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概要

病変部組織の血流を高度な時間，空間分解能で評価することは病変の進行状態を明らかにするうえで極めて重

要である。そこで，このような組織内の血流を高い分解能とよりシンプルな方法で計測するために，生体組織の

光透過性に優れている近赤外光や，その光源である半森体レーザの自己混合効果などに箔目して新しい血流計柳l

法を開発すると共に，その特性について検討した。その結果，サンプリングボリュームが従来の He-Neレー

ザ光に比べて 2~ 3倍深く，さらに自己混合効果が血流計測法として有効であることや，生体組織血流をシュミ

レートした血流モデルで良好な測定精度を示した。

1，はじめに

組織内血流の計測のために水素希釈法，マイ

クロスフェア法，などが用いられてきたが時間，

空間分解能に制約があり局所の血流を実時間で

評価する ことは困難であった。これに対して，

近年高度な時間，空間分解能を有するレーザド

プラ組織血流計が開発されて臨床でも用いられ

ているが1,2)，光源として He-Neレーザ管を用

いてい るものは，それが大きいこと ，発熱によ

る信号の揺らぎや，光ファイバを用いてレーザ

光を生体組織ヘガイドするものはファイバの動

きによ るアーチファクトなどが問題となってい

る3)。さらに，He-Neレーザ光は可視光である

ために組織表層部からの反射が大きく，生体浸

透性も低い ことからサンプリングボ リュームの

深さは約 1mmと小 さく ，血流計測は組織の表層

部に限られ病変内部の計測は困難であ った4-7)。

そこで，本研究では生体組織浸透性の高い近赤

外域のレーザ光と， 小 さいレーザ光源として半

導体レーザを，さらに半導体の自己混合効果を

利用したシンプルな血流計測法の開発とその応

用の可能性を明らかにする。

2. 方 法

2.1 半導体レーザの自己混合効果

図 1 (A) に示すように，半導体レーザから

出射した周波数 f。のレーザ光を光の進行方行に

対して角度Rで動いてる対象物に照射する。レー

ザ光は散乱して，その散乱光の周波数は対象物

の速度Vによってドップラ効果を生じ△fほどシ

フトして f。十△fへ変化する。

△f = 2nVcosR／入・・・ (1)

ここでnは媒体の屈折率，入はレーザ光の波長
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Fig. 1 

図 1 自己混合型レーザドップラ組織血流計

Schematic configuration of the self-mixing type LDV 

である。この散乱光の一部は再ひもとの半導体

レーザヘ戻り，半導体の中でオリジナルの固波

数 f。のレーザ光と光混合され，ビート信号とし

て△fの周波数のみか信号として得られる。この

信号は半導体の駆動電流の変化， 又はモニタ用

として内臓されているフォトダイオードの出力

の電圧変化として得られるので，本法はこれま

でのレーザドプラ血流計のような受光素子を使

用しないので煩わしい光学系の調整が不要でシ

ンプルな血流計となる。このような戻り光はこ

れまで，半導体レーザに対してノイズを生じる

ために，極力避けるべきものとされてきたか，

本システムはそのノイズを自己混合効果として

積極的に利用するものである 8-t4)0 

2.2 自己混合効果による血流のドップラ信号

これまでの研究で，測定対象か白い紙の場合

はレーザ光は全体に散乱し，角度Rを変えてもほ

ぱ均ーな戻り光が得られた。 また，戻り光の強

度は10-3％以下で，半禅体レーザはシングルモー

ドを維持し安定であった。 しかし，対象物と半

導体の間の距離を Lしとすると，この戻り光は Lt2

に逆比例して減少したことから， 自己混合効果

は光路長の長さに影響を受ける事が明らかにな

った。したがって，血流は血球間の多重散乱に

より光路長(Ll)が長くなること，血球か光の散

乱体であると同時に吸収体でもあるために散乱

光が著しく弱くなること ，などか予想されるの

で， これらに対する自己混合効果を検討した。

図2 ターンテープルを用いた模擬血流計測

Fig. 2 Experimental setup of the turntable for the 

evaluation of the blood flow 

図 2に示すようなターンテープル上の透明アク

リル製のディスクに直径26cm, 幅 2cm深さ 2cm 

の円形の溝を作り内部に血液を入れて，定速回

転させた。ディスクが一定の回転速度で回転す

れば，定常状態では血液とディスクの間にス リ

ップは無くなり，血液はディスクと一体となっ

て回転する。 したがって血液層の速度プロフィ

ルは溝の中でフラットになるためにディスク 中

心からの半径と回転数から血液の速度を計算で

求めることかできる。また多重散乱の効果は血

球濃度によ って変わるために，全血と生理食塩

水の混合の割合を変えることによって検討した。

ディスクの回転数は 0-40rpmすなわちサンプ

リング点の血流速度が0- 52cm/secの範囲で行

った。まず，ディスクの溝内に入れた液体の表

面反射について検討するために透明なディスク
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の下に反射率の低い黒い紙を挿入すると共に溝

の中に生理食塩水を入れてターンテーブルを回

転させ， ドップラ信号をスペクトラムアナライ

ザで検討した。また，ディスクの下に反射率の

高い白い紙を入換えることによって，前方散乱

光および後方散乱光の特性を検討した。

2.3 近赤外レーザ組織血流計のサンプリングボ

リューム

本研究で用いる近赤外レーザ光の波長は780

nm（シャープ，LT026MD)である。これとす

でに臨床で用いられている可視光の波長632.8nm

のレーザドプラ血流計 (Periflux,ペリメド社，

スウエーデン）のレーザ光の出力を 同じに して，

可視のレーザ光に対する近赤外レーザ光の浸透

性すなわちサンプ リングボ リュームを相対的に

推定した。推定はレーザ光が血液中へ照射され

血流で反射されて受光素子へ戻りド ップラ信号

として検知される最大深さにもとづいて行った。

しかし，生体中でこれを実測することは不可能

であるので，図 3のように静止血液層Aを溜め

るガラス管と流動血液Bを流すガラスチュープ

からなる装置を作成した。この流動血液のヘマ

トク リット値は，生体組織中の毛細J(ll.管のなか

では低いことや，多重散乱を考慮して約 5%に

調整した。一方，静止血液層の中には同じヘマ

トクリ ット値 5％および36.5% （全血）の血液

を溜めた。この血液は実験中血球が沈殿しない

ように計測直前に撹拌した。流動血液Bは細い

チューブC内を通ってノズルDから流出し，透

明なガラス Fの面へ当たり ，チューブEを通っ

てタンクに戻る。つまり ，このガラスの内側で

ドップラ信号を生じる血流を作成する。レーザ

光は同図のように透明なガラス面Gから静止」(11

液層Aを通過して， さらに，ガラス面 Fを通過

し，ノズルDから流出する血液Bに照射される。

この際，流れている 血液Bによって生じるドッ

プラ信号を含んだ散乱光は，同 じ経路を戻って

血流信号として計測される。そこで，ガラス面

F-G間の距離Hを順次変えて計測を行えば」(11

流信号が得られなくなるときの距離，すなわち

血液中におけるサンプ リングボリュームの最大

の深さを推測することかできる。

2.4 模擬生体組織血流からのド ップラ信号

生体組織血流は各血球の速度ベクトルが明ら

かに異なること ，組織中では毛細血管として，

血管が網目上に分布しているために，その方向
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図 3 血液内のサンプリングポリ ューム評価のための実験装置

Experimental setup for the sampling volume in the blood suspent,on. 
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も異なることなどから生体組織内の血流の速度

ベクトルは複数である。そこで Nilson らの装

箇に類似した図 4のような血流モデルを作成し

て検討を行っ た叫 血液は Rか ら電磁血流計

(EMF)を通り測定部を経て，定圧灌流される。

測定部は内径0.3mm,長さ 33mmのガラスを30本平

行にならべて流路とし，それを内径20mmのアク

リルチューブ内に入れ，端面すなわちキャピラ

リの出口側に透明なガラス板 （厚さ0.2 mm)をキ

ャピラリ出 口と 1.0mmの間隔でチュープに貼り付

けた。 したがってキャピラリ入nから入った血

液は出口から 出て， ガラス板に当たりアクリル

チューブ内壁へ向か って放射状に流れる。血流

計測はガラス板の外側からレーザ光を照射して，

キャピラリ内および放射状の流域の両方からの

信号が得られるようにした。

Collecting 
Device (D) 

Reser 

Flowing Blood 

Flow Chamber (Bl 

Measuring Section (C) 

(Glass Capillary Tubes) 

図4 組織血流計測モデル

Fig. 4 Schematic configuration of the exper,men-

tal setup for the accuracy in a tissue blood 

flow. 

3.結 果

ディスクの円状の溝に生理食塩水を入れて回

転させた際白い紙から得られるド ップラ信号は

図 5 (a)に示すように，速度に対して式(1)で

計算されたシフト周波数に一致 した周波数の位

辟と ，さらに自己混合効果の特徴であるその高

調波の周波数の位置にピークが得られた。次に

順次全血を加えてヘマトクリ ット値を増加させ

ていくと次第に これらのピークは小さくなり，
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図 5 スペクトラムアナライザで表示されたドッブラ信号

Fig. 5 Typical example of Doppler signal displayed 

on the spectrum analyzer. 

白い紙によって反射さ れる前方散乱光が減少し

た。さらにヘマトクリット値を高くしていくと

同図 (b)のピーク Bのみが残り，他の高調波

は小さ〈なり消失した。このことから血球のよ

うな光の散乱体と同時に吸収体の場合には戻り

光の強度が弱く自己混合効果の特徴の 1つであ

るい〈つかの高調波を得るまでには至らないも

のと考えられた。このヘマトクリ ット値とド ッ

プラ信号強度の関係は闊 6に示すようにヘマト

クリット値が約2.4％付近で強度が最も減少し，

ヘマトクリット値の増加によ って次第に増加す

る2つのカープ (A, B)から成った。

サンプリングポリューム推測の目安となるド

ップラ信号の強度と距離Hの関係は図 7に 1例
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を示すように指数関数的に減少した。このとき

の検知可能な深さ，すなわちHの最大距離は図

中の矢印の部分で推定され，明らかに近赤外光

の方が深い血流を検知することが示された。生

体内では，当然組織も存在するので組織を含め

たこれまでの実験結果も合わせると，近赤外レ

ーザ光を用いた血流計は He-Neのような可視

光レーザ光を用いたものよりも 2-3倍サンプ

リングボリュームが大きいことが推測された 16)0 

多くの速度ベクトルを含む模擬組織内の血流

信号は図 8に示すような基本周波数から最高の
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図 6 ヘマトクリット値によるドップラ信号強度の変化

Fig. 6 Signal level of the fundamental Doppler sig-

nal spectrum peak (B) as a function of 

hematocrit. 
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速度成分のところまでドーム状に連続したもの

となった。このパターンのノイズレベルヘ下か

るドップラ信号の最高のシフト周波数を Fmax

として電磁血流計から得られた血流景との関係

を検討すると図 9のような良好な線形関係が得

られた。
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4.考 察

図 6のカーブAは透明な生理食塩水に血球を

加え，ヘマトク リット値を増加させた際の結果

であるから，前方散乱光がそれを障害する血球

の増加によって次第に減少していく状態を示し

ている。さらにヘマトクリット値を高くすると，

このカーブは Bのように次第に増加の傾向を示

した。このことは，血球の増加によ って前方散

乱光が障害されるが逆に血球からそのまま光源

へ戻る光，すなわち多重散乱後の後方散乱光が

増加することを示している。 したがってこのカ

ーブからヘマトク リット値が2.4%以上を越える

範囲ではレーザ光のはとんどが血球間で多重散

乱していることは明らかであり ，こ の状態でピ

ーク Bか十分得られることから自已混合効果に

よる血流計測が可能である。

Fmax とモデル内の血流速度との関係を明ら

かにするために，電磁血流計から得られた血流

最をもとにキャピラ リ内の最高血流速度を求め

る。最高血流量は7.0 me/minで， 円管の断面柏

が冗XO.032 X 30/ 4であるからキャピラリ内の最
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図 7 ドッブラ信号と血液層の厚さの関係

Fig. 7 Relationship between Doppler signal and the thickness of blood layer 
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高平均速度は6.3 cm/secであ った。 したがって

流れの状態を示すレイノズル数 (Re)は次式か

ら約7.2であり，きわめて小さいのでキャピラリ

内の流れは明らかに層流である。

Re= Vdp/ μ ・・・ (2) 

ここでVは円管内の流体の平均速度，dは円

管の内径 (0.3mm),pは流体の密度 (1.34)そし

てμは流体の粘性係数 (0.035ボアズ）である。

また円管内に流入した流れが十分発達してポア

ズイユ流れとなる入り口からの長さ Lは次式か

ら約0.13mmとなるが，これに〈らべてキャピラ

図 8 自己混合効果による血流からの ドップラ信号のパ

ターン

Fig. 8 Typical Doppler signal pattern obtained 

from the blood flow in the glass capillary 

simulated the blood flow in skin circulation 
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図9 血流呈とドップラ信号の相関（ A:平均速度，
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Fig. 9 Relationship between Doppler signal and 

known blood flow veloeities. 

(A: mean velocity, B: peak velocity) 

リの長さは33mmで十分に長いので出口側のサン

プリングポ リューム内の流れはボアズイユ流れ

と考えられ流れプロフィルはパラボリックであ

ると考えられる。

L = 0. 058 *Re* d ・ ・ ・ (3) 

流れプロフィルがパラボリ ックであれば，最

高流速は平均流速の 2倍に相当するために前述

の平均速度から最高速度を計算して第 1式から

最高シフト周波数を計算すると，最高血流景が

7.0me/minの時，最高シフト周波数は0.36MHz

である。これらの値を図 9に線A,Bで表すと，

本システムで計測した値は真の最高速度と平均

速度のほぼ中間に位樅して，最高速度の約71% 

である結果が得られた。つまり，管中心の最高

速度の部分は結果的に戻り光を生じる反射が少

なく信号はノイズレベルに隠れてしまうが，こ

れよりも速度が遅 くなるにしたがって管半径か

増加し，それだけ血球数が多くなり戻り光が増

加して，ノイズレベルの強度を越えて低速域ま

で連続的なドーム状のパターンとなる。この臨

界か Fmaxであり信号処理上この Fmaxを検

知することにより真の最高速度の約71％が計測

されることが考えられる。この値は当然S/Nに

よって変わるし，また必ずしも真の血流の最高

速度を検知していないか生体組織内の血流は前

述のように多〈の速度ベクトルを含むことから，

全体の血流批との相関が得られれば組織血流計

として十分に有効と考えられる。また Fmaxを

検知することによ ってハイパスフィルタと F-

Vコンバータの使用が可能であり ，このことか

らもさらにシステムのコンパクト 化を計り得る

ものである。

5.結 論

半埠体レーザの近赤外光レーザド ップラ血流

計へ自己混合効果を利用することによ って，生

体組織透過性や測定精度の高いシンプルな血流

計として有効であることが示唆された。特にサ

ンプリン グボリュームが従来のものより 2-3 

倍と大きいことは病変内部の血流計測が可能で

例えば癌のように内部で盛んな細胞増殖や血管

新生が行われている病変の進展状況を，より正

確に評価する上でも有効な血流計測法と考えら

れる。
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尚， 本研究は，平成 4, 5年度文部省科学研

究費補助金，試験研究(B)，課題番号04557117,

により実施されたものである。
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