響であると考えられる．図  5.9 に血管狭窄

部付近の模式図を示す．この画像に PSF を Convolution したものを 図  5.9 (b) に

示す．図  5.9 (b) からわかるように正常血管部と狭窄血管部の境界付近には光散

乱によるボケが発生している．   

(a)光散乱によるボケのない画像       (b)PSF convolution 画像  

図 5.9 血管狭窄部付近の取得画像イメージ  
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今回の画像差分では，吸収係数の差を利用しているため，原理上光散乱の影響

を取り除くことは困難である．輝度分布の先鋭化により内径計測値はより真の内

径を反映したものとなったが，光散乱による画像劣化や外乱ノイズの混入に対し

ては今後の検討が必要である．  

しかし，上記の影響を考慮しても本検討での実験 範囲で計測結果に 大きな差は

ない．さらに ds=2.0 mm，ls=2.0mm の計測誤差を従来システムと比較すると，同

一の計測条件において従来システムの誤差が 19% (3.4 節) であったのに対し，

小型システムにおいても 20 ％の精度で計測が可能であった．このことから画像

差分により従来のシステムに匹敵する精度で血管内径計測が可能であることを証

明した．計測精度についてはいずれのシステムにおいても今後の改善が期待され

るが，本計測システムは血管内径変化の観察を目的としている ．血管内径の変化

に計測値 が追従 して変 化するこ とが最 も重要 である た め，今 回の結 果から 2.0 - 

4.0 mm 長さの血管狭窄部に対し，2.0 - 4.0 mm の血管内径変化 観察に有用なシ

ステムであることが確認された．  
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5.8 小括 

小型システムに波長 810 nm と 940 nm の 2 波長光源を搭載し 2 波長計測が可

能な環境を構築した．血液と血管壁の光吸収特性を利用し， 2 波長でそれぞれ撮

影した画像を差分することで，血管像の明瞭化が可能であると考えた．実験では，

血管部の光学特性を反映した 生体模擬試料を作製し内径計測精度を検証した．  

その結果，2 波長光源を搭載した小型軽量システムにより計測した血管画像 は

血液部が明瞭になることを確認した．また，今回の計測では誤差 19 %で計測が可

能であり，従来システムの計測誤差が 20 ％に匹敵する精度で血管内径計測が 可

能であることを証明した．レーザ光源は入射位置の精密な管理が必要となるが，

多波長計測が可能であるという利点がある．また，患者の腕に触れずに計測が可

能な点も非侵襲計測の実現に有用な利点である．計測精度については今後の改善

が期待されるが，現時点の結果でも 2.0 - 4.0 mm 長さの血管狭窄部に対し，2.0 - 

4.0 mm の血管内径変化をとらえ得る可能性を実証した．以上の検討から，提案シ

ステムの臨床応用への可能性が高まったと考 えられる．  
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6. 第 6 章 

結論 
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6.1 研究の総括  

本研究は，定量的，非侵襲かつ簡易な内シャント(AVF)管理の実現にむけ光に

よる血管像イメージングシステムおよび血管内径計測システムの実用化 を目標と

した．この目標を達成するにあたり，2 章・3 章にて，血管計測における提案シス

テムの基礎的な有用性の検証と，血管狭窄構造を有する場合でも提案手法が有用

であるか検証した．これまでの光計測で生体内拡散光を用いた計測が提案されて

きた[6-1]．しかし，血管透視を対象として，カメラと光源が計測対象に非接触な

状態での計測は検証されていない．そこで，本研究では拡散照明手法を用いた血

管透視システムを構築し透視像の取得を試みた．結果，拡散照明手法により前腕

表面付近を走行する透視像の取得に成功した．次に，血管内径の計測を試みた．

臨床において血管内径を計測する手法は X 線を用いた計測が一般的であるが[6-

2]，放射線被ばくや造影剤による臓器への侵襲の問題がある．これに対し，超音

波エコーを用いた手法が提案されたが，検査者の計測技術に依存し プローブを計

測対象に密着させる必要があるなどの課題が ある[6-3]．そこで，透視像の輝度変

化率からの定量的な血管内径計測を試みた．実験では作製した生体模擬試料を用

いて血管内径計測を試み，血管狭窄を有する状況において最高 4 ％で計測が可能

であることを確認した．そこで 4 章にて，臨床での計測を想定してシステムの小

型軽量化を図った．結果，従来システムと比較して 体積は 0.086 m3 から 0.028 m3

に約 24％，重量は 20.0kg から 5.6 kg に約 28 ％小型軽量化した．これにより臨

床計測で実用的なシステムの構築を実現した． また，小型システムではこれまで

の LED リレー光源からラインレーザ光源に変更したことで，複数の波長 での計

測を実現した．そこで，5 章では，血液と血管壁の吸光特性を利用した 2 波長計
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測を行い血管像明瞭化の検討を行った． 生体模擬試料を撮影し，内径計測を試み

たところ，最高８％の精度で計測が可能であり， 従来システムと遜色ない計測精

度を実現し，小型システムの臨床応用の実現可能性を示した． 本計測システムは

血管内径変化の観察を目的としている．血管内径の変化に計測値が追従して変化

することが最も重要であるため，今回の結果から血管 内径変化観察に有用なシス

テムであることが確認された．  

以上の検討を通して，内シャント光イメージングシステムの実現可能性が証明

された．  
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6.2 本研究の結論  

 以上のことから，本研究では以下のことを明らかにした．  

 

①   生体内拡散光を用いることで，厚みのある生体組織においても体表付近の血

管透視が可能である．  

 

②   点拡がり関数を用いて光散乱による画像劣化を抑制することで，透視像から

血管内径の定量計測が可能である．  

 

③   2 波長計測により血管内径の計測精度が向上する．  

 

④   狭窄形状が異なる病変部であっても形状変化の描出が可能である．  

 

⑤   臨床利用を考慮して新たに構築した小型軽量システムにより，計測手法の最

適化を図ることが出来，患者負担を低減した計測が可能である．  
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6.3 研究の限界  

本研究では，未だ臨床計測には至っておらず，実現化に おける課題の検証が必

要と考えられる．臨床利用を想定した小型システムでは ，一般照明および多少の

外乱光が混入した状況でも血管内径計測が可能であることを確かめているが，い

ずれも実験室内での再現にとどまるため，透析室という特殊な環境での有用性の

評価も必要である．（画像取得手法の限界）．  

現時点では，血管内径計測は輝度変化率の解析により行われている．この際，

血管内径に相当する輝度変化率のピークの間隔を計測し，長さに換算する過程に

おいてプログラミングレベルでの 操作が必要となる箇所がある ．臨床計測を想定

した場合はボタン一つですべての画像撮影から内径計測値取 得までを完結するよ

うにさらなる改良 が必要となる．この課題の解決手段の一つとして， 輝度変化率

からの特徴量を自動解析する方法 が考えられる．しかし，輝度変化率波形 には血

管内壁の信号と類似したノイズが含まれており，これらを除去することが重要と

なる．“画像取得手法の限界”で示したように，臨床計測においてノイズ混入の程

度が明らになっていないため，内径の自動計測は臨床計測の結果を解析したのち

となることが予想される．別の課題解決手法として機械学習を用いた内径計測が

考えられる．ノイズや様々な条件に対応可能であると考えられるが その有用性は

未知数である．  

いずれの課題も今後の臨床計測で想定されるものであり，これらを解決するこ

とで提案システムは実用化に大きく近づくと 考えられる．  
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6.4 今後の展望  

現在，本手法のように瞬時に撮影を行い，定量的かつ非侵襲に血管内径の経時

管理が可能な技術は存在していない．本研究は，これまで実現していなかった内

シャントの定量的非侵襲かつ簡易な計測手法の実現可能性を証明したものである．

この成果は，臨床 での血管管理において 新たな知見をもたらす可能性が期待され

る．  

また，本研究は光計測においてこれまで課題とされてきた厚みのある生体組織

の透視像取得を実現した．この成果は光計測において大きな進展であると考えら

れる．今後の研究の発展により，内シャントのみならず生体の各部位を対象とし

た計測へ応用が期待される．  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

本論文の一部は， JSPS 日本学術振興会科学研究費（ JP17K01418）の助成を

受けたものです．  
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