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概要

本研究は生体内部の温度分布を無侵襲で測定する技術の開発を目的として

いる。無侵襲温度測定技術の開発はハイパーサーミアの分野で長年切望さ

れている。ハイパーサーミアは癌細胞を41～45℃程度に加温する治療法

である。現在、ハイパーサーミア加温における組織内温度の測定には熱電

対やサーミスタなどの測温プローブを腫瘍内に刺入するという方法がとら

れている。このような侵襲的温度測定は患者に対し苦痛を与えるばかりで

なく、刺入できるプローブの本数と位置が限られるために不十分な温度測

定しかできない。そのため無侵襲で温度分布測定を行う技術の開発が望ま

れている。無侵襲温度測定法として、MRI、マイクロ波CTやラジオメト

リ等を用いた方法がこれまでに研究されているがまだ広く実用化された技

術はない。本研究はマイクロ波ラジオメトリによる無侵襲温度測定法につ

いて行った。

本論文は多周波マイクロ波ラジオメーターによる温度測定の方法及び輝

度温度測定値から組織内温度プロフィルを推定する方法について述べた。

また、ファ　ントムを用いた実験及びFDTD（Finite－Difference Time－

Domain）法によって得られているアンテナー生体間の電磁気的結合の3次

元解析の結果を組織内温度プロフィル推定法に導入した場合の数値シミュ

レーショ　ン結果を示した。

第1章はハイパーサーミアの原理、加温方法を述べ、温度測定の重要性

及び無侵襲温度測定の開発が望まれていることを述べた。

第2章は温度計測の手法について侵襲的計測と無侵襲計測に分類してそ

の原理について述べた。無侵襲温度測定法については現在有望と思われる

M RI及びマイクロ波ラジオメトリによる手法を取り上げた。最後に、医

学応用上無侵襲温度測定に望まれる温度分解能について示す。

第3章はラジオメーターの観測する熱編射電力とその観測について述べ



る。物体の放射する熱福射電波の電力と温度の関係はブランクの式に従

う。マイクロ波領域においてはレイリージーンズの式に近似され熟幅射電

力と温度は比例する。生体組織も同様にその温度に応じた強度で熟福射電

波を放射する。そのうちの体表にまで透したマイクロ波成分をラジオメー

ターは見かけの温度である輝度温度として観測する。本研究で用いる1．2－

3．6GHz5周波マイクロ波ラジオメーターシステム及びラジエーションバラ

ンス法を用いた測定について述べる。Dicke型ラジオメーターを用いてお

り、ラジエーションバランス法により1つのアンテナで反射係数の異なる

生体の様々な部位を観測できる利点を示す。

第4章では輝度温度測定値から組織内温度プロフィルを推定する方法に

ついて述べる。輝度温度と組織内温度とは重み関数で関係づけられる。こ

の生体とアンテナの電磁界結合の度合いを示す重み関数についてその定義

を明確にし、FDTD法による3次元電磁界解析結果（本研究室の阿部によ

る）に基づく　ものについて示す。また従来用いていた平面波近似に基づく

重み関数についても示す。その後、組織内温度分布回復問題を定式化す

る。本研究では平面波近似に基づいた重み関数を用いた解析法からアンテ

ナー生体間の3次元電磁界解析の結果を用いたより現実に近い形の重み関

数を温度分布解析手法に取り入れた。輝度温度測定値から組織内温度分布

を求める問題は悪条件下の逆問題であり、精度の高い解を一般的に求める

ことが困難である。一方、医学応用は精度の高い解を要求する。この逆問

題に対する解法として、我々はモデル適合法を用いる。この方法では事前

知識に基づいた温度分布モデル関数を用いることで精度の高い安定した解

を得ることができる。本研究ではこれまでに用いたモデル関数を整理統合

した形の未知モデル定数の少ないモデル関数を提案している。このモデル

関数はハイパーサーミア加温条件下での生体熱輸送方程式の解に基づいた

ものと類似しており、その妥当性が示されている。また、従来用いていた
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モデル関数についても付録に示した。ラジオメーターによる測定値は熱幅

射の性質上ランダムにばらつく。本解析法では温度分布推定に及ぼす影響

を定量的に表す手法としてモンテカルロ法を用い、推定した温度分布の2

α信頼区間を計算し、温度分布測定の分解能の指標として用いる。

第5章では5バンドラジオメータを用いて筋肉等価寒天ファントムに対

する無侵襲温度測定実験について述べる。実験の結果、ラジオメトリによ

る無侵襲温度測定で得た温度プロフィルは寒天に刺入した熱電対による測

定値とよく一致した。このボーラスー寒天の2層モデルに対する無侵襲測

定の2け信頼区間（温度プロフィルの分解能）は寒天表面からの深さ4c

mまで1．90C以下であった。

第6章では温度プロフィル推定法の数値シミュレーションについて述べ

る。はじめに本測定法をハイパーサーミア臨床時の温度分布に適用した場

合のシミュレーションを平面波近似に基づく解析手法を用いて行う。この

シミュレーションはボーラス一皮庸一脂肪一筋肉からなる4層生体モデルな

ど多層組織構造に対するもので、無侵襲測定の2け信頼区間は体表からの

深さ4c mまで約2℃以下で測定できる。しかし、アンテナ一生体間の電磁

界結合の3次元電磁界分布データに基づく重み関数を用いた場合の数値シ

ミュレーションを行なったところ、脂肪層を含む4層生体モデルにおける

温度分布推定では分解能が実用には不十分な値であることがわかった。こ

のようなより現実的な解析法を用いた場合の温度分解能の改善手法を数値

シミュレーションで検討した結果、モデルパラメータの少ない温度分布モ

デル関数、開口面の大きいアンテナ及び0．5cm厚のボーラス、0・8GHzの

観測周波数の使用等により温度分布推定の分解能を改善することが可能で

あり、深さ4cm程度まで1．6℃以下の温度分解能が得られることがわかっ

た。

第7章では結論を述べ、本研究を総括する。
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第1章　序論

1．1はじめに

生体内温度分布の無侵襲計測法はハイパーサーミアや温熱生理学の基礎

的指標としての体温測定などの医学応用分野で実用化が期待されている技

術である。ハイパーサーミア（癌温熱療法）は腫瘍を41から45℃程度に

加温する治療法1・2・3）で、外科的治療法、放射線療法、化学療法、免疫療法

4）に続く治療法として確立されつつあり、現在多くの施設で臨床応用がな

されている5，6・7）。またハイパーサーミアは放射線治療、化学療法との併用

療法としても用いられる8・9）。ハイパーサーミアの治療効果の正確な判断及

びその再現性を得るためには加温時の腫瘍内温度測定が不可欠である10）。

現在は腫瘍内温度測定を侵襲的方法で行っているが問題点も多く11・12）、無

侵襲温度計測の開発が望まれている1日4）。本研究は組織内温度測定を無侵

襲で行う技術の開発を目的としている。

この章ではハイパーサーミアの基本原理と加温方法及び温度測定の現状

についてのべ、温度測定の重要性を指摘する。

1．2　ハイパーサー　ミ　ア

ハイパーサーミア（温熱治療法）は温熱による細胞殺傷効果を用いた癌

治療法である。ハイパーサーミアの効果を細胞レベルと腫瘍レベルに分け

て述べる。まず、細胞レベルでの温熱の効果について図1－1に示す2，15）。こ

こではチャイニーズハムスターの培養細胞を用いている。42℃以下では細

胞の生存率は加温した時間が120分以上経過した時点で約1／10程度とな

り、それほど変化しない。しかし、43℃以上に加温した場合は加温時間と

1
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図ト1 チャイニーズハムスター培養細胞に対する各温度での温熱処理による生存率

曲線。43℃以上では細胞の生存率が指数関数的に減少する。

（Dewleyetal．19772・15）より引用）
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ともに細胞の生存率は指数関数的に減少していく。その分岐点は42・5℃付

近にある。このように1ccの温度差は細胞の生存率低下に大きく影響する

ことがわかる。細胞の生存率が1日（37％）になるのに必要な温熱処理時

間をD。とすると、その逆数1／Doは温熱感受性を示す指標2，9）となる0加

温温度の逆数1／Tに対する1／D。の値を種々の細胞についてプロットしたも

のを図1－2に示す2，16）。これはArrheniusプロットと呼ばれる。温度が上

昇するにしたがって温熱感受性が増し42℃から43℃の間に屈曲点がみら

れる。ここを挟んで温熱感受性は大きく異なり、温熱感受性の上昇度の大

きい43℃以上を温熱療法の加温温度とする事が一般的である9）。温熱感受

性を変える因子の一つに細胞のおかれたpH環境がある。図ト3にチャイ

ーズハムスター培養細胞の温熱処理における細胞致死効果のpH依存性

1・17）について示す。図1－3では43℃での温熱処理を行い、培養液のpHは

6．7，7．0，7．4についての結果を示している。培養液のpHが7・4から6・7に

低くなるにつれて細胞生存率が低くなる。つまり、酸性になるにしたがっ

て温熱感受性が高くなることがわかる。これとは逆に温熱に対する抵抗性

を細胞が獲得する場合もある。細胞は42℃以下の低い温度で数時間連続加

温するか、2回分割加温時の加温インターバルで37℃に温度が下がると温

熱に対する耐性を持つ2・18）。これを熱耐性という。図1－4はチャイニーズ

ハムスター培養細胞での熱耐性の誘導を示している2・19）。40℃でr7時間温

熱処理を前もって行った後に43℃の温熱を加え処理時間に対する生存率の

変化を示している。りま0，1，3，5，16時間としている。40℃での加温時間が

長くなるにつれ、熱耐性が大きくなる。この熱耐性は永久に持続するので

はなくほぼ3日で消失する9）。

癌の温熱療法はそれ単独でも癌細胞の致死効果を示すことは上記の通り

である。しかし一般には放射線または化学療法との併用療法として用いら

3
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より引用）

4



0　　　30　　　60　　　90　　120　　150

Minutesat430C

図1－3 チャイニーズハムスター培養細胞の温熱処理における細胞致死効果のpH

依存性。培養液のpHは6．7，7．0，7．4について行っている。酸性になるに

したがって温熱感受性が高まる。（Gerweck et al．19771・17）より引

用）
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用）
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れる9）。はじめに放射線と温熱の併用効果について述べる。放射線と温熱

処理の併用による細胞の生存率曲線について図1－5に示す1，20）。これは放

射線としてⅩ線を用いチャイニーズハムスター細胞に照射した場合につい

ての結果を示している。横軸は照射線量である。同じⅩ線量の時、温熱を

用いた場合は用いなかった場合の約1／10の生存率となる。このように温

熱を加えることにより放射線に対する感受性を増強する効果を得る0この

ような増強効果は細胞の分裂増殖の過程を示すcellcycleと関連づけられ

る。図1－6に各cellcycleにおける温熱及び放射線の効果を示す1・21）。実

線は45．5℃で6，10，15分の温熱処理を行った場合の細胞の生存率、破線は

600rad（6Gy）のX線処理を行った場合の細胞生存率の変化を各cell

cycleについて示している。温熱に対する感受性は細胞分裂期（M期）及

びDNA合成期（S期）に高く、放射線ではDNA合成期後半（late S期）に

最も放射線抵抗性が高くなる。このようにCellcycleに関して、Ⅹ線と温

熱は互いに補いあうような関係にある。したがって、これら2つの治療法

を併用するとS期細胞を多く含む細胞群、たとえば増殖の早い腫瘍細胞に

対してはⅩ線単独よりもはるかに効果的であると考えられる3・8）。次に抗癌

剤との併用効果について述べる。ここでは代表的な抗癌剤の一つであるア

ルキル化剤のthio－TEPAの温熱による増強効果を図1－7に示す22・23）。これ

はチャイニーズハムスター細胞に抗癌剤thio－TEPAを投与し種々の温度

（37～42℃）を作用させた場合の細胞の生存率変化を示している。細胞の

致死効果は温度が高いほど大きい。これはアルキル化剤に含まれるカルポ

ニウムイオンとDNAグアニン塩基との反応速度が温度上昇に比例して早

くなるためと考えられている24）。このような増強効果は抗癌剤の種類に

よって異なる1・2，9・25）。
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図1－5 チャイニーズハムスター培養細胞に対するⅩ線と温熱処理の併用

による生存率曲線。横軸はX線線量。（LiandKal，19771・20）より引用）
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図1－6　チャイニーズハムスター細胞の各cellcycleにおける温熱及び放射線の効

果。（WestraandDewey，19711・21）より引用）各cellcycleにおいて温熱処

理は45．50Cで処理時間は6，10，15分（実線で示す），放射線は600radのX線

（破線で示す）を用いている。
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図1－7 チャイニーズハムスター培養細胞に対する抗癌剤thio－TEPAと温

熱処理の併用による生存率曲線。横軸は温熱処理時間。温熱は

37，39，41，420Cで行い温熱単独の致死効果は補正されている。（Johnsonand

Pavelec，197322・23）より引用）
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以上はハイパーサーミアの効果を細胞レベルで考えたものである。次に

組織レベルでの効果（腫瘍治療上の効果）について述べる。癌治療に温熱

が有効であるためには腫瘍がその周辺の正常組織に比べて温熱感受性が高

いことが大切である。腫瘍の方が感受性が高いという理由は正常組織と腫

瘍との間の血流量の差による26）。図1－8に正常組織と腫瘍組織の温熱に対

する血流量変化を示す27）。皮膚及び筋肉と実験的に作った腫瘍とを比較し

ており、縦軸は加温開始時を1とした場合の血流量の相対的変化、横軸は

加温量を示す。温熱を加えると正常組織は血流量が増加するが腫瘍組織は

逆に加温とともに血流量は減少する。正常組織より血流量が少ない理由と

しては、腫瘍が大きくなるにつれ中心が壊死となるため、及び温熱により

腫瘍内血管が傷害されるためと考えられる26，28）。よって血流による組織の

冷却効果は正常組織に比べて腫瘍組織の方が少なく、腫瘍組織が加温され

やすいと言える。この腫瘍内の血流量の低下は腫瘍の低酸素状態をもたら

し、pHの低下を招く26・29）。よって温熱感受性は腫瘍が持つ特殊な環境、つ

まり低栄養あるいは低酸素状態のもたらす低pH環境下では高くすること

が可能である3）。

ハイパーサーミアの加温方法は図1－9に示すように全身加温法と局所加

温法に大別できる30・31）。全身温熱療法は体全体を加温する方法である。加

温手法としては血液を41℃程度（42℃以下）に加温して全身を濯流させ

る方法32）、体表面から加温する方法33）などがあり、増強効果のある抗癌剤

と併用されることが多い。この全身加温は広汎進展癌のような広範囲に多

数の病巣がある場合や臨床的に診断し得ない多数の微小転移癌への治療効

果が期待し得る利点を有しているが、加温操作が煩雑であることや加温侵

襲が大きいため加温温度を42℃以下に抑えなくてほならないと言う問題点

もある34・35）。わが国においては全身加温療法よりも次に示す局所温熱療法

が多くの医療機関で行われている36・37）。

11



図1－8 正常組織と腫瘍組織の温熱に対する血流量変化の違い。正常組織は皮膚及び

筋肉、腫瘍組織は実験的に作られたものである。縦軸は加温開始時を1とし

た相対的血流量変化、横軸は加温量0腫瘍血流量は変動があり領域として示

す。加温量が増加すると正常組織は組織内血流量が増すが腫瘍組織は逆に減

少する。（Vaupel，1990．27）より引用）
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図1＿9　ハイパーサーミアの加温分類。全身加温と局所加温に大別できる0
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局所温熱療法は癌及びその辺縁部分の局所のみを加温する方法である

31）。この局所温熱療法は人体に無侵襲で行う外部加温と侵襲的な内部加温

に分けられる。外部加温は体外から電磁波等を用いて加温する方法であ

る。図1－10　はR F誘電加温による外部加温方法を示している。図1－10

（a）はR F誘電加温装置の基本構成である。R F誘電加温法は対抗させた

電極間に人体を挟み、電極間に8MHzまたは13．56MHzのRF波をか

けることによって、人体にRF電流を流し、腫瘍を加温する。この手法に

よる発熱量は人体組織の単位質量あたりに吸収されるエネルギーの吸収率

Specific Absorption Rate（SAR）で次式のように示される。

sAR：磐（W／kg）　（1－1，
ここで、βは組織の密度、gは導電率、Jは電流密度である。体内の各組

織の電気的特性によって吸収されるエネルギーは大きく異なる。筋肉の導

電率は脂肪組織の場合の約20倍であることから脂肪層では筋肉よりも発

熱が大きい0実際の加温においても脂肪層が1・5－2cm以上ある場合は困

難である場合が多い0加温エネルギーを一カ所に集中させることはこの手

法においては一般的に困難であるが、ある領域を一様に加温するのには適

している0人体の深部を加温するためには、電極の大きさを人体の厚みに

比べて十分大きくとることによって深部加温が可能である。現在は直径

20cm程度の円形電極が用いられている0この誘電加温法は電極のエッジ

効果による過発熱の問題がある0これを防ぐ研究は種々なされており、付

加ボーラスや電極端の形状の工夫などがはかられている38・39）。図1－10（b）

は実際に臨床に用いられている8MHzRF誘電加温装置の外観であり40）、

図中、a；加温装置本体，b；制御盤，C；高周波発振器，d；ガントリ，e；電極

，f；操作スイッチである0治療は対抗する2つの電極間に患部を挟むよう
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（a）RF誘電型加温装置の基本構成

（b）8MHzRF誘電加温装置の例。　国中、a；加温装置本体、b；制御盤、C；高周波発振
器、d；ガントリ、e；電極、f；操作スイッチを示す。対抗する2つの電極間に患部
を挟むようにして治療を行う。

図1－10　RF波を用いた外部加温法。（菊池眞，1991，31），築山巌，1991，40）より引用）
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にして行われる。この装置はアプリケークーを内部加温用のものに交換す

ることで腔内加温や組織内加温も可能となる汎用性の高い装置である。

図1－11はRF誘導加温法について示したものである41）。電極の置き方によ

り3種類の加温方法がある。周波数10－30MHzの高周波電流の電磁誘導に

よって誘起される渦電流により、生体内部で抵抗損失による発熱が生じる

ことを利用する。しかし、渦電流が皮膚表面近傍に多く流れるので表面が

発熱しやすく深部加温が困難である31）。

図1－12（a）は　マイクロ波を用いた外部加温法の基本構成を示している。

マイクロ波加温法はアプリケ一夕と呼ばれるマイクロ波用アンテナを生体

に向け組織内部の腫瘍を加温する。この手法では主に430，915，2450MHz

が用いられている31）。組織に含まれる水の分子の持つ電気双極子がマイク

ロ波によって振動することにより誘電損失を示し発熱する。単位体積あた

りの発熱量は次式で示される42）。

Ⅳ弓両（W） （1－2）

ここでざは導電率、月。は電界強度のピーク値．である。マイクロ波は生体組

織内では吸収されて大きく減衰し、平面波の場合、2450MHzでは1cm進

むと初期値の5％にまで減衰する43）。したがって、マイクロ波加温は体表

面の浅い部分に限られる。反面、RF波のように一様に広がることはない

ので局所加温が可能となる。マイクロ波加温装置の外観を図ト12（b）に

示す0　この装置で用いている周波数は2450MHzであり、マイクロ波は本

体からでているアームの先端にあるアプリケ一夕から照射される。

そのほかの外部加温法には図1－13に示すannular phased array system

がある。これは人体の周囲に複数個の加温アプリケークーを配置し多方向

から50－110MHzの電磁波を集中的に照射し、人体深部の加温を行う44，45）。
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図1－11　RF誘導型加温法におけるコイル配置の種類（01eson，198441），より引用）
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（a）　マイクロ波加温装置の基本構成

（b）臨床で用いられている2450MHzマイクロ波加温装置の外観。マイクロ波は本体から
でているアームの先端にあるアプリケ一夕から照射される。

図1－12　マイクロ波外部加温法0（菊池眞，1991，31），築山巌，1991，40）より引用）
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図1－13　Annular phased array system　のブロック図。
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図は8方向から電磁波を照射するタイプである。また、外部加温に超音波

を用いた超音波加温法もある“）。超音波は焦点を結ばせることが容易であ

り、レンズ状振動子や複数の振動子から超音波を発するなどの集束方法が

用いられている。

これまで述べた外部加温に対し内部加温は体内から加温する方法であ

る。図1－14（a）のRF腔内加温法は食道内に挿入したRF用電極と体外に

おいた体表面電極との間でRF電流を流し、食道周辺の腫瘍を加温する47）。

また、図1－14（b）に示す、直接腫瘍組織に加温用プローブを刺してマイ

クロ波やRF波で加温する組織内加温とがある47）。内部加温法は外部加温

法に比較して腫瘍組織のみを選択的に加温しやすいという利点を持つが適

応となるものは表在性の小さな腫瘍に限られる48）。

これまでに示したハイパーサーミアは実際の臨床で用いられ、癌治療に

対する有効性が示されている49・50・51）。実際のハイパーサーミアによる治療

は図1－15のように行われる52）。これは外部加温装置による頸部リンパ節

転移癌の治療であり、アンテナ直下には体表冷却用のボーラスをおいてい

る0このように外部加温法による治療は人体に対し非侵襲的に行うことが

できる。

1．3　温度測定の現状

ハイパーサーミアは腫瘍が有効温度に加温されていなくてはならない。

腫瘍内及びその辺縁部の温度を測ることは治療効果を判定する上でも重要

である。図1－16は測温プローブを用いた実際のハイパーサーミアでの温

度測定の様子10）を示している。プローブはカテーテル内に納められており

20



食道内電極（プローブ）

（a）　食道内におけるRF腔内加温装置の基本構成

（b）　組織内加温の基本構成

図1－14　内部加温法の基本構成。食道などの体腔内や腫瘍組織にプローブを直接いれ

ることにより腫瘍部分の選択的な加温が可能である。（菊池眞，1卵1，31）より引用）
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図1－15　ハイパーサーミアの臨床治療の様子。（築山巌ほか199152）より引用）
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図1－16　浅在性腫瘍での温度計プローブの刺入例。腹壁腫瘍に対して垂直及び斜め

方向の2本の温度計プローブが刺入されている。（西村、199110）より引

用）
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腫瘍に対し、垂直に1本、斜め方向に1本刺人している。加温が無侵襲的

に可能であり、臨床に応用されているのに対して温度測定はこのように侵

襲的な手法で行っている。侵襲的計測方法は苦痛を伴い、腫瘍がプローブ

刺入方向に増殖したという報告もある53）。また、刺入する位置と本数が限

られる。この点を補うために1本のプローブに5カ所程度の温度測定点を

つけた多点熱電対や腫瘍に刺入したカテーテル内の温度測定プローブをス

ライドさせて温度分布を得る手法などが用いられている12・54）。しかし、十

分な温度計測ができているとは言えず11）、腫瘍全体の温度分布を得るため

に無侵襲温度計測法の開発が切望されている。

1．4　まとめ

ハイパーサーミアがそれ単独で癌治療の効果を示すのみならず、放射線及

び化学療法との併用によりそれぞれ単独の治療に比して増強効果を示すこ

とを述べ、加温装置も種々研究され臨床に用いられていることを述べた。

しかし、ハイパーサーミアの問題点として、加温に際しての組織内温度測

定があり、現在は温度計プローブを体内に刺すという方法が採られている

ことを示した。しかし侵聾的測定法では体内に刺入できる本数と位置が限

られるため、腫瘍全体の温度分布が測定できず治療効果を判断する上で傷

害となる。そのため、無侵襲温度計測法の開発が望まれていることを述べ

た。
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第2章　温度計測法

2．1はじめに

現在のハイパーサーミア時の組織内温度計測は侵襲定方法で行ってお

り、無侵襲温度測定法の開発が望まれていることはすでに述べた。本章で

は侵襲的及び無侵聾的温度測定法についての原理、また無侵襲温度測定の

現状について述べ、医学上望まれる温度測定の精度を示す。

2・2　侵襲的温度測定の方法

ハイパーサーミアでは加温時の組織温度の測定が重要である1・2・3）。現在

は組織内に温度センサーを刺人して温度を測定する侵襲的温度計測法が用

いられている4・5）0ハイパーサーミアに用いられる温度センサーは主に熟電

対、サーミスター、蛍光残光時間光ファイバー、などがある6）。図2－1に

測温用プローブの例7）を示す0図2－1（a）は熱電対、図2－1（b）は蛍光残

光時間光ファイバーである。

熱電対温度計の構成を図2－2に示す。熱電対は異種金属を接合したとき

に生じるSeebeck効果による起電圧Vを測定し温度換算する。起電圧Vは

r≒∫（ち一局　　　　　　　　　　　　　（2－1）

で与えられる。ここでrJは基準温度冷接点の温度、r2は温度測定接点の温

度、∫は接合金属種類によって異なる感度係数であり、銅－コンスタンタ

ンの場合は∫≒4叫V／OCである8）0基準温度冷接点rJを一定温度に保ち電
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（a）Sensortek社製、銅－コンスタンタン熱電対温度計

（b）Luxtron社製、蛍光残光時間光ファイバー温度計

図2－1　ハイパーサーミアに用いる侵襲測定用温度計プローブの外観。（a）銅－コンス

タンタン熱電対温度計プローブ、（b）蛍光残光時間光ファイバー温度計。

（西村、19917）より引用）
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「
温度測定プローブ

テ フ ロ ン被 覆 ▼ ■■　補 償 導 線

」
▼
′ヽ

1

J： エコンスタンタ∴ ‾‾守 「 1
－パス　 測定装置

イルタ温度測定　　　 の細いより線 基準温度

接点　　　　　　　　　　　　　　　　　　　冷接点

図2－2　銅－コンスタンタン熱電対温度計の構成。
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圧Vを測定することで温度r2を求める。ハイパーサーミアで使用されてい

る熱電対はテフロンで被覆され、2本の線を密にツイストしてある。これ

はハイパーサーミアで用いる加温用電磁界との干渉による測定誤差やプ

ローブ先端に電界が集中しその周囲の温度が異常に高くなるホットスポッ

ト現象の発生を抑える対策である9）0　また測定装置と熱電対間にローパス

フィルタを入れることにより加温電磁界によるノイズを除去している。熱

電対温度計の利点は高品質でプローブの互換性がある、細くすることが可

能、安定性がある、校正が簡単、出力信号が温度に対してほぼ比例する、

多点センサプローブを作成できるなどがある6）。医用熟電対温度計には針

コンスタンタンの組み合わせがおもに用いられ、この種の熱電対の精度は

±0．1℃程度である9）。

温度計プローブとして熟電対と同様よく使用されるサーミスター温度計

はMn、Co、Fe、Niなどの酸化物を焼結した半導体材料を用い、高感度、

高精度、小さいという特徴がある0図2－3は高抵抗リード線サーミスター

温度計の構成である0サーミスター素子の温度Tと抵抗値尺rの関係は

佑＝C。・CJ頼r）　　　　　　　　　（2＿2）

で与えられる0ここでCβ，CJはサーミスター素子および構造によって決ま

る定数である0サーミスター素子の抵抗を図2－3に示すように4端子法に

より計測し、事前に校正した温度と抵抗値の関係から温度を求める。サー

ミスターも熱電対同様リード線に加温電磁界による干渉雑音がのるという

弊害が起こるが、図2－3に示すように高抵抗リード線を用いた無干渉サー

ミスタープローブ（Bowmanプローブ）が開発され市販されている10・11，。

高抵抗リード線は分布定数型ローパスフィルターを形成LRF雑音を除去

できる0　プローブ径は約1mmである0温度測定精度は±0．05～±0．1℃
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であるが、ばらつきの少ない高抵抗プローブを作るのか難しく　±0．1℃を

得るには個別に温度構成が必要となるという短所もある9）。

蛍光残光時間光ファイバー温度計は加温電磁界の干渉を受けない温度計

である。図2－4は蛍光残光時間光ファイバー温度計の構成を示している。

励起光源（赤外または可視光）から発する励起光パルスはビームスプリッ

ターを介して光ファイバーに送られる。光ファイバーの先端には蛍光発光

素子があり励起光パルスによって蛍光発光し、ビームスプリッターを介し

てディテクタで受信される。この蛍光の残光時間（光強度が初期値の1／e

に減衰する時間を基準とする）は温度依存性を持ち、高温度になるほど短

い。蛍光残光時間と温度の関係はあらかじめ温度表示装置内にメモリーさ

れており、いろいろな温度変化に対し温度測定が可能である12・13）。この型

の温度計の精度は±0．2～0．3℃であるが、機械的振動や衝撃で温度校正が

ずれたり、プローブが破損しやすいのが難点である。

これまでに述べた3つの手法がハイパーサーミアの分野で主に用いられ

ている侵襲的温度計測法である。以上をまとめると温度測定の精度は熱電

対温度計が±0・lOC、サーミスター温度計が±0．05～0．1℃、光ファイバー

温度計が±0・2～0．3℃である。しかし、これらの精度を保つためには定期

的に標準温度計に対して校正が必要であり、±0．1℃の温度測定精度を保

つのは容易ではない。侵襲的温度測定に望まれる温度分解能は

±0．6℃以内14）である。これに対し実用化されている侵襲的温度測定法は

ハイパーサーミア臨床に用いた場合、補償できる精度の範囲は±0．3～0．4

℃である9）。
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励起光源（波長約340－510nm）

図2－4　蛍光残光時間光ファイバー温度計の構成。
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2．3　無侵襲温度測定の方法

生体内の温度分布を無侵襲で測定する技術はその原理や方法により

表2－1のように分類できる15）。様々な測定法があるがいずれも研究段階で

あり、広く実用化されたものはない。これらのうち、現在有望と思われる

ものは、マイクロ波ラジオメトリ16・17・18）及びMRI19・20）である21）。

マイクロ波ラジオメトリは生体組織の絶対温度に応じた強度で放射され

る熱幅射電波のマイクロ波成分を体表においたアンテナで受信し、輝度温

度として観測する（3章で述べる）。その輝度温度を適切に解析することに

よって、生体内の温度分布を得る。マイクロ波ラジオメトリによる無侵襲

温度測定の例を図2－5に示す。上側の図2－5（a）（b）はBardatiらによる

実験結果である22）。これは円柱内の食塩水ファントムの中に温度の高い

（AT＝5℃）チューブを置き円柱の外から1．1，2．5，4．5，5・5GHzの観測周

波数で測温したものである（図2－5（a））。図2－5（b）はラジオメーターの

輝度温度測定値をSingular function analysisによる方法で解析して得た

2次元温度分布であり、AT＝5℃の温度差のあるチューブの位置が画像化さ

れている。この手法では温度差の有無の判別はできるが、温度測定の精度

については判断ができない。また、測定データの変動が測定結果を著しく

悪化させてしまう。よって、この手法は組織の絶対温度の測定よりも、ハ

イパーサーミア外部加温時に本来予期しない高温部分が正常組織内に発生

してしまう現象（hot spot）の発見に有効と考えられる。図2－5（C）は

ChiveらによるCerVical nodeのハイパーサーミアの臨床時の無侵襲温度

測定例である23）。観測周波数は1及び　3GHzで行っている。この手法は生

体内の温度の変化を記述することができる組織内温度に関する二次微分方
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表2－1　おもな無侵襲温度測定の方法と原理。

測定方法 原理

マイクロ波ラジメトリ マイクロ波熟雑音電力

M R l 拡散係数・磁化M o・緩和時間Tl・

水プロトン化学シフト

マイクロ波能動計測 反射率、減衰率、位相変化

超音波ラジオメトリ 熟雑音強度

超音波能動計測 減衰率、位相変化、分散係数
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（a）Bardatiらによるsaline solution

phantomでの測定の様子
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（C）Chiveらによるcervicalnodeのハイパーサーミア治療時に得た無侵襲温度

測定の結果。（Bio－heattransferequationを用いた解析法を使用）

図2－5　　マイクロ波ラジオメトリによる方法での温度分布測定例。（a）（b）Bardatiらに

よる円柱状ファントム内の温度分布測定例，（C）Chiveらによるハイパーサー

ミア臨床時に得た温度分布（Bardati，199322），Chive，199023），より引用）
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程式（Bio－heat transfer equation）を解くことによって温度分布を得

る。この方程式を解くには体外一体内聞の熱交換係数と血流による温度変

化係数の値がわかっている必要がある。これら二つの係数を決定するため

にラジオメーターによる輝度温度測定値が使用される。図中にはBio－heat

transfer equationから求められた温度分布曲線を実線で、熱電対による

実測値を白抜きの四角記号で示しているが、両者はよく一致している。近

年、この手法は2次元温度分布を得るように拡張されている24）。この手法

にはBio－heat transfer equationが生体内の温度変化を正確に記述でき

るかどうかが証明されていない問題点がある。マイクロ波ラジオメトリは

実用化が最も近いと考えられる方法であり、Chiveらの手法は限定された

加温装置を使用した場合のみではあるが実際のハイパーサーミアの温度モ

ニタとして用いられている。

また、MRI（Magnetic ResonanceImaging）を用いた温度測定法も提

案されている。MRIは以下のような原理を用いた測定法である。生体組織

を直流磁界中におくと組織中のプロトンは駒のようにスピン現象を引き起

こす。ここのスピンの向きは直流磁界と同方向か逆方向であるが低エネル

ギー状態である同方向スピンがわずかに多いため全体として一つの磁気駒

として振る舞う。この磁気駒は回転軸を直流磁界に対してある角度に傾け

て才差運動をする。磁気駒の回転軸と直流磁界の角度は熱平衡状態では0

であるが才差運動と同じ周波数を持つRF磁界を外部から直流磁界に垂直

に印加する事によって操作できる。その角度を90度または180度にする

RFパルス列を印加し、FID（FreeInduction Delay）信号を得る。RFパ

ルス除去直後に磁気駒は熱平衡状態に戻る。このときに磁気駒が信号検出

用RFコイルに誘起する減衰RFパルス信号をFID信号である。FID信号

は主に2つの機構からなり、一つは磁気駒を構成するスピンと周囲の原子

40



lウ

（肘はG T　●（SZC661‘u叩柑91）∠んム畢顎ひ些抽

1／走去Ylべ∠∠苛包立別解箪笥韓討苺苛＼へ田寺ⅠⅦ川凄射場罰　9て困



との相互作用による磁気駒の回転軸が直流磁界の方向に戻ろうとする緩和

過程（時定数Tl）、もう一つはスピンとスピンの相互作用によって磁気駒を

構成する多数のスピンの才差運動の位相がバラバラになる緩和過程（時定

数T2）である0実際に測定されるT2はスピン拡散と血流の影響を受ける。

したがって、適当なパルス列を用いてプロトンの拡散係数Dを測定でき

る。このDは

∂＝βの叩（－E右）　　　　　　　　　（2＿3）

という温度依存性を持つ0ここでD印は温度T＝∞の時の拡散係数値、Eaは

活性化エネルギーで約0・18eV、kはボルツマン定数、Tは温度である。

D∞は測定不可能であるから参照温度Toにおける拡散係数D。をあらかじめ

測定することでDmは相殺され

T＝To＋（kTJEa）（D－DoンD。 （2－4）

となり、拡散係数測定から温度を計算できる0図2－6に拡散係数を用いた

MRIによるファントムモデルに対する温度マップの例を示す25）。この手法

で得た温度分布はファントム内に刺入した温度計による測定値に±0．2℃

以内で一致し、空間分解能は0・3mm3である0このように断面上の温度

マップを得ることが可能であり有望な技術の一つではあるが、生体に応用

する場合は血流や呼吸による組織の動きの影響を受ける等の問題があり

26）、動物実験レベルでの温度測定の可能性の報告は未だ示されていない。

拡散係数MRIのほかに水プロトン化学シフトによるMRSI（Magnetic

ResonanceSpectroscopicImaging）を用いた手法がある。プロトン化学シ

フトはプロトンのおかれた化学的環境の違いによって共鳴周波数にわずかな

違いが生じる。その比率
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∂＝（γ2－γ∫れ′ （2－5）

をMRSIで測定する。ここでγ∫，γZはそれぞれの化学的環境下での共鳴周波

数、∂が化学シフトである。水プロトン化学シフトは温度依存性を持ちその値

は0．01ppm／OCとなる。この手法は基礎研究段階であるが今後の進展によって

は生体の3次元温度マップを得られる可能性がある20，27）。

2．4　　無侵襲温度測定に要求される分解能

無侵襲温度測定に医学応用上望まれる分解能については温度・空間・時間

に関して図2－7のように示されている28）。医学応用上望まれる分解能は図中

の直方体の枠線で示すように温度分解能1．0℃、空間分解能1．0cm、時間分解

能lminである。中心部の黒点は温度分解能0．1℃、空間分解能0．1cm、時間

分解能1秒間に25画像のリアルタイム表示の可能な最終的目標を示してい

る。すでに実用化されている侵襲的温度測定法は温度分解能0．4℃、空間分解

能1・5mm、時間分解能4sec．である。これらと比較すると無侵襲温度測定に

望まれる分解能は、特に温度分解能に関して比較的高い精度が求められてい

る。現在、医学応用上望まれる分解能を臨床において満足している測定法は

まだない。本研究は温度分解能1．0℃の測定を目標にラジオメーターによる無

侵襲温度測定法の改善を行っている。第6章の数値・シミュレーションにおけ

る評価は図2－7の温度分解能に関する記述を基にしている。
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図2－7　無侵襲温度測定に望まれる温度・空間・時間分解能ボクセル。中心部の黒点は

最終的にめざす目標。（Bolomeyeta1．，199528）より引用）
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2．5　　まとめ

現在ハイパーサーミアにおける組織内温度測定の主流である侵襲的計測法

についてその原理を示し、侵襲的計測における医学応用上望ましい温度分解

能±0．6℃を侵襲的計測法は十分満たしていることを述べた。無侵襲温度測定

法はまだ研究段階であり、一部が限定的に臨床応用されているにすぎない。

医学応用上望ましい無侵襲温度測定法での分解能（温度分解能1．0℃、空間分

解能1．0cm、時間分解能lmin）は臨床で満たされているものはまだなくその

開発が切望されていることを示した。

本研究では医学応用上望ましい無侵襲温度測定の分解能のうち、最も重要

である温度分解能に着目して研究を行った。

45



参考文献

1）　Martin，C・J・”’lTemperaturemeasurementintissuesbyinvasiveandnon－invasiveteclmiques．一一，

旦岬erthermia，Watmough，D・J・，Ross，W・M・，（eds．）pp．154－179，Blakie＆Son，Glasgow，

1986．

2）　西村恭昌、阿部光幸、”表在性腫瘍の温熱療法’▼、温熱による癌治療法，古賀成昌（編）

，pp．107－120，へるす出版，1987．

3）　Vaupel，P・，’一PathophysiologlCalmechanismsofhyperthermiaincancertherapy：1，Biological

BasisqfOncologicnermotherqEV，，Gautherie，M．，（Ed．），pP．73－134，Springer－Verlag，Berlin，

1990．

4）　Samulski，T・V・，Fessenden，P・，’一Thermometryintherapeutichyperthermia．一一，Methodiqf

坤PerthermiaControl，Gautherie，M・，（Ed，），Pp．1－34，Springer－Verlag，Berlin，1990．

5）　Fessenden，P・，et・a1，．1Directtemperaturemeasurement．一一，CancerRes．，VOl．（Suppl．）44，Pp．

4799S－4804S，1984．

6）　加藤博和，石田哲哉，”組織温度測定とthermaldoseM，温熱による癌治療法，古賀成昌

（編），pp．31－54，へるす出版，1987．

7）　西村恭昌，’一温度計測法と装置の取り扱い一一，ハイパーサーミアマニュアル，松田忠義

（編），pp．121－129，マグブロス出版，1991．

8）　Quinn，T．J．，1．7t叩erature”，AcademicPress，London，1990．

9）水晶静夫，’’温度測定技術について”，癌と温熱療法，阿部光幸ほか（編），pp．17－23，

メジカルビュ一社，1987．

10）Bowman，R・R・，’一Aprobeformeasuringtemperatureinradio－frequency－heatedmaterial．一．，

IEEETrans．MTT－24，pp．43－45，1976．

11）Suzuki，H・，et・al，’’Performanceofathermistorhavingahighresistanceleadin13．56MHz

hyperthermia：一，Procs・6thAnn・MeetlngHyp・GroupofJapan，pp・136，1983．

46



12）Sholes，R．R．，Small，J．G．，一IFluorescentdecaythermometerwithbiologicalapplications．一一，

月ev．∫cf．血∫け〟〃九，VOl．51，pp．882，1982．

13）Samulski，T．，Shrivastava，P．N．，一一Photoluminescentthermometerprobes：temperature

measurementinmicrowavefields：’，Science，VOl．28，pp．193，1980．

14）日本ハイパーサーミア学会QA委員会，－リ、イパーサーミア装置の操作ガイドⅠ，ⅠⅠ一㌧ハ

イパーサーミアマニュアル，松田忠義（編），pp．151－169，マグブロス出版，1991．

15）水晶静夫、’’温熱療法における温度計測一一、医学のあゆみ、VOl．135（10）、pp．873－876、

1985．

16）Bardati，F．，et．al，’一Singularsystemanalysisfortemperatureretrievalinmicrowave

thermography．’’，RadioScience，VOl．22（6），pp．1035－1041，1987．

17）Dubois，L．，et．al，’’Non－invasivemulti血equencymicrowaveradiometryusedinmicrowave

hyperthermiaforbidimensionalreconstructionoftemperaturepatterns．”，Int．Jour．of

Hyperthermia，VOl．9（3），pp．415－431，1993．

18）Mizushina，S．，et a1．，11Non－invasivethermometrywithmultifrequency microwave

radiometry．’’，FrontiersMed．Biol．Eng．，VOl．4（2），pP．129－133，1992．

19）LeBihan，D．，etal．，’lTemperaturemappingofmoleculardiffusion：aPPlicationtohyperthermia．

M，Radiology，VOl．161，pp．401－407，1989．

20）Kuroda，K．，etal．，一一Waterprotonmagneticresonancespectroscopicimaging：1，Biomedical

thermology，TheJour．oftheJapanesesocietyofthermology，VOl．13（4），pp．43－62，1993．

21）Mizushina，S．，MNon－invasivethermometry．”，Proceedingsofthe6thinternationalcongress

Onhyperthermiconcology，VOl．2，Pp．45－51，1992．

22）Bardati，F．，Brown，V．J．andTognolatti，P．’一TemperatureReconstructionsinaDielectric

CylinderbyMulti－frequencyMicrowaveRadiometry’l，JournalofElectromagneticWaves

andApplications，Vol．7，No．11，pP．1549－1571，1993．

47



23）Chive，M・，一．Useofmicrowaveradiometryforhyperthermiamonitoringandasabasisfor

thermaldosimetry’’，In：Gautherie，M・（ed・），Methodsqf伽erthermiaControl，Springer－

Verlag，Berlin，pp．35－111，1990．

24）Dubois，L・，et al・，’●Non－invasivemicrowavemultifrequencyradiometryusedinmicrowave

hyperthermiafbrbidimensionalreconstractionoftemperaturepattemS：1，Int・J・Hyperthermia，

VOl．9（3），pp．415－431，1993．

25）LeBihan，D・，et al，’一Non－invasivetemperatureimagingbyMRI：Areview．”，Biomedical

thermology，TheJour・OftheJapanesesocietyofthermology，VOl．13（4），pp．25－41，1993．

26）Mizushina，S・，’lRecentdevelopmentsinnon－invasivethermometryforhyperthermia．一．，

Biomedicalthermology，TheJour・OftheJapanesesocietyofthermology，VOl．13（4），pp．

293－304，1993．

27）黒田輝、三木陽一郎、堤四郎、－’プロトンケミカルシフトによる無侵襲温度分布計

測の検討－’、医用電子と生体工学、VOl．28（4）、pp．253－258、1990．

28）Bolomey，J．C．，LeBihan，D．，Mizushina，S．，MRecenttrendsinnoninvasivethemalcontrol．・・

，Seegenschmidt，M・H，Fessenden，P・，Vernon，C・C・，（eds・），MedicalRadiology，Diagnostic

血aglngandRadiationOncology，Springer－Verlag，Berlin，1995．

48



第3章　マイクロ波ラジオメトリ

3．1はじめに

ラジオメトリは熱編射電磁波を計測する技術である。その技術は電波天

文や人工衛星等でのリモートセンシングの分野1・2，3）に応用され発展してき

た。また、ラジオメトリによる生体測定などの医療分野への応用も行わ

れ、測定装置や測定値の解析法が種々研究されている4・5・6，7）。本研究ではマ

イクロ波領域でのラジオメトリ技術の生体内部温度計測への応用について

行った。本章では生体内部温度計測法としてのマイクロ波ラジオメトリの

技術について述べる。

3．2　黒体福射

熱幅射は黒体幅射や熱雑音とも言われ、物質の原子の熱運動によって放

射される電磁波である。黒体はすべての波長の放射を完全に吸収する理想

的な物体である。物体（黒体）の放射する熱福射の輝度β′はブランクの幅

射法則に従う8）。

Bf：字（expW／kTH）‾1（Wm・2sr－1Hz－1）　（3－1）
ここで力はブランク定数＝6．63×10‾34J、上はボルツマン定数＝1．38×

10‾23JK‾1、Cは光速＝3×108ms－1、fは周波数、Tは物体の絶対温度であ

り、輝度は周波数と絶対温度の関数である。図3－1にブランクの式による

輝度と周波数の関係を示す9）。マイクロ波ラジメトリはこのうちのマイク

ロ波領域における熱幅射を観測する。
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図3－1　ブランクの頼射法則による輝度と周波数の関係（Kraus，19669，より引用）

50



3．3　マイクロ波領域における熱幅射

ブランクの幅射法則（3－1）はマイクロ波領域ではあJ／たrくく1となるため

式（3－2）に近似される2）。

P叫げ，rJ∝β′＝
2J2打 ∝誓
C A

（3－2）

ここでP叫げ，rJは物体の放射する熱幅射電力である。式（3－2）をレイリー

ジーンズの法則という。このように物体の放射する熱幅射電力は物体の温

度rに比例する事がわかる。したがって、熱幅射電力のマイクロ波成分を

測定すれば対象物の温度を測定できる。

3．4　生体熱幅射の観測

マイクロ波ラジオメトリ（熱幅射測定）の概念を図3－2に示す。体表上

にボーラスを置き、そのうえにアンテナをおいて生体から放射される熱幅

射をラジオメーターで観測する。ボーラス内部には温度が一定に保たれた

蒸留水が濯流しており、ハイパーサーミア加温時に体表の温度が著しく上

昇するのを防ぐために必要であるが、ボーラスの存在はラジオメーターに

よる測定にとって好ましくない。ラジオメーター用アンテナには内部に低

損失誘電体を充填した導波管アンテナを使う。アンテナ開口面に入射する

熱幅射電力（帯域幅dff、中心周波数りをア叫，ノとし、アンテナー測定対象

物境界面における電力反射係数をRJとすると、ラジオメーター受信機が観

測する熱幅射電力は
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Toradiometer

。＼ち′

図3－2　　ラジオメーターによる測温の様子。ボーラスはハイパーサーミア

加温時に体表冷却用として必要であるがラジオメーターによる測

定にとっては好ましくない。
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〃一和島狛＝Pi

となる。ラジオメーターが観測する輝度温度を

烏≡毎

（3－3）

（3－4）

で定義する。ここでkはBoltzmann定数、fj　はラジオメーター受信機の

観測中心周波数、Aff　はffバンドの周波数帯域幅である。同様に測定対

象物の輝度温度を

㌔姉＝兄勅
ね美

とする。したがって、

㌔，i＝「一理㌔，。狛

（3－5）

（3－6）

が成り立つ。

ラジオメーターによる測定は複数の観測周波数で行い、0．5－5．0GHzの

範囲で選択する。5GHz以上の高い周波数では生体内の電力浸透距離がき

わめて小さく、0．5GHz以下の低周波数では組織内での波長が長く、空間

分解能が劣化するため測定に適さない。図3－3から3－5に筋肉皮膚組織と

脂肪組織の電力浸透距離、比誘電率、組織内波長を示す。図3－3は

Johnson and Guyによる組織中の電力浸透距離と周波数の関係10）をで

ある。図中の記号で丸は筋肉、三角は脂肪である。電力浸透距離は周波数

の増加とともに短くなっていき、5GHzでは電力浸透距離の値は筋肉組織

では約0．3cm程度、脂肪では約3cm程度となり、0．5GHzにおいて筋肉組
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による文献値9）、白抜きのマークがラジオメーターによって測定した値である。

丸印は筋肉及び皮膚、三角印は脂肪。
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織では約2cm程度、脂肪では約20cm程度となる。図3－4は各組織の比誘

電率を示している10，11）。この比誘電率から求めた各組織内での平面波の波

長を図3－5に示す。組織内の波長は5GHzでは皮膚、筋肉で0．9cm、脂肪

で2cm、0．5GHzでは皮膚、筋肉で8cm、脂肪20cmとなる。
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値は文献Johnson，19729），Hasted，197310）を用いた。
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3．5　ラジオメ　ーターシステム

ラジオメーターは物体の放射する熱雑音電力を測定するための高感度受信

機である。実際の測定では、図3－6　に示す5周波ラジオメーターを使う。

この5周波ラジオメーターは入力端にチョッパー（Dicke　スイッチ）を挿

入したヘテロダイン受信機とロックインアンプからなり、発明者の名を

とって、Dicke型ラジオメーターと呼ばれている12）。Dicke型ラジオメー

ターで受信された熱幅射電波の流れは以下に述べる経路をとる。導波管ア

ンテナに入射した熱幅射電波は導波管一同軸変換され、低損失同軸ケーブ

ル、同軸スイッチ、Dickeスイッチ、サーキュレーターを介して受信機に

入力される。Dickeスイッチはアンテナからの熱幅射電波と基準温度熱雑

音源（以下、雑音源）からの熱幅射を交互に観測するようにlkHzで切り

替えを行な　い、受信機に入力す　る。受信機は観測周波数を

1・2，1・8，2・5，2・9，3・6GHz、帯域幅0．4GHz　にするように設計している。

周波数変換された熱幅射電波は二乗検波器を通り、ロックインアンプによ

りlkHzに同期する信号成分を検波、積分し電圧値V〟として出力する。Vβ

はアンテナで受信した熱幅射電波と雑音源からの熱幅射電波の差に比例

し、V。＝0となるように雑音源の温度rreHが自動的に制御される。このと

きの温度rreHがラジオメーターの出力値になる。本研究で用いている雑音

源は50日ストリップライン整合終端抵抗を板状白金抵抗温度計とベルチェ

素子で挟んだ形で構成され、終端抵抗の物理温度を制御することで雑音源

の発する熱福射電力の大きさを連続的に可変できるようになっている。こ

の雑音源にはノイズダイオードの使用13）も考えられるがその場合は　ラジ

オメーターの観測周波数帯域内で連続的に減衰量を可変できる減衰器を雑

音源とサーキュレーター間に使用する必要がある。
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DickeSW．

図3－6 5周波ラジオメーターのブロックダイアグラム。ラジオメーターは導波管

アンテナ、Dickeスイッチ、基準温度熱雑音源、ヘテロダイン受信機を基本構

成とする。ラジオメーターによる輝度温度測定はコンピューターによる自動制

御で行われる。
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このようにDicke型ラジオメーターはアンテナからの熱福射と雑音源か

らの熱幅射を比較測定するため、受信機の利得変動等が測定値へ及ぼす影

響を減少できるという利点がある。アンテナからの熱雑音を50％の時間比

率で観測している場合、ラジオメーターの輝度温度分解能は理論上、

Ar帥〃ノ＝
2（㌫十㌦‘）
応

（3－7）

となる。ここでT。はアンテナで観測する熱幅射電力の輝度温度換算値で生

体を観測する場合は約310K、㌔両はラジオメーターシステムの等価雑音

温度で増幅器の雑音指数や増幅度から理論的に計算される。またBは受信

機の帯域幅、Tは信号の積分時間である。係数の2はアンテナからの熱雑

音と雑音源からの熱雑音を交互に観測している時間比率から求まる値であ

り、その時間比率を多くすると輝度温度分解能は向上するがラジオメー

ター受信機の利得変動等の輝度温度測定値への影響が増すため限界がある

14）

0

3．6　ラジエーショ　ンバランス法

生体が輝度温度TB，。恒で熱幅射しているとするo DickeスイッチがONの

ときラジオメーターの観測する輝度温度をr8，叫∫　とすると、生体からの熱

幅射をアンテナで受信する成分と雑音源からの熟幅射がサーキュレーター

を通りアンテナー生体間で反射して戻ってくる成分を観測するから

・＝〃一即㌔，。机，i十月占er，よ㌔，。〝，‘ （3－8）

となる。ここで、rr。′　は基準温度熱雑音源の輝度温度であり物理温度に等

しい。Dicke　スイッチがOFFの時の値を　TB，。”，j　とすると、雑音源から
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の熱幅射がDicke　スイッチで全反射され受信機に入力される成分を観測す

るから、

砧，彿i＝㌔er，i （3－9）

となる。ここでDickeDicke　スイッチでの電力反射係数は1としている。

ロックインアンプはこの両者の差に比例した電圧　Ⅴβ　を出力し、

‰∝（1－月j）㌔，勅－（lT尺北山　　　　　　　　　　（3－10）

となる。コンピュータは　V。＝0となるように　雑音源の温度を制御する。

このとき、

㌦勅＝㌦申
㌔，i
（ト即

（3－11）

となり、測定対象物の輝度温度r鋤畑を雑音源の輝度温度rr。“（＝物理温

度）に置換して直接測ることができる。また、ラジオメーターに入力され

る熱幅射の輝度温度はアンテナー生体間の電力反射の影響を含んでいるが、

このような手法を用いることにより輝度温度測定値r鋸／「ト月ノは反射の

影響を補償している。この測定法をラジエーションバランス法15・16）とい

う。

ラジオメーター用アンテナは観測周波数1．2－3．6GHzを含む周波数帯域

内での純水に対する電力等価係数が0．8以上になるように設計される。本

研究で用いたアンテナは実測値RJ＜0・16であるので、ラジエーションバラ

ンスを用いることでアンテナー測定物境界面での反射係数Rf　に依存しな

い測定ができる。この手法により、反射係数の異なる生体の様々な部位を

1つのアンテナで測定することができる。図3－7にラジオメーター用導披
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管アンテナの概略を示す。2本の導波管一同軸変換プローブを直交させ、

1～2GHz観測周波数帯域用のプローブ（図中＃1）と2～4GHz用のプロー

ブ（図中＃2）を用いることによって1つのアンテナで広帯域の測定を可能

にしている。図3－8にアンテナの寸法の詳細を示す。アンテナ開口面は2．0

×1．6cm2、内部には比誘電率87の低損失誘電体を充填している。比誘電

率は則提示にボーラスの使用を想定しているため水に近い値としている。

3．7　まとめ

マイクロ波ラジオメトリによる生体の発する熱編射電波の観測について

述べた。本研究では1．2－3．6GHz帯5周波Dicke型マイクロ波ラジオメー

ターを用い、その利点は受信機の利得変動の影響を排除できる点を挙げ

た。また、ラジエーションバランス法を用いた測定を行うことで、反射係

数の異なる生体の様々な部位を1つのアンテナで観測できる。本研究では

その利点を活用できる独自の広帯域アンテナを実際の測定に使用すること

を述べた。
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第4章　温度分布逆推定法

4．1はじめに

生体組織はあらゆる方向に絶対温度に比例した電力で熱福射電波を放射

する。熱幅射電波は反射吸収を繰り返しつつ伝搬し、アンテナに到達した

成分を受信し、輝度温度測定値として観測する。輝度温度測定値と組織内

温度は重み関数を用いて結びつけられている。重み関数はアンテナー生体

間の電磁気的な結合の度合いを示し、輝度温度測定値から組織内温度分布

を推定するためにはこの重み関数の正確な解析が必要である。アンテナの

観測している領域及び生体内の温度分布は3次元方向に広がりを持つため

重み関数及び温度分布は本来3次元量として扱われる。しかし3次元的な

取り扱いは大変難しくまたその技術も持たなかったため、従来は重み関数

及び温度分布ともに1次元量として扱っていた。重み関数の1次元的取り

扱いには生体内を平行平板状の構造とし、その中を平面波が伝搬すると仮

定した平面波1次元解析による手法を用いていた。この手法は指向性がき

わめて鋭いアンテナを使用する場合に当たる。また、温度分布については

体表からの深さ方向にのみ変化し、同一の深さにおいては横方向（体表面

に平行な面内）に温度変化がない平行平板状の温度分布とした。本研究に

おいては温度分布についての取り扱いは従来のままであるが、重み関数に

ついてはより正確に記述できるように阿部によるFDTD法を用いたアンテ

ナー生体間の3次元電磁界解析の結果を用いる。FDTD法はMaxwell方程

式を差分化し直接解く事が可能であるため境界条件を適切に選択すれば生

体のような複雑に電磁波が伝搬する媒質においても比較的簡単に3次元的
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解析が適用できる。この3次元電磁界解析結果を重み関数に用いることで

従来の平面波近似による重み関数に比べより現実に近い温度分布推定が可

能になると考えられる。

また、本測定法はハイパーサーミアへの応用を目的とするため温度分解

能を定量的示す必要がある。その手段に本研究ではモンテカルロ法を用い

た。

本章では重み関数の計算、モデル適合法を用いて輝度温度測定値から組

織内温度分布を推定する方法、及びモンテカルロ法を用いた温度分解能の

評価法について述べる。

4．2　重み関数

アンテナによる生体の発する熱幅射の観測を考える。アンテナ開口面の

中心からの位置rにおける組織の物理温度をrrりとするときにラジオメー

ターが観測する輝度温度rβ′∫は理論的に

砧，∫＝ W〆りrrりdV （4－1）

で与えられる。積分はアンテナが観測する領域全体にわたって行う。ここ

で重み関数W十りは次式で定義される。

W〆りdV＝

ThermalradiationemittedbydVandreceivedbyantenna
ThermalemmisionfromdV

（Withantennaoperatinginreceivingmode）
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PowerabsorbedbydV 」鯉L

Powerfedtoantenna F，C，，in

（Withantennaoperatingintransmittingmode）

＿●　　　′

島。い〃

または

町侶＝
享け小国2

㌔（、い〃

（4－4）

（4－5）

（4－6）

で与えられ、（4－3）から（4－4）への変換にアンテナの相反性が用いられ

ている。ここで、EEまアンテナをtransmitting modeで用いたとき、アン

テナ開口面の中心からの位置rに誘起される電界強度であり、このときの

アンテナへの供給電力がタ。両である。けいは組織の導電率である。組織の

導電率は事前の測定や文献による値で既知である1，2・3，4）ため、位置rにお

ける電界Eがわかれば重み関数が計算可能である。この電界Eはモード展

開解析法5）やFinite－Difference Time－Domain（FDTD）法6）により計

算され、ここでは阿部によるFDTD法を用いた電磁界解析結果を用いる

7）。計算に用いるアンテナの開口面寸法を図4－1に示す。図4－1（a）は現

在用いているラジオメーター用導波管アンテナで2．0×1．6cm2、内部に比

誘電率E，＝87の低損失誘電体を充填している。図4－1（b）は開口面4．6×

4・6cm2、C，＝60のアンテナである。このアンテナは阿部のFDTD解析に基

づいて提案されたもので現在用いているアンテナよりも深い位置からの熱

幅射の観測が期待できる。ただし、このアンテナについての開口面の寸法

及び充填する誘電体の比誘電率についての最適設計条件は計算途上であ
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（cm）

gr＝87

（a）現在用いているアンテナの寸法。開口面；2．0×1．6cm2，フランジ；4．8×4．4cm2，

内部充填誘電体比誘電率；8．＝87．
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図4－1　計算に用いるアンテナの開口面寸法。（a）は現在用いているラジ

オメーター用導波管アンテナ（2・0×1・6cm2、非誘電率Cr＝87を

内部に充填）。（b）開口面寸法を大きくしたアンテナ（4．6×4．6cm2、

Er＝60）。
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る。これらのラジオメーターアンテナの4層平行平板生体構造への放射電

磁界をFDTD法によって求め、電界二乗分布IElZとして図4－2に示す。こ

れはラジオメーターの最低観測中心周波数である1．2GHzにおけるIEl2分

布で、この計算は阿部により得られた結果である。図4－2（a）は開口面2．0

×1・6cm2，g．＝　87の現在使用しているアンテナの場合で、組織構造は

1．0cmボーラス、皮膚0．2cm脂肪1cm筋肉の生体モデルを対象としてい

る。図4－2（b）は　開口面4・6×4・6cm2，8－＝60，のアンテナについての

解析結果で、0．5cmボーラス、皮膚0．2cm脂肪1cm筋肉の生体モデルを

対象とする。図に示した数字はアンテナの開口面中心軸上の電界自乗値を

1としたときの等電界自乗分布曲線上での電界自乗値を示す。図の0．01

ラインに着目すると、開口面2．0×1．6cm2，1．0cmボーラス，のアンテナは

脂肪層を含む多層構造媒質中では横に最大で7cm以上に大きく広がってし

まう。そのため深さ方向は最大で3cm以下にしか広がらない。開口面4．6

×4・6cm2，C．＝60，0・5cmボーラス、のアンテナは横の広がりは5cm程

度に抑得られ、深さ方向には最大で4cm以上に伸びている。

以上のようにアンテナは生体を3次元的に観測しており、生体の温度分

布も同様に3次元的に分布すると考えられる。しかし、体表面のある面積

が同一温度にあるとき、例えばラジオメトリによる測定の直前まで服で覆

われていた場合や安定した温度の外気に体表が晒されていた場合、また、

ハイパーサーミアで用いるボーラスにより体表面が恒温状態に保たれてい

る場合などは体表面に平行な方向の温度分布は一様となり深さ方向にのみ

温度変化すると考えられる。したがって、温度分布rrりが深さZ方向のみ

の関数rrzJであるとき式（4－1）は

相加輌血中＝tWゐ
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組織構造：ボーラス1．0cm，皮膚0．2cm，脂肪1．0cm，筋肉

Z

C

0

m
6
5
4
3
2
1
0
．

5

r＝1．2GHz

◆y　4．6×4．6cm2

Er＝60

Muscle

Fat

Skin
Bolus

0　　　　　5 10 cm

（b）開口面：4・6×4・6cm2・C，＝60・

組織構造：ボーラス0．5cm，皮膚0．2cm，脂肪1．0cm，筋肉

図4－2 FDTD法によるアンテナの4層生体モデルに対する1．2GHzでの電界二乗分

布（阿部7））。アンテナ開口面の中心を1とする。
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となる。式（4－7）においてⅣ了ZJはアンテナー測定対象間の反射係数を考

慮にいれた1次元重み関数で

瑚畔ヰ上γ
で与えられる。

実際の測定ではラジエーションバランス法を使う。従って、

r梱ノ＝
．
■
■
●

p
八

丁
⊥

（4－8）

（4－9）

となり、アンテナー生体間の電力反射月ノを補償した測定値を得る。ここで

組織内温度分布が深さ方向に対しても一様である場合、rrZJ＝　r…∫‘と

なり式（4－9）は

＝r。。那′ （4－10）

となる。ここで

l
ニゐ

）
（4－11）

とした。このように重み関数はアンテナの観測する全領域で積分した場合

1となる。

図4－3、4－4に重み関数WfrZJ／rJ一月」を示す。図4－3は開口面2・0×

1・6cm2，C．＝87，1・Ocmボーラス、皮膚0・2cm脂肪1cm筋肉の生体モデ

ルを対象としており、図4－4は開口面4・6×4・6cm2，C．＝60，0・5cmボー

ラス、皮膚0．2cm脂肪1cm筋肉の生体モデルを対象としている。両者を比
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図4－3　ラジオメトリック重み関数。開口面2・0×1・6cm2，㌔＝　87，1・0cm

ボーラス、皮膚0．2cm脂肪1cm筋肉の生体モデルを対象。
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図4－4　ラジオメトリック重み関数。開口面4・6×4・6cm2，Er＝　60，0・5cm

ボーラス、皮膚0．2cm脂肪1cm筋肉の生体モデルを対象。
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較すると開口面の大きなアンテナの方が現在用いているアンテナより　も筋

肉層の重み関数の値が大きい。これは電界二乗分布からも予測できる。ま

た、最も熱幅射の寄与が大きいのはボーラス層であるという点も重要であ

る。従って、ボーラス層は、本来の目的である体表冷却効果を損なわない

程度になるべく薄くする、及びボーラス水温をラジオメーターの輝度温度

分解能以上の精度で測定する必要がある。筆者は実験を行った経験上ボー

ラスの厚さは5mm程度が薄くする限界であると考える。

4．3　平面波1次元近似による重み関数

本研究において　重み関数はFDTD法等により求められた生体とアンテ

ナ間の3次元電磁界結合解析結果を用いて計算され、アンテナ開口面から

体内の各深さにおいて数値として求められている。これに対し、平面披近

似ではアンテナは開口面直下の領域を深さ方向にのみを観測し、体内を伝

搬する熱幅射電波を平面波で近似できるとして重み関数を解析的に求め

る。この手法はアンテナの3次元近傍電磁界解析が行われる前段階のもの

であるがこれまでに多くの有用性が報告され8・9）、筆者も平面披近似による

重み関数を用いた解析法の研究をこれまでに行っている。

重み関数を計算するためにはアンテナが観測する生体組織をモデル化す

る必要がある。本来、生体は組織が3次元的に入り組んでいる。しかし、ア

ンテナ開口面の面積程度の2．0×1．6cmZであれば生体はアンテナ開口面に

対して平行平板状の多層構造で近似できると仮定し、図4－5に示す4層平

行平板モデルを用いる。ここでは生体組織はDistilled water－　Skin－　Fat－

Muscleの4層で構成されるとし、各組織の厚さはlw，18，lr，筋肉は無限遠

まで続いている。座標は体表からの深さ方向にZ軸をとり、体表面をZ＝0
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図4－5　　平面波近似による重み関数を導出するのに用いる平行平板構造モデル。生体組

織はDistilledwater－Skin－Fat－Muscleの4層で構成する。図中の微小区間dz

から放射される熱輪射電波は組織境界面で多重反射しアンテナに到達する。
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とする。図中の微小区間dzから放射される熱幅射電波は組織境界面で多重

反射しアンテナに到達する。このような伝搬成分のほかに、微小区間から

体内方向に放射される熱幅射電波と体外方向へと放射されるものは互いに

干渉しあい定在波成分を生じると考えられる。したがって、伝搬成分およ

び定在波成分について重み関数計算で考慮する必要がある。重み関数は定

義式（4－2）～（4－4）より

W（Z）ゐ＝些公一些也一些旦
Pa。t Sa。t T（Z）

（4－12）

と表すことができる。ここでSはポインティングベクトルの大きさ、Pa。l

はアンテナから放射する電力、T（Z）は組織の物理温度であり、第3式と4

式ではアンテナの相反性が用いられている。したがって、ポインティ　ング

ベクトルを計算することによって、重み関数を求めることができる。

ここで熱幅射電波を図4－6に示すように電界、磁界、ポインティ　ングベ

クトルを用いて記述する。このとき、微小領域から体内方向へ放射される

熱編射電波は添字プラス十で示し、体外方向のものは添字マイナスーで示

す。位置Zにおける電磁界強度は

E十（Z）＝E＋（0）e－¢十jβ）Z

E（Z）＝E（0）e（叫β）Z

机Z）＝H十㈹－…ヱ土色
Z。

H（Z）＝H（0）e帖β）z E（Z）■－

Zn

（4－13）

（4－14）

（4－15）

（4－16）

となる。ここでZ。は特性インピーダンス、αは減衰定数、βは位相定数で
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図4－6　　電界、磁界、ポインティングベクトルの関係。微小領域から放射される熱頼射

電波を体内方向（＋で示す）と体外方向（－で示す）の成分で記述する。
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Z。＝J亨（1億）

α＝去

β＝。応

（4－17）

（4－18）

（4－19）

と表せる。匹。は真空の透磁率、Cは組織の誘電率、ロは組織の導電率、Uは

角周波数、8は組織の電力浸透距離である。以上から電界及び磁界をベク

トル表示すると

巨＝［E＋（Z）＋E‾（功∫ （4－20）

百＝［H＋（Z）－H‾（症　　　　　　　　　　　　（4－21）

となる。ここで工，与は単位方向ベクトルである。よってポインティング

ベクトルは

喜（Z）＝告示ExH＊〉

＝［主語E十（0）E＋＊（晰2GZ－P（0）p＊（0）e2αZ】

一彗E十（0）E十＊（0）血存（0）eJ2り］～z
ZnZn

と表される。ここで、P（0）は
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P（0）＝ （4－24）

とした。Z＝0の位置から放射された電波がZ＝Zの位置の微小区間dzで生体

に吸収される量をdS（Z）とすると

dS（Z）＝S（Z）－S（Z＋dz）

＝S（0）去声・。（0）。＊扉・2月舟0）e輝〉］ （4－25）

となる。ここでS（0）はZ＝0におけるポインティングベクトルの大きさで

ある。第1，2項は電磁波の伝搬成分、第3項は定在波成分にあたる。した

がって、式（4－12）の定義より、

W（Z）血＝些也
S（0）

（4－26）

となる。各生体組織で式（4－26）を多重反射を考慮して計算する。その結

果を以下に示す。

ボーラス層での重み関数Ww（Z）dzとすると

Ww，i¢）血＝

吉【e≒二‾二∴
＋RmtZ宣…－Z去匝＋⊥姐。毎。拍

8wJRmtl，i

±

×【cos（2βwj－2βS．ils＋¢i）－e毎cos（2βW，F－2βS，ils－2βtilf＋Oi）

十回2eSie有cos（2Pwf－2βS，ilsQi）－COS（2Pw，F－2βS，ils十恥i抽））］dz（4－27）
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皮膚層での重み関数W＄（Z）dzとすると

dS¢）＿dS¢）S（0）
Ws，i何ゐ＝－－－－

S（－lw）S（0）S（－lJ

土。hj（。竜．Rmt2，i長一2去わ
±

as，i

－し　－1，

⊥姐。軋j。も
8S，iRmtl，i
＋⊥二に止e石e石×【cos（2βsf－2βsjls＋0）－e竜cos（2βS，F－2βS，ils－2β臼lf＋¢i）i Tl

±

一軒e奄（00S（2帰一2βsjls・2軋lf一軒e竜00S（2帰一2βS，ils－中州ゐ（4－28）

脂肪層での重み関数Wr（Z）dzとすると

Wti¢）ゐ＝
dS¢）＿dS¢）S（ls）

S（－lJ S（ls）S（－lw）

＿。芸。蓋し旦（。志せ－lJ．Ri。打21減
1

8もi Rmll，i

2　±　二土　±1－Ri

＋乾e軋jeも6㌔‾Rmtl，i
lrilcos（2βちf－2Ptils－2Btilf・中土匝

筋肉層での重み関数Wm（Z）dzとすると

Wm，i¢）血＝
dS¢）S（ls＋1）

S（ls＋lJ S（一lJ

11－2RiCOS2¢i＋Ri

8m，i Rmtl，i

。石。石。竃。か圭一‰
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となる。また、ラジオメーターに内蔵されている基準温度熱雑音源からの

熱編射電波の影響は伝達関数ts，S，iで表され、

．＝RmtZ，i。－2（去詫tsys，l

となる。ここで、Ri，R。11，i，R。12，iは

Ri＝回2

±　　　　　　　2　＿2土

Rm．1，i＝1－2Rie毎cos2（βちilf－Oi）＋Rie毎

一jL（1－2e㌔cos恥lf＋e㌔）
Rmt2，i－Rmtl，i

（4－31）

（4－32）

（4－33）

（4－34）

で表され、脂肪層における多重反射の影響を示している。また、lw，18，lr

はそれぞれボーラス、皮膚、脂肪の厚さを示し、添字iは観測周波数バン

ドの番号である。

図4－7　に上記の平面波近似重み関数の計算結果を示す。これは組織構造

がボーラス（1cm）、皮膚（0．2cm）、脂肪（1cm）、および筋肉から成り、観

測周波数は1．2，1．8，2．5，2．9，3．6　GHz　である。

4．4　温度プロフィル回復問題の定式化

ラジオメーターは生体の発する熱幅射の輝度温度r8，。恒を測定するので

改めて、r8，叫，上の測定値をr8，mg，Jとおき、その理論値をr8，日hJとおく。

r鋤き，∫から組織内温度分布rrzJを求める問題は
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図4－7　　平面披近似による重み関数。生体組織はBolus（1cm）－Skin（0．2cm）－Fat

（1cm）－Muscleの4層で構成され、測定周波数は1．2－3．6GHzの5バンドであ

る。
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r糎，i望rβル＝

を、rrZノについて解く問題として定式化する。

4．5　モデル適合法による逆問題解法

（4－35）

式（4－35）の積分方程式をrrzJについて解く。これは悪条件下の逆問題

を解くことになり、一般的に精度の高い解を得るのか難しい。一方、医学

的には精度（分解能）の高い解が要求され、無侵襲温度測定においては約

1．0℃の分解能が望まれている10）。そこで本解析法ではモデル適合法を用

いる。モデル適合法では求める解rrZHこ対し事前知識に基づいた温度分布

モデル関数を使う。この手法では解の一般性は失われるが、解の精度（分

解能）を高めることができる。温度分布モデル関数として、

rr勾＝rHノ， －LgZ＜0　　（4－36a）

粕＝r。・drJ（ト叩（一組＋dち（叩（一汁叩（一瑚Zと0（4－36b）

をこれまでの研究で用いてきた11）。ここでモデル定数のうち、rwはボーラ

スの水温、T。は体表の温度、drJ，Ar2，α，占，Cは未知モデルパラメータ

である。温度分布モデル関数（4－36b）における第二項は、体表から体内核

心温度に向かって緩やかに単調変化する温度分布を示し、定常状態の人体

内部の温度分布はこの項で表現できると考えられる。第三項はハイパー

サーミア加温によって生じたピークのある温度分布を表現できる。しか

し、温度分解能を向上させるためにはなるべくモデルパラメーターの数を
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少なく　したい。そこで式（4－36b）の第二、三項を整理、統合したモデル関

数

r伺＝r〝

r伺＝射drl（叩（一往可一組

－LgZ＜0　　　（4－37a）

Zと0 （4－37b）

を新たに導入する。式（4－37）の第二項はハイパーサーミア加温条件下で

bio－heat transfer equationを解くことによって得られた解12，13）と同様

の関数形状であることから、式（4－36）から（4－37）への関数の変更が適

切であると考えられる。図4－8に各温度分布モデル関数の典型的な形を示

す。細い実線が式（4－37b）のプロファイルを示す。太い実線は式（4－36b）

のプロファイルを示し薄い実線で示す各項の分布の重ね合わせで表現され

る。そのほかのモデル関数については付録に記載した。

この温度分布モデル関数（4－36）

r軌」こ（豊）rw血豆（
町伺
7－月f

）（ビ㍉≒）正

を式（4－35）に代入すると、

）〈ro・正一みdr2（e苦一司〉ゐ

）（ト司虎

（4－38）

＝差けJ＋〃り＋dr′差何十dr2長物cJ （4－39）

となる。これを整理すると式（4－40）のように輝度温度をモデルパラメー
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図4－8　　温度分布モデル関数の典型的な形。式（4－36）はモデル定数の数が7つのもの。

式（4－37）はモデル定数の数が7つのもの。式（4－36）は薄い実線の重ね合わせ

で表現できる。
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夕の関数として表わす。こうして、積分方程式を解く逆問題を未知モデル

パラメーターを決める順問題に変換できる。

㌦鋸＝J鶴存叫，dr2，α，拍 （4－40）

ここでrwおよびr。は熱電対等で直接測定から決める。残りの未知モデル

定数は式（4－41）により輝度温度測定値に最小自乗適合するように決定す

る。モデル定数の決定方法についての詳細は付録に記載する。

Å（r軌－r帥）2＝g→gmf乃
（4－41）

ここで、王　は周波数帯番号、月は独立した測定周波数帯域の総数、g　は二

乗誤差、㌔両　は最小二乗誤差を示す。このようにして、一組の輝度温度測

定値からすべてのモデルパラメータが決まれば対応する組織内温度分布

rrzJが求まる。

未知モデル定数の数と独立した測定バンドの数が等しければモデル定数

は一意に決定できる。しかし、これは測定値に誤差がないと仮定した場合

である。最小二乗法は本来、測定値と完全に一致するようなモデルを決定

するものではなく、測定値の個数に依存しない情報を誤差を含んでいる測

定値から引き出すのが目的であるため、測定バンドの数はモデル定数の数

より多くする。また、未知モデル定数の個数以上に観測バンドの数をとる

ことにより温度分布推定の精度を高くすることが可能である。輝度温度は

組織内の　penetration depth　程度の深さまでの重みつき平均温度と考え

られる。penetration depth　は周波数が低いほど大きいため、低い観測周

波数ほど深い位置までの平均温度を観測できる。したがって体表から浅い

部位は全観測周波数で観測できるが深くなるにつれpenetration depth　の
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小さい周波数では観測できなくなってくる。測定バンド数が少ないと体表

面付近で60℃以上の高温になり、深さとともに温度が急激に低下し体内核

心温か10℃以下になってしまうような分布やその逆に核心温か60℃を越

えてしまうような人体にはあり得ない温度分布が推定されてしまう。これ

は推定された温度分布に対する　penetration depth　程度の深さまでの重

みつき平均温度（輝度温度理論値）と輝度温度測定値との二乗誤差が偶然

小さくなってしまうために生じる。測定バンド数を多くすると前述のよう

な温度分布では二乗誤差に差が生じるため、そのような温度分布を排除で

きる。その結果、人体にはあり得ないような極端な温度変化をする分布を

推定しないため温度分布推定の精度（ここでは温度分解能）が向上する。

独立した測定周波数帯域の数は多くても6程度に限られるため、分解能を

あげるためには未知モデルパラメータ数が少ない方がよい。

4・6　モンテカルロ法による温度分布分解能の計算

熱幅射電力のばらつきは正規分布にしたがう。アンテナで受信された熱

幅射電波のばらつきは二乗検波器を通過した段階ではレイリー分布となり

14）、ロックインアンプを通ると信号の出力値の変動は正規分布となる15）。

その出力値をコンピュータでサンプリングした値がラジオメータによる輝

度温度測定値rβ，町fであるが、その輝度温度測定値も正規分布に従うラン

ダム変動をなすと仮定すると、測定データ告を得る確率Pfは

P申＝転
′
し
叩
い∴‥ご十

（4－42）

となる。ここで打ま平均値、〔りま標準偏差である。矩形信号で変調された
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Dickeラジオメーターの出力信号の変動の標準偏差は理論的に輝度温度分

解能drβ，別れf（＝αf）

drβ，m山
2（310・‰。，‘）

▲

（4－43）

として与えられる0ここでアンテナの受信する熱幅射電波の輝度温度（r申

≒310K）とし、rr“，昌まラジオメータ受信機の等価雑音温度、d差は周波

数差の観測周波数帯域幅、Tは信号の積分時間である。表4－1に現在用い

ているラジオメータの測定周波数と理論的輝度温度分解能値を示す。

前節で述べたように本解析法ではモデル適合法を用いて1組の輝度温度

データから対応する組織内温度分布を逆推定する。輝度温度測定値は

式（4－43）に示すようにランダムにばらつき、したがって、推定される温

度分布曲線もランダムにばらつく。この影響をモンテカルロ法16）を用いて

以下のように統計的に解析する。はじめに輝度温度測定値r月，町∫（i＝1…5）

から正規分布ランダム変動の影響を加味した疑似輝度温度値の組rβ，月山，ノ

（i＝1‥・5）を生成する。そのために正規分布にしたがう乱数を作る。

式（4－43）において

〟I
ズ‘一書f

αi

とおくと、正規分布確率密度関数fJが得られる。

刷＝左叩し宴）
こ　こで、

yf＝gr〟J＝ fr〟J血‘
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（4－44）

（4－45）

（4－46）



表4－1　現在用いているラジオメータの測定周波数と理論的に求めた輝度温

度分解能値。

モ（G H z） 1 ．2 1 ．8 2 ．5 2 ．9 3 ．6

h mれ両 0 ．0 5 1 0 ．0 5 2 0 ．0 5 6 0 ．0 5 6 0 ．0 5 7
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という累積分布関数gを考える。この分布関数の縦軸gを均等に分割し一

様分布する乱数を持ちいてそのうちの1点を抽出する。その一点から分布

関数gを介して正規分布確率密度関数fJ上に1対1の写像び∫をとる。この

ようにして得たujは正規分布する乱数となる（図4－9）。

ラジオメーターによる輝度温度測定値r鋤古，∫は最も高い頻度で得ること

の可能な正規分布の平均値であると仮定すると、

吉f＝r凡町f

またこのときのばらつきの標準偏差は

αi＝drβ凍れf

であるから式（4－44）より

r肋れf＝rβ，冊，i＋drβ，れiX〟i

（4－47）

（4－48）

（4－49）

となる。このようにして生成したランダム変動を含む輝度温度の組r頼〟。，∫

（た1‥．5）を用いて組織内温度分布を推定する。本研究ではランダム変動

を含む輝度温度測定値の組を100組作り、100本の温度分布曲線r上rzノ

「五＝1…100）を計算する17）。100本の温度分布曲線　r了ZJ　について体

表からの深さZ＝ZJとの交点上の組織温度r了り　（0＜Zノ＜10（cm），ノ

＝0‥50）が求まる0　このr了り（Z＝勺、慮＝0…100）が正規分布をすると

仮定して組織温度r了り　のばらつきの標準偏差0を各深さごとに計算す

る。こうして得た組織温度r了Zノのばらつきの標準偏差±Cを温度分布の

2け信頼区間（信頼度67％）として温度分布曲線上に表記する。この2け

信頼区間を温度分布の測定分解能の指標として用いる。
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図4－9　　正規分布乱数の生成。一様分布する乱数を用いて図の矢印で示す変換経路を介

して正規分布する乱数U∫を得ることができる0
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4．7　まとめ

本章ではFDTD法による3次元電磁界解析の結果に基づく重み関数を導

入し、モデル適合において従来用いてきたモデル関数の関数形状を整理統

合した形の温度分布モデル関数を提案した。またモンテカルロ法を用いた

温度分解能の評価法で2け信頼区間を本測定法の温度分解能とすることを

示した。
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第5章　輝度温度測定実験

5．1輝度温度校正

本研究で用いるDicke型ラジオメーターはアンテナで受信した熟幅射電

力を基準温度熱雑音源輝度温度（以下、雑音源）との温度として測定する。

したがって、アンテナが受信する熱幅射の輝度温度と雑音源の温度との関

係をあらかじめ測定、つまり輝度温度に対する校正を行う必要がある。輝

度温度校正は温度一様の水を観測することによって求める。観測領域内の

物体の物理温度が一様であれば輝度温度は物理温度に等しいため、水温は

輝度温度に等しい値となる。図5－1に輝度温度校正の様子を示す。校正は

水槽内の水を温度調節装置及び撹拝装置によって温度分布が一様になるよ

うにする。アンテナを水面に密着するように配置し水の放射する熱幅射電

波をラジエーショ　ンバランス法により観測する。ラジオメーターによる出

力値とそのときの水温（水槽内の白金温度計により測定）を測定する。水

温を変化させて同様の測定を行う。このようにして測定したデータから水

温（輝度温度）とラジオメーター出力値の1次回帰直線を各測定バンドご

とに計算する。この1次回帰直線を輝度温度校正直線として用い、測定

データの回帰直線に対する標準偏差をもってラジオメーターの輝度温度分

解能の実測値として用いる。実際の輝度温度校正の結果を図5－2に示す。

5．2　筋肉等価ファントムを用いた実験

現在使用している5バンドラジオメーターを用いて筋肉等価寒天ファン

トムを対象とした無侵襲温度測定実験を行った。筋肉等価寒天ファントム
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ラジオメーターへ

白金抵抗温度計

図5－1　ラジオメーターの輝度温度校正の様子。温度コントローラーと撹拝装置によっ

て温度を一様に保った水を観測し水温とラジオメーター出力値を測定する。こ

れらの測定はコンピューターにより自動的に行われる。
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は4％Agar，0・24％NaCl，0・1％NaN，の成分比で作成した1，2）。測定は次に

示す条件で行った。ラジオメーターは観測中心周波数fJ＝1・2，1・8，2・5，

2．9，3．6　GHzの5バンド、アンテナは現在用いている2・0×1・6cm2，g．

＝　87，1．0cm厚ボーラスを用いる。実験系を図5－3に示す。45℃の恒温水

槽に寒天をいれそのうえにボーラスをおく。ボーラスは22℃の蒸留水が濯

流している。このようにして深さとともに単調上昇する平行平板型の温度

分布をつくる。寒天及びボーラス中には比較のため熱電対をいれてある。

温度分布推定には従来用いていた式（4－11）のモデル関数及び図5－4に示

す平面波近似による重み関数を用いた。また2層モデルであるため寒天内

での重み関数の値が4層の場合に比較して大きい。このときの輝度温度測

定値等を表5－1に示す3，4）。実験において得た無侵襲温度測定の結果を図

5－5に示す。図中の白抜きの丸は比較のために刺入した熱電対による測定

値である。実線はラジオメーターによる測定値から得た温度プロファイ

ル、破線は2ロ信頼区間を示す。熱電対による測定値とラジオメトリによ

る温度プロファイルはよく一致している。また、深さ4cmまで2α信頼区

間幅1．9Kで測定が可能である。

5．3　考察

ボーラス・寒天ファントムの2層モデルにおいての温度分布が無侵襲で

精度よく測れることが実証された。このことは本解析法が妥当なものであ

ることを示している。この実験では組織の温度がアンテナ開口面に対し平

行平板上をなし、表面から単調に増加する最も単純な形である。ハイパー

サーミアでは温度分布にピークがある場合が一般的であるため、ピークの

ある温度分布形状でも実験を行う必要がある。平行平板上でかつ温度ピー
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クのある分布を実験的に作るのは困難であるため本研究では行わなかっ

た。ピークのある温度分布でも同様に無侵襲温度測定と侵襲的測定値が精

度よく一致するかを実験的に確かめることは本研究以後の課題である。
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図5－4 温度プロフィル推定計算に用いる平面波近似に基づいて得た重み関数。組織

構造：ボーラス（1．0cm）、筋肉等価寒天ファントム。観測周波数：1．2，1．8，2．5，

2．9，3．6GHz．
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表5－1ボーラスー寒天ファントムを対象にした実験での1．2－3．6GHz5バン

ドラジオメーターによる実測値。

（a）　ラジオメーターの観測中心周波数と輝度温度測定値

1 （G H z ） 1．2 1 ．8 2 ．5 2 ．9 3 ．6

4 ㌔，吋 （℃ ） 3 2．3 9 2 3 0 ．6 8 2 2 7 ．7糾 2 5 ．9 0 4 2 4 ．6 6 6

（b）　ラジオメーターの観測中心周波数と輝度温度分解能値

1 （G H z ） 1．2 1 ．8 2 ．5 2 ．9 3 ．6

△㌔両 ，′（℃ ） 0 ．0 7 4 0 ．0 6 7 0 ．0 5 6 0 ．0 6 5 0 ．0 7 5
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5パンドラジメーターを用いた実験により得られた寒天ファントム内の温度

分布。実線：無侵襲温度プロフィル測定の結果。破線：温度プロフィルの2

α信頼区間。白丸：寒天内に刺入した熱電対による測定値。
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第6章　温度分布逆推定法のシミュレーション

6．1はじめに

前章では本研究の無侵襲温度測定法で実際に無侵襲温度測定が可能であ

ることを寒天ファントム実験で示した。本章では実際のハイパーサーミア

に応用することを想定して臨床時に得られた組織内温度分布データに対し

て無侵襲温度測定を適用するシミュレーションを行う。

寒天ファントムのような一様な媒質を用いた実験では重み関数及び温度

分布ともに深さ方向のみの関数とLl次元的に取り扱った。本来、重み関

数と温度分布はともに3次元的に取り扱うことが好ましい。ここでは温度

分布についてはハイパーサーミア時は体表面をボーラスで強制的に一定温

度にするため、深さ方向のみに温度が変化すると仮定する。重み関数につ

いては従来の1次元平面波解析よりも生体内での熱編射電波の伝搬を現実

に即した解析の可能な手法（本研究では阿部によるFDTD解析結果1，2）を

用いる）に基づいて計算する。本研究ではこのように従来の平面波1次元

解析法による重み関数を用いた無侵襲温度分布推定法から、3次元電磁界

解析に基づく重み関数を用いた手法へと変更した。

本章では3次元電磁界解析に基づく重み関数を用いた手法での無侵襲温

度測定の精度を温度分解能に着目して考察する。分解能については2章に

おける「無侵襲温度分解能に望まれる温度分解能」の記述に基づき判断を

行う。
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6．2　従来の手法を用いた温度分布推定の適用

多層構造をなす生体における温度分布逆推定シミ　ュレーショ　ンを行う。

数値シミ　ュレーションはこれまでに報告されている150MHzRF電磁誘導

加温法による頸部リンパ節腫瘍のハイパーサーミア治療例3）で得られた治

療時の組織内温度データを用いる。組織内温度データは熱電対により体表

からの深さ方向に侵襲的に計測されており、その温度データに式（4－36）

に示す温度分布モデル関数の形状が最小二乗適合するように事前に決定す

る。このようにして決定した温度分布に対して式（4－35）を用いて各測定

周波数についての輝度温度を計算する。このとき用いた重み関数は平面披

1次元近似によって計算したものである。得られた輝度温度をシミュレー

ションで用いる輝度温度測定値（輝度温度模擬測定値）とする。本章で行

う数値シミュレーションでは実際にラジオメーターで測定した場合の輝度

温度測定値は輝度温度模擬測定値に等しいと仮定している。この輝度温度

模擬測定値に対してモンテカルロ法を適用し温度分布測定の分解能（2け

信頼区間）を計算する。組織構造は、文献中のCT画像から読みとり、皮

膚（0．2cm）、脂肪（1cm）、筋肉で構成される。ボーラス水温及び体表温は

文献に示された値を用い、ボーラス水温rw＝25℃，体表温rβ＝32℃で

ある。観測中心周波数は現在使用しているラジオメーターのf∫＝1・2，1・8，

2・5，2・9，3・6GHz、輝度温度分解能はAr帰れ∫＝0・05Kとする。図6－1

にシミ　ュレーショ　ン結果を示す。図の白丸は多点熱電対による臨床時の測

定値である。実線は熱電対測定値に対し、モデル関数式（4－36）を最小自

乗適合したもので、ラジオメトリによる最適推定曲線である。波線は2け

信頼区間であり、無侵襲温度推定の分解能を示す。ラジオメトリによる無

侵襲温度推定の分解能は体表からの深さ4．5　cmまで1．3K以下となる。こ
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のように無侵襲温度測定はかなりよい精度で行えるという結果を得た。

このシミ　ュレーショ　ンで用いている平面波近似の重み関数はアンテナ観

測領域のアンテナ開口面に平行な方向（横方向）への広がりを考慮しない

ため体表面から深い位置での重み関数の大きさを過分に多く見積もってい

ると考えられる。そのため深い位置まで温度分解能が小さい。これは平面

波近似はアンテナ近傍における指向性（アンテナの観測領域）がきわめて

鋭いという現実と異なる理想的仮定に基づくために生じたものと考えられ

る。またこのような多層構造をなす生体に平面波近似による重み関数を用

いた温度分布測定法を適用した場合はラジオメーターによる実測値と輝度

温度模擬測定値とが等しくなるという仮定が成り立たない可能性も高い。

6．3　現実に近いモデルに基づいた解析結果

6．2節では重み関数の計算を平面波1次元近似で行った。しかしこれは

熱幅射伝搬モデルを平面波に近似した手法であった。実際の熱幅射伝搬モ

デルは3次元的な広がりを持つ。これは溝尻によるアンテナ近傍観測領域

の測定においても示されている4）。より現実に近いモデルとして、阿部に

よりFDTD法を用いたアンテナー生体間の電磁界結合の3次元解析が行わ

れている1・ヱ）。3次元解析の結果を4．2節に示す定義に基づいて重み関数に

変換し、より現実に近い重み関数を温度分布測定法に導入した。このより

現実に近いモデルに基づく推定法を用いたときの数値シミュレーションを

行った。現在使用しているラジオメーターは観測中心周波数；ff

l・2，1・8，2・5，2・9，3・6GHz、輝度温度分解能はdrβ，爪両＝0・05Ⅰくであ

る。アンテナは2・0×1・6cm2、C．＝87，1・Ocm厚ボーラスを用いている。

温度分有曲線推定はFDTD法に基づく重み関数および7つの未知モデル定
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臨床データへの適用のシミュレーション結果。平面波近似による重み関数を

用いている。
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数を持つ式（4－36）のモデル関数を用いている。以上の条件で計算した数

値シミュレーションの結果を図6－2に示す。図の白丸は多点熱電対による

臨床時の測定値である。実線は熱電対測定値に対し、モデル関数式（4－36）

を最小自乗適合したもので、ラジオメトリによる最適推定曲線でもある。

点線は2α信頼区間であり、無侵襲温度推定の分解能を示す。ラジオメト

リによる無侵襲温度推定の分解能は体表からの深さ3cmまで5・OK以下と

なる。また深さ4cm以上になると分解能13K以上となってしまうことが

わかる。

6．4　温度分解能の改善手法とその効果

無侵襲温度測定の温度分解能を向上させる手法として解析方法の変更の

みでの対応を検討する。これまではモデル関数として式（4－36）を用いて

いた。式（4－36）はモデル定数が7、そのうち輝度温度測定値から決定す

る未知モデル定数は5つある。本研究で行うモデル適合法による温度分布

推定法は温度分布モデル関数を使用することにより温度分布の精度の向上

を測っているが推定される温度分布の一般性は損なわれる。そのため温度

分布モデル関数をモデル定数の多い自由度の大きいものとすることで得ら

れる温度分布の一般性に対する犠牲をわずかでも補償する意図があった。

しかしラジオメーターの観測バンド数が限られているためにモデル関数の

自由度の増加はかえって、精度の悪化を招く。従来行っていた平面波近似

による重み関数を用いた推定法では式（4－36）のモデル関数でも医学応用

上有用な温度分解能を得ていたが、より現実に近い解析法に基づく温度分

布推定法では温度分解能はきわめて悪いことがわかった。そこで温度分布

モデル関数として未知モデルパラメータ数の少ない式（4－37）を用いる。
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FDTD法による3次元電磁界解析の結果に基づく重み関数を使用した場合

の数値シミュレーション結果。
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ラジオメーターシステムに関する条件は6・2節と同じものを用いた。この

条件で数値シミュレーションを行った結果を図6－3に示す。2け信頼区間

幅は深さ4cmまで4．5Kで無侵襲温度推定でき、温度ピークのある3cm付

近では±約lKを得られる。このようにラジオメーターシステムに変更を

加えることなく解析法を改良することで温度分布の分解能の大幅な改善を

実現できる。

解析法の変更のみでも分解能の改善が可能であるが深さ4cmで分解能4

．5Kは医学応用上まだ十分とは言えない状況である。分解能をさらに向

上するため、ラジオメーターシステムの変更についても検討をした。現

在、ラジオメーターシステムの観測中心周波数fノを　0・8，1・2，1・8，2・5，

2．9GHzに変更（0．8GHzの採用）し、4．6×4・6cm2，C，＝60の新しく設

計したアンテナ，0．5cm厚ボーラスの使用を考えている。温度分布モデル

関数は未知モデルパラメーター数の少ない式（4－37）を用いる。図6－4に

システム変更も行った場合の数値シミュレーション結果を示す。2け信頼

区間幅は体表からの深さ深3cmまででは1K程度、4cmまで1・6K以下

となる。図6－5にラジオメーター受信機の輝度温度分解能が0・03Kに改善

された場合の数値シミュレーション結果を示す。輝度温度分解能はRFア

ンプに低雑音指数のものを用い、信号積分時間を長くすることで0・03Kは

実現可能である。2け信頼区間幅は体表からの深さ深3cmまででは0・7K

程度、4　cmまで1．1K以下となる。
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輝度温度分解能0．03Kのラジオメーターを用いた場合の数値シミュレーショ

ン結果。輝度温度分解能0．03Kは最新のRFアンプ等のデバイスを受信機に

用いれば実現可能である。
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6．5　考察

ハイパーサーミアの臨床への適用のシミュレーションにより本温度分布

推定法の評価を温度分解能に着目して行ってきた。平面波近似による重み

関数を用いた解析法では体表からの深さ4．5cmまで1．OK以下で測定でき

るという結果を得た。しかしこの解析法はアンテナの観測する領域が横方

向に広がらず、電磁波の伝搬が平面波で近似可能と考えられる場合に適用

できる。よって、測定対象が単一層またはボーラスをいれた2層構造の時

に有効であると考えられる。このような構造に対しては熱幅射電波の

penetration depthをラジオメーターにより実測することで平面波近似を

用いたことにより生じた現実との誤差を補正している。図6－6は3章に示

した図3－3にラジオメーターによるpenetration dcpth　の実測値を重ね合

わせたものである「白抜きの記号が実測値、塗りつぶし記号が文献値5）で

ある。平面波近似に基っく手法は重み関数の導出に実測値を使用するがこ

のような補正方法が適用できるのは組織構造が一一一一様または2層程度の簡単

なものに限られ、それ以上複雑なものについてはpenetration depth　の実

測による補正は誤差の拡大要因となると考えられる。測定対象がボーラ

ス・皮膚・脂肪・筋肉の4層構造をなす場合はアンテナの観測領域は横方

向に複雑に広がってしまい、平面波近似では不適当である。平面波近似に

基づく温度分布推定法は多層構造をなす生体に対して良好な分解能で測定

できるという結果を示すが現実の測定では推定される温度分布の分解能は

良好であっても、真の温度分布とはずれが生じる可能性が高い。

本測定法でより現実的な解析を行うためには重み関数、温度分布モデル

閲数、生休構造の3次元的記述が必要である。本研究では重み関数の導出

にFDTD法による3次元電磁界解析の結果1・2）を使用することにより平面
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ンテナの観測領域の広がりをpowerpenetrationdepthの実測値を用いる。
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波解析に比べより現実的なものとしている。温度分布についてはボーラス

等により体表面が強制的に一定温度になっている場合を仮定し、アンテナ

の観測領域内で体表面に平行方向には温度変化がほとんどないと考え温度

変化は深さ方向のみとした。また、組織構造についても平行平板の多層構

造を仮定している。ハイパーサーミア臨床データを用いた数値シミュレー

ションによる結果、現在使用しているラジオメーターをそのまま適用した

場合は体表からの深さ4cmで2α信頼区間13・2Kとなった。医療用無侵襲

温度測定に望まれる温度分解能が1．0℃（±0・5℃）である6）ことを考える

ときわめて不十分な温度分解能である。現在使用している2・0×1・6cm2、

比誘電率87の導波管アンテナは脂肪層のある多層組織構造の場合、誘電

率の違いが大きい脂肪一筋肉境界面とボーラスの間で電波の多重反射が生

じボーラスー脂肪層が一種の導波路のような振る舞いをするために、アン

テナの観測領域が横方向（アンテナ開口面に平行な方向）に大きく広がっ

てしまう。したがって、相対的に深さ方向の観測領域が体表からの深い領

域まで伸びず、深い位置での重み関数が小さくなるため、分解能の悪化を

招いたと考えられる。また、温度分布モデル関数のモデル定数の個数が7

と多いため、式（4－41）の最小自乗適合の束縛が緩やかであったことも一

因である。

ハイパーサーミアへの応用を考えるときに温度分解能は1．0℃以内6）が

求められている。上記のように現状のままでは温度分解能が不十分であ

る。この温度分解能向上の手法をソフトウェア及びハードウェアの両面か

ら検討した。ソフトウェア面での変更点は温度分布モデル関数による。適

切な温度分布モデル関数を用いることが重要であるが同様の温度分布が表

現できるのであれば未知モデル定数の数が少ないことが望ましい。モデル

定数を少なくすることによって式（4－41）の最小自乗適合の束縛条件がき
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つくなるため推定される温度分布のばらつきが抑えられ、分解能が向上す

る。数値シミ　ュレーションの結果、2α信頼区間幅は深さ4cmまで4．5K

で無侵襲温度推定でき、温度ピークのある3cm付近では±約lKを得た。

測定装置の変更を伴わずに温度分布モデル関数を変更することで2け信頼

区間の幅は従来の約1／3ほどに向上しており、未知モデル定数の数を少な

くすることにより式（4－41）の最小自乗適合の束縛がきつくなったことが

その理由と考えられる。次にアンテナ、ボーラス厚および測定周波数の変

更について述べる。数値シミュレーションでは開口面を大きく　した4．6×

4．6cm2ァンテナおよび0．5cm厚のボーラスの使用を想定している。これ

らは従来用いていた2．0×1．6cm2ァンテナおよび1cm厚のボーラスに比

べボーラスー脂肪層間での電磁界の横方向の広がりが小さく抑えられる。

これは開口面近傍の電磁界が開口面を大きくするほどより平面波に近い状

態になるため回折現象が抑えられるためと思われる。また、ボーラスの厚

さを1／2にしたことにより、電磁波の多重反射を起こすボーラスー脂肪層

間の厚みを全体として減少させた効果も含まれる。これにより相対的に深

い位置からの熱福射を従来用いたアンテナよりも多く受けることが可能で

ある。また、最も低い観測中心周波数を0．8GHzにすることにより電力浸

透距離が大きくなり、より深い位置の観測が可能である。そのため、分解

能の改善が可能となる。以上のソフトウェア及びハードウェアの両面の変

更を行った場合、温度分解能は2α信頼区間幅で体表からの深さ深3　cm

までではlK程度、4cmまで1．6K以下となる。これは医学応用上有用な

値である。また、輝度温度分解能0．03Kのラジオメーターを使用するとす

れば、20信頼区間幅は体表からの深さ深3cmまででは0．7K程度、4cm

まで1・lK以下となる。この値は医学応用上望ましい温度分解能の1．OKを

体表からほぼ4cmの位置まで満たすことが可能である。現在本研究室で制
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作中のマイクロ波ラジオメーターは信号積分時間4秒、RFアンプの雑音指

数1．OdBのものを用いており、理論上輝度温度分解能0．03Kを得ることが

できる。

これまで温度分解能に着目して考察を進めてきた。本研究で行った数値

シミ　ュレーショ　ンは侵嚢的測定で得た組織内温度分布から計算した輝度温

度模擬測定値は本測定法を実際に用いた場合に得られる輝度温度測定値に

一致するという前提条件がある。しかし、FDTD法によるアンテナ一生体

モデル間の3次元電磁界解析結果を用いた重み関数を導入した新しい解析

法では実験による実証を行っていない。したがって、無侵襲測定での温度

分解能はこれまで述べたように医学応用上有用な値となるものの、温度分

布の絶対値が真の値と異なることも考えられる。平面波近似による重み関

数を用いた解析手法の場合は無侵襲推定される温度分布と熱電対による測

定値とがよく一致していることがボーラス・寒天ファントムの2層モデル

の実験で示されている。この平面波近似の手法では重み関数にアンテナー

生体間における電磁界の回折の影響を加味していないため、penetration

depthをラジオメーターで実測することにより概算ではあるがその影響を

解析法に加えていることははじめに述べたが、それも4層モデルに対して

は困難であることも述べた。新しい温度分布推定法ではアンテナ一生体間

における電磁界の回折の影響は3次元的に厳密に計算されていることから

考えて、無侵襲推定される温度分布と熱電対による測定値とは実験におい

てもー一致するであろうと予測する。また、それを実験的に確かめることが

課題である。

上述の無侵襲温度測定の正しさの問題は実際の生体が持つ組織の電気的

特性のばらつきにも影響される。本解析法で問題となるのは誘電率　及び

導電率　である。誘電率や導電率の値は個体差や温度による依存性を持つ5）。

120



本研究ではこの電気的特性のばらつきが推定される温度分布へ及ぼす影響

については定量的に評価は行わなかったが、温度測定への影響は少なから

ずあると考えられる。電気的特性のばらつきの影響を温度分布推定法に導

入することについての筆者の提案を以下に示す。誘電率や導電率のばらつ

きは重み関数の変化をもたらす。そこでモンテカルロ法を用いて誘電率と

導電率をランダムにばらつかせ、その値を用いて重み関数を計算し、電気

的特性のばらつきを考慮した重み関数のライブラリを作る。組織構造と温

度分布に関する条件を同一にして、電気的特性のみがばらつくような対象

を用いて無侵襲温度測定の実験を行い、無侵襲で推定される温度分布と侵

襲的温度計測値とが最もよく適合する重み関数をライブラリから抽出す

る。多くの実験を重ね最も抽出頻度の高い重み関数を最終的に用いること

で電気的特性のばらつきの影響を解析法に加味できると考える。

本研究では無侵襲測定法の時間分解能の向上については特に詳しくはふ

れていないが、ここで考察を加える。FDTD法による重み関数を本手法に

導入したことによってより現実に即した解析が行われると言える。しかし

平面波近似を用いた解析法にも利点はあり、それは解析に要する時間が

FDTD法による重み関数を用いた解析法に比べきわめて短いことである。

FDTD法による重み関数を用いた解析法の計算時間は重み関数のデータ量

により異なるがパソコンで約24時間、平面波近似を用いた解析法は30分

以下である。これは輝度温度計算にFDTD法による重み関数を用いた解析

法では数値積分を行うのに対し、平面波近似を用いた解析法では積分は解

析的に行い単純な代数計算ですむという違いにある。医学応用上望ましい

時間分解能は1分以下であり6）、最終的には温度測定をリアルタイムで行

いたいという要求を考慮したとき短時間で計算がすむという点は有利であ

る。したがって、適用する条件を単層または2層構造に限定すれば短時間
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に無侵襲温度推定が可能である。時間分解能の改善手法としてはパソコン

で行った計算を大型計算機で行う等が考えられるが、ニューラルネット

ワークを用いた手法が近年報告されている7）。この手法はネットワーク学

習に大変時間がかかるが温度分布解析計算が大変早いのか特徴である。予

備段階の結果ではあるが、筆者がおこなったfeed forward3層ニューラ

ルネットワークによる温度分布推定はパソコンを使用して約2分で計算可

能であった。この手法については今後の課題として本研究室で研究が行わ

れている。
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第7章　結論

無侵襲温度測定法の開発はハイパーサーミアの分野で切望されている

が、いまだ広く実用化されたものがない。本研究では多周波マイクロ波ラ

ジメトリによる生体内温度分布無侵襲計測法に関して述べた。

本論文は．2－3．6GHz　5周波マイクロ波ラジオメーターを用いたファン

トム実験、アンテナー生体の3次元電磁界解析結果から得た重み関数の温

度分布推定法への導入、ハイパーサーミア臨床時のデータを用いた数値シ

ミュレーション、及び温度分解能改善手法に関して述べた。

本研究から得られる結論を以下に示す。

（1）多周波マイクロ波ラジオメーターによる複数の輝度温度測定値から組

織内温度プロフィルをモデル適合法によって推定する手法について示

し、モンテカルロ法を併用することによって温度分解能を定量的に示

すことが可能であることを示した。マイクロ波ラジオメトリを用いた

手法で温度分解能を定量的に示しているのは本方法をおいてほかには

ない。

（2）本解析法では温度分布モデル関数は測定対象物の温度を適切に記述で

きる関数形状であることが必要となる。本研究では温度分布モデル関

数の関数表現を整理統合した形の未知モデル定数が3つのものを提案

した。提案したモデル関数はEdelstein－Kcshet　らによるハイパー

サーミア加温条件下での生体熱輸送方程式の解とその関数表現が同一

になっており、提案したモデル関数は適切なものといえる。

（3）1．2－3．6GHz5周波ラジオメーターを用いた筋肉等価寒天ファントム

に対する無侵襲温度測定実験を示した。寒天中に刺入した熱電対温度

計の値と本測定法による無位襲温度測定値がよく一致することから、

本測定法が妥当であることを示した。
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（4）FDTD法等によるアンテナー生体間の3次元電磁界解析結果を重み関

数に用いることで従来の平面波近似重み関数に比べより現実に近い温

度分布推定法とした。

（5）脂肪層を含む多層構造をなす生体へ本測定法を適用した場合の数値シ

ミュレーションをハイパーサーミア臨床時に得られた温度データに対

して行った。その結果、現在の5周波ラジオメーターシステム及び温

度分布推定法ををそのまま医学応用に用いた場合、実用上不十分な温

度分解能での測定しか可能ではないと予測されることを示した。

（6）温度分解能の向上方法を数値シミュレーションにより検討し、以下の

結論を得た。

【a】モデル関数の未知モデル定数を少なく　したものを解析に使用すること

によって温度分解能が大きく向上する。即ち、ハードウエア（ラジオ

メーター受信機及びアンテナ等）の変更を伴わず、解析手法の変更の

みでも温度分解能の大幅な向上が可能である。

【b］現在のラジオメーターシステムに開口面の大きいアンテナ及び0．5cm

厚ボーラス、0．8GHzの観測周波数を採用した0．8－2．9GHzの5つ測

定周波数、温度推定においてモデルパラメータの数が少ない温度分布

モデル関数を使用することにより、温度プロフィルの分解能は体表か

らの深さ3cmまでは分解能1．0℃以内、深さ4　cmまで分解能1．6℃以

下で無侵襲温度測定が可能となることが数値シミ　ュ　レーショ　ンでわ

かった。これはハイパーサーミアの医学応用上求められている分解能

を温度ピークのある体表からの深さ3cmまでは満たしており、実用上

有用な値であると考えられる。

【C】上記と同様に開口面の大きいアンテナ及び0．5c m　厚ポーラス、

0．8GHzの観測周波数を採用した0．8－2．9GHz帯の5周波数ラジオ

125



メーターを最新の雑音指数約1．OdBの低雑音RFアンプ等を用いて制

作した場合には積分時間約4秒で輝度温度分解能0．03Kを得られる。

このとき温度プロフィルの分解能は深さ4cmまで1．1℃以内に向上す

る。

（6）上記のように分解能については医学応用上有用な値を満足している。

ただし組織の電気的特性の違い等により温度分布推定法で推定される

温度分布曲線が実際の測定で真の組織内温度分布と一致しない可能性

もある。従って本温度分布推定法は実験による検証が必要である。
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付録

【A】温度分布モデル関数

ラジオメーターの輝度温度測定値から温度分布を求めることは悪条件下

の逆問題である。この逆問題を一般的に解きかつ医学応用上求められる温

度分解能を得ることは非常に難しい。本測定法では事前知識を活用してあ

らかじめ温度分布モデル関数を導入する。これにより解の一般性は犠牲に

なるが精度の高い安定した解を得られる（4章）。したがって、本測定法で

は適切な温度分布モデル関数の開発が重要である。本測定法は主にハイ

パーサーミアへの適用を考えており、これまでに以下に示すような温度分

布モデル関数が開発されている1・2）。

r伺＝r。・叫（ト叩（一組

r伺＝㌔＋叫（ト叩（一組叫を叩（一夏）

（A－1）

（A－2）

（A－1）は平常時の体内温度分布を表現するモデル関数で、体表温rOから体

内核心温に向かって単調変化する関数である。未知モデル定数はrO，ArJ，

∂の3つである。また、（A－2）はハイパーサーミア時のピークのある温度

分布の表現を加えたものである。第3項がハイパーサーミア加温の温度

ピークを表現するがこれは経験的に得た関数形である。未知モデル定数は

r。，drJ，8，dr2，わの3つである。モデル関数（A－2）は（4－36）や（4－37）

にく　らべピークが緩やかでない温度分布に適していると考えられる。
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【B】：モデル定数の決定方法について

輝度温度測定値から組織内温度プロフィルを求めるのに式（4－41）の様に

モデルに対する輝度温度と測定値とが最小二乗で適合するようにモデル定

数を決定する。ここで改めて式（4－41）及びモデル関数について示す。

f拍腑－r抽）2＝g→ざmim　　　　　　　（B－1）

ここでrβ，両は理論的に得られる輝度温度、r8，町才は輝度温度測定値であ

る。また、温度分布モデル関数のZ＞0の部分は

r伺＝r。．drJ（ト芦）＋dr2（e‾弘一e‾Z勺

r伺＝r。．drJ（e‾ZLe‾鵠）

（B－2）

（B－3）

である。式（B－2）において輝度温度測定値から求める未知モデル定数は

dr∫，∂，dr2，わ，C，式（B－3）においてはdrJ，月，わ，である0基本的に考

え方は同じであるためここでは本研究で提案した新しい温度分布モデル関

数（B－3）に主体をおいて扱う。ここで扱うモデル定数は線形成分drJと非

線形成分月，わ，からなる。この非線形成分のモデル定数は指数関数をなすた

めその値の変化量に対するモデル関数値の変化に及ぼす影響が線形成分に

比べて大きい。したがって、非線形成分の計算値に誤差が含まれると推定

された温度分布が真の温度分布に対し著しく異なることが予測できる。ま

た、最急降下法やMarquardt法等の非線形最小自乗法はモデルパラメー

ターの初期値を何らかの形で適切に与える必要があり、安定した収束が得

られない場合もある3・4）。そのため、本推定法では非線形成分のモデル定数
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a，わにあらかじめ数値を代入し、計算する未知モデル定数を線形成分drJ

のみとする。a，bが既知であるとすると理論的に得られる輝度温度r月，射

r旦れ‘＝ Ⅳ伺r伺ゐ

であるからモデル関数（B－3）を代入すると

r帥＝什舟＋d症Zムー巧〉ゐ

＝巨伊かdrJ巨症弘一e‾弘）ゐ

＝C。．f＋drJgJα，り

となる。ここで

Cく＿：＝巨冊■た

打α，り＝巨伺（e先e‾弘）血

で表される定数ある。（B－1）に（B－6）を代入して

〈C。f・drJg御上rβ詳＝E

となる。二乗誤差が極小になるには

」出」＝0…i亭12〈C。Jdrβイα，り－r帥〉g榊ノ
∂dr′
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（B－4）

（B－5）

（B－6）

（B－7）

（B－8）

（B－9）

（B－10）



となる。これをArJについて整理すると

drJ＝拍C鋸一r抽如劫〉／如励 （B－11）

となる。ここで8，わについてはあらかじめ定めた変数可変領域内を走査し

て、（B－9）に示す二乗誤差Cが最も小さくなる8，わの組を逐次代入により

探索する。このようにして二乗誤差が最小となるモデル定数の組（drJ

，8，りを計算し、そのときの温度分布曲線rいりを輝度温度測定値に最もよ

く適合しているとみなす。

温度分布モデル（B－2）の場合も同様に、モデル定数a，b，Cについて走査

範囲内で数値を代入し反復計算することで輝度温度測定値に最小二乗適合

するモデル定数ArJ，Ar2を決定する。

モデル定数8，わの走査範囲は理想的には無限大までとる必要がある。し

かし現実的には、モデル定数の微小変化の理論的輝度温度rβ，心に及ぼす

影響が無視し得るほど小さくなる領域まででよい。ここではモデル定数a

についての考察を示す。

モデル定数月の微小変化が輝度温度に与える変化率は

箸＝許drル証Zムーe‾鵠）ゐ＝巨ル‘伺Z〆e‾Z侵

drJ－　　　　　　　　　　　　　　　　　－

2

α

drJ
＜

2

α

巨伺ze‾Zんゐ

町伺Zゐ
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（B－13）



となる。aの微小変化量daを生体の皮膚組織の厚さを考慮して0．1cm　と

仮定すると、8　－＞　∂ナda　での輝度温度変化量は

∂r凡れf

∂α
如　く等

α

苧上の

町伺Zゐ・加

Ⅳ‘伺Zゐ・0．1

（B－14）

（B－15）

無視し得る輝度温度変化量の許容値を本研究では輝度温度分解能を考慮し

て0．00lKに設定すると

苧上の 町伺Zゐ・0．1望0．001K

∴　α2≡102drJ上 Ⅳ‘伺Zゐ

（B－16）

（B－17）

ここで組織内温度rrZJがハイパーサーミア時に得られる温度範囲35から

50℃程度を表現するためにはA rJは100程度の値となる。また、

1im町伺＝0であるから7　→　∝）

上〝
Wf伺Zゐ≒1

と近似する。このとき（B－17）は

dZilO2×102×1

∴α鍾102

（B－18）

（B－19）

となる。したがって、モデル定数∂　の可変領域は最大100cm　までとれば

よいと考えられる。また、そのほかのモデル定数わも同様に扱う。
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