
  

 

3.2. テーマ１ 医療用超音波技術の安全性の確立  

3.2.1 光ファイバセンサによる生体組織の超音波音圧・温度上昇の同時計測  

同志社大学理工学部・小山大介  

同志社大学大学院生命医科学研究科・渡辺好章，秋山いわき  

同志社大学大学院理工学研究科博士前期課程・今出圭亮，松尾晃佑，陰山譽  

（１）研究計画の概要  

 超音波照射による生体組織への影響は熱的作用と非熱的作用に分けられ，本研究は前

者について動物実験によってその影響を調査することを目的としている．従来，動物実験

において温度上昇は熱電対によって測定されていたが，熱電対測温接点での viscous 

heating による影響を無視できない．Viscous heating は媒質と熱電対の密度の差に依存し

て発生するため，密度の低い（水に近い）光ファイバでは viscous heating の影響は小さ

い．本研究で開発しようとしてファイバブラッググレーティング（FBG）センサは生体内

部での温度上昇と超音波音圧を同一点で同時に測定することができるだけでなく，このよ

うに viscous heating の影響が小さいため精度良く測定できることになる．  

 

（２）研究成果  

水中での実験で，viscous heating の影響を熱電対と比較して検討を行った．水中での超

音波照射における温度上昇を測定した結果を図１に示す．熱電対による測定値では

viscous heating により 1.2℃の温度上昇を認められるが，FBG センサーによる測定値では

0.1℃以下であり，viscous heating の影響は小さいことがわかる．生体組織模擬ファント

ムを作成して，超音波照射によるファントム内部の加温を行ったときの温度上昇と超音波

音圧を同時計測した．超音波照射用の振動子は，凹面型集束 PZT 振動子で，共振周波数

2.0MHz，口径 20mm，焦点距離は 35mm である．ニードル型ハイドフォロン（Force 

Technology: MH-28）を２次元走査して得られた音場を図２に示す．ファントムは 11.21%

のグリセリン水溶液を寒天でゲル化したものである．使用した FBG センサの感度は，

30.5mV/℃，13.0mV/MPa である．焦点位置で測定された音圧と温度の結果をそれぞれ図

３および４に示す．これらの図より超音波照射よって正音圧 3.0MPa，負音圧 2.1MPa で

あり，超音波照射に同期した温度上昇 5.3℃を確認できる．熱電対で測定された温度と比

較した結果を図５に示す．次に，超音波音圧測定時の FBG センサの周波数特性を測定し

た．共振周波数 2.0MHz,3.0MHz,5.0MHz,6.0MHz, 8.0MHz の５個の振動子を用いた．メ
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ンブレイン型ハイドフォロン (Onda: HGL-400)を用いて校正した結果を図６に示す．この

FBG センサが広帯域な特性を有することがわかる．  

 

  図１ 水中での温度上昇測定結果      図２ 振動子の音場（単位 mm）  

   熱電対との比較  

 

図３ 超音波音圧測定結果        図４ 温度測定結果  

 

 

図５ 温度測定結果の比較．         図６ 周波数特性  

 

（３）自己評価  

A  期待通りの成果があった  
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FBG センサの周波数特性を測定した．生体組織模擬ファントムを用いて集束超音波照射に

よる焦点での温度上昇と音圧波形を FBG センサで測定した．測定結果を熱電対による測

定結果とハイドロフォンによる音圧波形と比較したところ一致した．  

 

（４）研究成果  
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Abstract

Purpose The experimental investigation of an optical fiber

Bragg grating (FBG) sensor for biomedical application is

described. The FBG sensor can be used to measure sound

pressure and temperature rise simultaneously in biological

tissues exposed to ultrasound. The theoretical maximum

values that can be measured with the FBG sensor are

73.0 MPa and 30 �C.
Methods In this study, measurement of sound pressure up

to 5 MPa was performed at an ultrasound frequency of

2 MHz. A maximum temperature change of 6 �C was

measured in a tissue-mimicking material.

Results Values yielded by the FBG sensor agreed with

those measured using a thermocouple and a hydrophone.

Conclusion Since this sensor is used to monitor the sound

pressure and temperature simultaneously, it can also be

used for industrial applications, such as ultrasonic cleaning

of semiconductors under controlled temperatures.

Keywords FBG � Viscous heating

Introduction

In recent years, acoustic radiation force impulse (ARFI)

has attracted attention in the field of ultrasound diagnosis

[1]. With ARFI, biological tissues are exposed to long-

duration ultrasound bursts, causing a micro-displacement

in soft tissues from the acoustic radiation force and pro-

ducing shear elastic waves [2, 3]. This technology is used

to estimate the elasticity of tissues from the speed of the

shear waves propagating through the body to differentiate

between benign and malignant liver tumors [4]. Since

ARFI has been widely studied [5–8], it is used for such

things as in vivo observations of the viscoelastic features of

cysts and chemical and thermal damage in tissues. In

addition, in vitro observations of thrombus formation has

been studied, as well [9, 10]. Ultrasonic diagnosis equip-

ment is thought to have a high level of safety, with a little

effect on the tissue. However, since ARFI uses bursts of

large amplitude waves for durations of several hundred

microseconds or more, there is concern about temperature

increases and non-thermal effects due to cavitation in the

exposed area of the body [11]. In evaluating the safety of

ultrasonic diagnosis equipment, a number of values must

be computed. They are spatial-peak temporal-average

intensity (ISPTA), which is the temporal-average value of

the spatial-peak value of the intensity of the sound beam;

mechanical index (MI), which is an index for evaluating

the effect of negative sound pressure that causes cavitation;

and thermal index (TI), which is determined from the ratio

of the total acoustic power to the acoustic power required

to raise the tissue temperature by 1 �C. These parameters

have upper limitations given by the following formulas

[12–14]:

ISPTA:3 5 720 mW/cm2 ð1Þ
MI5 1:9 ð2Þ
TI5 6: ð3Þ

Simultaneous measurement of temperature increases, neg-

ative sound pressure, and cavitation at a focus point
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receiving the highest ultrasound intensity is very important

[15].

Usually, this has been measured using hydrophones and

thermocouples. However, when ultrasound pressure and

temperature are measured in biological tissue or tissue-

mimicking material (TMM) using a hydrophone or ther-

mocouple, it is difficult to fix them at the focus point,

because the focus point is usually in a restricted, narrow

space. In this paper, we propose a system for simultaneous

measurement of temperature changes and sound pressure

using optical fiber sensors, which cause a little disturbance

to ultrasonic fields. Using ultraviolet light transmitted

along an optical fiber, bands with a different refractive

index than the main fiber can be created at equal intervals

in the fiber, which act as a diffraction grating, so that light

of specific wavelengths is reflected. Such a grating is

referred to as a fiber Bragg grating (FBG), and is often used

in sensors, since the reflected Bragg wavelength is sensitive

to both strain and temperature [16–19]. When an FBG

sensor is exposed to ultrasound, the refractive index of the

optical fiber changes due to the effects of sound pressure

and temperature, leading to fluctuations in the Bragg

wavelength. However, since the frequencies of fluctuations

caused by sound pressure and temperature variations are

very different, they can be easily separated by filtering. If

this device was applied to ARFI, the fiber would presum-

ably experience the shear wave and the corresponding

tissue displacements. These displacements, corresponding

to strain, cause changes in the optical signal being detected.

According to the guidelines of the World Federation for

Ultrasound in Medicine and Biology, adverse thermal

effects on fetuses or embryos should be considered when

the temperature in the body is raised by 4 �C or for a period

of 5 min or longer [20]. When the negative sound pressure

is calculated for a frequency of 2.0–10 MHz and an MI of

1.9, which is commonly used during ARFI imaging of

biological tissue, it is found to be 2.7–6.0 MPa. The pur-

pose of this study is to explore the simultaneous mea-

surement of temperature changes up to 6 �C and negative

ultrasound pressure of up to 6 MPa. The measurement

range of sound pressure and temperature using an FBG

sensor is theoretically up to 73.0 MPa and 30 �C,
respectively.

The range of the values in this research may also be

applicable to industrial applications, such as ultrasonic

cleaning of semiconductors under controlled temperatures.

Methods

An FBG has several advantages when used as a sensor,

including resistance to electromagnetic noise. When

broadband light enters an FBG sensor, only the Bragg

wavelength, kB, is reflected, and this is given by the fol-

lowing [21]:

kB ¼ 2nK ð4Þ

where n is the refractive index in the core and K is the

grating period. The Bragg wavelength is known to change

linearly with strain produced by an external force. This

change in the Bragg wavelength is due to changing the

period of the grating as the fiber physically deforms.

When an FBG is exposed to ultrasound waves, kB
changes due to changes in n and K resulting from the strain

produced by thermal expansion of the FBG and the sound

pressure, whereas temperature changes cause a gradual

shift in kB, fluctuations due to sound pressure occur at

ultrasound frequencies. Since the difference between these

frequencies can be in the high MHz range, when the optical

signals are converted into electrical signals, those associ-

ated with changes in temperature and sound pressure can

be separated using high- and low-pass filters, and simul-

taneous measurement of ultrasound waves and temperature

changes is possible. Hydrophones are generally used for

ultrasound wave detection and thermocouples for mea-

surement of temperature changes caused by ultrasound

irradiation. However, it is difficult to measure sound

pressure and temperature simultaneously in an exposed

area. Moreover, when thermocouples are placed in the

body and are exposed to ultrasound, viscous heating can

occur due to differences in the acoustic impedance of the

tissue and thermocouple [22]. These issues can, perhaps, be

overcome, however, with use of the FBG sensor. The

principle of ultrasound wave and temperature detection

using an FBG is as follows. The wavelength of a narrow-

band light source is adjusted, so that it is in a linear region

of the wavelength response curve for the FBG. When the

FBG is exposed to ultrasound waves, strain is introduced

due to the sound pressure and the Bragg wavelength is

changed, leading to a change in the reflected light intensity.

Consequently, ultrasound waves can be detected as elec-

trical signals from the percentage change in the light

intensity. If the temperature is uniform, thermal compo-

nents are theoretically detected as direct current compo-

nents. Since temperature changes occur slowly, they give

rise to a low-frequency electrical signal. In contrast, the

signals due to ultrasound exposure occur at a high fre-

quency, and can be easily separated from the low-fre-

quency thermal components using high- and low-pass

filters after the output signal is split.

Experiments

A. Measurements of ultrasound waves and temperature

rise in water with FBG sensor

This section describes ultrasound and temperature
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measurements using an FBG sensor (SM(B)-1550-60-

1.0-N-1-N-A-1.5-N-F/S, Shinkodensen Co., ltd.) with

a length of 1 mm (which is the size of the sensitive

region), diameter of 0.25 mm, and reflectivity ratio of

60 %.

1. Experimental setup

The ultrasound wave pressure and temperature

were measured. The experimental system is shown

in Fig. 1. In this case, a narrowband light source

(N7711A, Agilent Technologies) was used. The

input conditions were a frequency of 2 MHz and a

total of 10 cycles with a repetition cycle of 1 ms.

Signals were amplified by 50 dB with a power

amplifier (A075, Electronics & Innovation, Ltd.).

Input voltages of 8–100 Vpp were applied to a

concave transducer (2.5Z25I, Japan Probe Co.,

Ltd.) with a focal length of 35 mm and -6 dB

beam widths of 3.5 mm, with a diameter of

20 mm. Incident light from the light source was

passed through the FBG, then reflected light from

the FBG was split using an optical fiber coupler

(10202A-50-FC, Thorlabs Japan, Inc.), after which

it was converted to electrical signals using two

photo detectors (2053-FC-M, Japan Laser Corp.).

The signal associated with ultrasound waves was

passed through a high-pass filter, while the signal

associated with temperature was detected without

amplification after being passed through a low-

pass filter. The water temperature was changed

6 �C in 1 �C steps starting at 36 �C, and ultra-

sound waves were detected at each temperature.

The temperature was measured using an YR520-

323 resistance thermometer from Chino Corp.

Since the MI value is defined by negative sound

pressure, the absolute value of the negative sound

pressure was measured for each input voltage

using a hydrophone (HGL-0200, ONDA) in the

ultrasound focal site; it was measured at the center

of the waveform to avoid transducer ring-up and

ring-down. Since the temperature signal had a low

frequency, 60,000 point signals were acquired

over 1 min and the mean and standard deviation

were obtained. The input wavelength of the

narrowband light source was 0.57 nm less than

the Bragg wavelength.

2. Experimental results

Figures 2a, b show the ultrasound waveforms

measured using the hydrophone and the FBG

sensor, and Fig. 3 shows plots of the FBG signal

against the sound pressure measured with the

hydrophone. Since the Bragg wavelength changes

linearly with strain produced by an external force,

the output voltage measured using FBG also

changes linearly with sound pressure. The slope

of the approximately linear line is the sound

pressure sensitivity. Sound pressure can be

obtained by dividing the output voltage of ultra-

sound waves received by the FBG sensor by the

sensitivity. From the slope of the line, the sound

pressure sensitivity was determined to be

12.1 mV/MPa. Error of mean square was

2.98 mV; this accuracy is expressed in sound

Fig. 1 Experimental system for measurement of ultrasound and

temperature change in water

Fig. 2 Ultrasound waves when the transducer was driven by burst

waves of 10 cycles, 74 Vpp, and 2 MHz. a Hydrophone and b FBG

sensor
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pressure of 0.25 MPa. Figure 4 shows the depen-

dence of the FBG signal on temperature. Theoret-

ically, when temperature is constant, the output

voltage is constant, but since noise was present;

the mean value and standard deviation of the

60,000 points acquired over 1 min were obtained.

Temperature rise can be obtained by dividing the

output voltage change received by the FBG by the

sensitivity. From the slope of the line, the

temperature detection sensitivity was calculated

to be -28.6 mV/�C.

B. Measurements of ultrasound waves and temperature

rise in tissue-mimicking material (TMM) with FBG

sensor

1. Experimental setup

The experimental system is shown in Fig. 5.

Everything was the same as in the prior trials

except for measuring sound pressure and temper-

ature rise with an FBG sensor in a TMM, with a

cycle number of 2,000,000, a repetition cycle of

2 s, and an input voltage of 80 Vpp. In addition, a

thermocouple was fixed at the focus of ultrasound

with the FBG. Table 1 shows the constituents of

the TMM.

2. Experimental results

Figure 6 shows the waveform of the ultrasound

pressure, and Fig. 7 shows the temperature change

caused by ultrasound exposure in the TMM

measured with the FBG sensor and the thermo-

couples. A greater temperature rise was measured

with the thermocouples than the FBG sensor. The

authors consider that it is because viscous heating

affected the thermocouples. Viscous heating is

considered in Discussion B.

Ultrasound pressure and[4 �C temperature rise

were measured simultaneously in the TMM with

the FBG sensor. Assuming that the sensitivity of

the FBG sensor does not depend on the acoustic

impedance of the medium, the FBG sensor allows

for measurement of sound pressure in the TMM. In

general, the sound pressure measured with an FBG

sensor is not dependent on the acoustic impedance

of the medium at frequencies below 0.1 MHz.

Therefore, further studies are necessary for higher

frequencies over 0.1 MHz.

Discussion

A. Resolution of FBG sensor for measuring sound pres-

sure

Figure 8 shows the sound pressure distribution along

the lateral direction measured using an FBG sensor

with a length of 1 mm and a hydrophone with a

diameter of 0.6 mm at the focal distance. The half

bandwidth is 1.39 mm for the hydrophone and

Fig. 3 Relationship between sound pressure measured with a

hydrophone and output voltage passed through a high-pass filter

measured with an FBG sensor

Fig. 4 Relationship between temperature rise measured with a

thermometer and output voltage passed through a low-pass filter

measured with an FBG sensor (1 mm)

Fig. 5 Experimental system for measurement of ultrasound and

temperature change in a TMM

J Med Ultrasonics

123

69



1.51 mm for the FBG sensor. Since the actual beam

width was 0.79 mm because of the half bandwidth

value and diameter of the hydrophone, the resolution

of the FBG sensor, which is the value obtained by

subtracting the actual beam width from the half

bandwidth value of the FBG, is 0.72 mm.

B. Comparison of FBG sensor and thermocouples

Figure 9 shows a comparison of temperature change

measured with an FBG sensor and a thermocouple set

at the focal point in water. Since there is a little

attenuation in water [23], a rise in temperature caused

by ultrasound exposure should not occur. As such, the

temperature rises detected by the thermocouple are

assumed to be errors. When thermocouples are

exposed to ultrasound, they can induce an error called

viscous heating. This error is caused by relative motion

between the thermocouples and the surrounding

medium when exposed to ultrasound. However, there

is very little motion when using an FBG sensor as

compared to using thermocouples, because the differ-

ence between the density of the FBG sensor and water

(or biological tissue) is smaller than that of thermo-

couples [24]. Thus, an FBG sensor is able to measure

temperature rises without the viscous heating effect

caused by ultrasound.

C. Range of measurable ultrasound waves and tempera-

ture change

In this case, a broadband light source (ASE-1550-25,

FiberLabs Inc.) was used. Incident light from the

broadband light source passed through the Brag

grating, then reflected light from the grating was

observed using an optical spectrum analyzer

(MS9780A, Anritsu Corp.). Figure 10 shows the

wavelength response of the reflected light. In the

Fig. 6 Ultrasound pressure measured with an FBG sensor, with an

input voltage of 80 Vpp, frequency of 2 MHz, and burst of 2,000,000

cycles in a TMM

Fig. 7 Temperature rise caused by exposure to ultrasound measured

with an FBG sensor and a thermocouple in a TMM

Fig. 8 Sound pressure distribution along the lateral direction mea-

sured with an FBG sensor with a length of 1 mm and a hydrophone

with a diameter of 0.6 mm at the focal distance

Fig. 9 Comparison of temperature rise caused by exposure to

ultrasound. Temperatures were measured with an FBG sensor and

thermocouples at the focal point in water

Table 1 Contents of the TMM
Constituent Manufacture Mass fraction (%) Mass (g)

Degassed water – 85.77 857.7

Glycerin Wako Pure Chemical

Industries, Ltd.

11.21 112.1

Agar Wako Pure Chemical

Industries, Ltd.

3.02 30.2
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wavelength range bounded by the dotted lines, the

response can be considered roughly linear, and this

region has a width of about 0.3 nm. Since the

measured static temperature property was 0.01 nm/

�C, and the pressure property of the FBG was 4.07 pm/

MPa, the measurement range of rises in temperature is

a maximum of 30 �C, and sound pressure can be

measured up to 73.0 MPa.

Figure 11 shows the wavelength property of conver-

sion from reflected light signals into electric signals

using PD. The conversion factor, which is the slope of

this property, is 2.82 mV/pm. The sound pressure

sensitivity of 11.5 mV/MPa can be determined by

multiplying the conversion factor and the pressure

property (4.07 pm/MPa) of the FBG. This calculation

sensitivity is almost coincident with the sound pressure

sensitivity measured in Experiment A.

Conclusion

In this study, simultaneous and separate measurements of

ultrasound waves and temperature were carried out using an

FBG sensor, which is a type of optical fiber sensor. The results

showed that when an FBG sensor is placed in water with a

temperature of 36–42 �C, similar to human body temperature,

and exposed to ultrasoundwaves, separatemeasurements of the

high-frequency ultrasound signals due to ultrasound pressure

and low-frequency signals due to the water temperature could

be performed simultaneously. Furthermore, simultaneous

measurements of ultrasound waves and temperature in a TMM

were successfully carried out using an FBG sensor.
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3.2.2 造影剤投与後のウサギ心臓超音波照射による期外収縮の誘発  

同志社大学大学院生命医科学研究科・秋山いわき  

同志社大学大学院生命医科学研究科博士前期課程・高野わかな，赤井一輝  

自治医科大学・谷口信行，笹沼英紀，高山法也，石黒保直，小形幸代  

 

（１）研究計画の概要  

音響放射力インパルス  (ARFI: Acoustic Radiation Force Impulse) を伴う弾性超音波は

肝臓の硬さや肝腫瘤，乳腺腫瘤の質的診断のために臨床現場で既に広く利用されている．

診断用超音波と比較して持続時間が長い高強度のパルス波を使用するため，一定条件下の

照射で組織破壊や有意な温度上昇を来すことが危惧されている．我々は，これまでのウサ

ギを用いた動物実験で造影剤投与下の心臓照射で期外収縮が誘発されることを報告してき

た．しかし，これまで使用してきた振動子では B モードで確認した場所に正確に ARFI 照

射できない点に課題があった．今年度は新たに B モード画像を得ながら焦点深度を調整し

て照射できる動物実験用 ARFI システムを導入した．心臓の照射部位を刺激伝導系内の特

定の場所に設定し，造影剤の有無によって不整脈が誘発されるかを再検証した．  

 

（２）研究成果  

【方法】  

 日本白色種ウサギ（3kg，オス) を全身麻酔下に仰臥位とし前胸部と腹部を除毛し，呼吸

に伴う照射位置の変動を極力減らすため気管切開し呼吸調整した．  

B モードで心臓を観察し，4chamber view で右房，右室，長軸像で左室を描出し，ARFI 照

射部位は A.右室，B.右房，C.左室壁の 3 点とした(図 2)．不整脈の頻度と形状を造影剤投

与の有無で比較・観察した．造影剤はペルフルブタン(ソナゾイドⓇ)を使用し，静脈注射
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2 分後に ARFI 照射を行った．照射条件はパルス幅：1 msec，照射回数：30 回，照射間隔

は脈拍 3 回に 1 回，R 波から 200msec とした．3 羽に対して照射を行った．  

   

図１  ウサギへの ARFI 照射実験      図 2 B モード画像と照射部位  

  

①  右房，焦点深度 20mm（MI1.16），造影剤なし  

②  右室，焦点深度 30mm（MI0.84），造影剤なし  

③  左室壁，焦点深度 10mm（MI 約 1.1），造影剤なし  

④  右房，焦点深度 20mm（MI1.16），造影剤あり  

⑤  右室，焦点深度 30mm（MI0.84），造影剤あり  

⑥  左室壁，焦点深度 10mm（MI 約 1.1），造影剤あり  

【結果】  

 造影剤なしの照射では不整脈は認めなかった．造影剤ありの照射では不整脈を認めた（表

１）．不整脈は単発の心室性あるいは上室性期外収縮で，致死的な不整脈は認めなかっ

た．右心系の照射と左心系の照射では起源の異なる期外収縮が確認された．  

74



  

 

 

表１  照射部位，造影剤の有無による不整脈の発生頻度  

 

 

図 3 照射部位による不整脈の形状  

【考察】  

 これまでの実験で MI1.8 以上の条件下において造影剤の持続静注下で肝臓の温度上

昇や，心臓において不整脈が検出されることを報告してきた 1)4)．しかし，これまでの

実験では B-モードで確認した照射部位に ARFI が正確に照射されているか不確実であ

る点に問題があった．今回導入した動物実験専用の新システムによりでは，B モード

画像を得ながら ARFI 照射を狙った場所に確実に照射できるようになった．また，新

システム導入により，MI0.8～1.1 とこれまでより小さい MI 値でも造影剤投与下にお

75



  

 

いてのみ不整脈が誘発されることが明らかになった．さらに，  B モード画像を得なが

ら，ARFI の焦点深度を変更することができるようになったため刺激伝導系の特定の部

位に照射することが可能となった．右心系と左心系への照射で不整脈波形が反転する

ことから，ARFI 照射が不整脈の誘発により確実に影響を及ぼしていると考えられた．  

 

 
図 4 刺激伝導系への照射イメージ  

  

これまでの実験では，心臓が外からの刺激に対して最も影響を受けるとされる受攻期

を，T 波の頂点から 30msec 前までを Vulnerable，それ以前を Pre Vulnerable，T 波の

頂点以降を Post Vulnerable の 3 群に分け，それぞれに ARFI の照射を行い，群間で不

整脈の発生に差がないことを報告した 1)4)．しかしながら，前述の通り旧システムでの

実験のため，各群で不整脈の誘発に差が無いか追試する予必要がある．新システムを

用いた今回の実験では R 波から 200msec で固定照射しており，  Post Vulnerable 期に
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照射が行われている．照射部位と照射タイミングの両方の側面から不整脈発生に関し

てさらに実験を進めていく予定である．  

 

（３）自己評価  

A  期待通りの成果があった  

 MI1.8 以上の条件下において，造影剤の持続静注下で不整脈が誘発されることを報

告してきた．新しいシステムでは，B モード画像を観察しながらこれまでより精密に

照射対象をしぼってできるようになった．これまでの実験では，MI 値 1.8 の造影剤単

回静注では不整脈が誘発されることはなかったが，本実験では，MI 値 1.8 以下でも造

影剤単回静注で不整脈が誘発された．照射部位は刺激伝導系を考慮し 3 箇所に分けた

が，部位により不整脈波型が変化することを明らかにした．また，外的刺激に対して

被刺激性の高い T 波の頂点前後の受攻期をターゲットに照射を行い，タイミングによ

って不整脈誘発に差がないことを報告してきたが，新システムの使用により照射部位

と照射タイミングに関して，更に詳細な検討が可能になると考えられた．  

 

（４）成果発表など  

論文発表：  

[1] Noriya Takakayama ,Yasunao Ishiguro, Nobuyuki Taniguchi, Kazuki Akai, , Hideki 

Sasanuma, Yoshikazu Yasuda, Naotaka Nitta, Iwaki Akiyama , “The effect of ultrasound 

with acoustic radiation force on rabbit lung tissue: a preliminary study”. J Med 

Ultrasonics vol43, pp.481-485, 2016 

[2] Y.Ishiguro, H.Sasanuma, N.Nitta, N.Taniguchi, Y.Ogata, Y.Yasuda, I.Akiyama, “The 

arrhythmogenetic effect of ultrasonic exposure with acoustic radiation force (ARF) 

impulse on the rabbit heart with ultrasound contrast agent; perfluorobutane”, J Med 

Ultrasonics vol.42, pp47-50, 2015  

[3] Yasunao Ishiguro, Naotaka Nitta, Nobuyuki Taniguchi, Kazuki Akai, Noriya 

Takakayama, Hideki Sasanuma, Yukiyo Ogata, Yoshikazu Yasuda, Iwaki Akiyama, 
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“Ultrasound exposure (mechanical index 1.8) with acoustic radiation force impulse 

evokes extrasystolic waves in rabbit heart under concomitant administration of an 

ultrasound contrast agent”, J Med Ultrasonics, vol43, pp3-7,2016. 

[4] N.Nitta, Y.Ishiguro, H.Sasanuma, N.Taniguchi, I.Akiyama, “Experimental System for In-

Situ Measurement of Temperature Rise in Animal Tissue under Exposure to Acoustic 

Radiation Force Impulse”, J Med Ultrasonics, vol.42, pp39-46, 2015 
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[2] W. Takano, M. Furuya, C. Okamoto, H. Ichikawa, I. Akiyama, “The promotion of muscle 
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Ultrasonics (ICU), December 18 -20, Honolulu Hawaii, USA, 2017 

[3] H. Sasanuma, N. Takayama, K. Rifua, W. Takano, Y. Ishiguro, N. Taniguchi, A. Kawarai 
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(ICU), December 18 -20, Honolulu Hawaii, USA, 2017 
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administration of contrast agents”, IEEE International Ultrasonics Symposium, 2015 

[5] (Invited) Iwaki Akiyama, “Safety of Medical Ultrasound”, Asian Symposium on 

Advanced Ultrasound Technology, Taipei, Taiwan, 2015 

[6] (Invited) Iwaki Akiyama, “Biological effects of tissue exposed to ultrasound with 

acoustic radiation force”, The 11th Congress of the Asian Federation of Societies for 

Ultrasound in Medicine and Biology, 2014. 

[7] Notaka Nitta, Yasunao Ishiguro, Hideki Sasanuma, Nobuyuki Taniguchi, Iwaki Akiyama, 

Proceedings of IEEE International Ultrasonics Symposium, pp. 1175-1178, 2014 

国内発表：  

[8] 利府数馬，笹沼英紀，高山法也，高野わかな，石黒保直，小形幸代，秋山いわ

き，谷口信行 , 造影剤投与後の音響放射力インパルスを伴う超音波照射による期外
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Heart Exposed to Ultrasonic Pulse after 
Administration of Contrast Agents
Authors Journal Animal Year Arrythmia Freq. 

[MHz]
Sound 
Pressure

Pulse D. 
[ms]

UCA

van der 
Wouw et 
al.

JASE Human 2000 PVC* 1.66 MI1.5 NA
(HDI3000)

AIP101

T. Ay et al. Circulation Rabbit 2001 PVC 1.8 MI1.6 NA PESDA**

J. Zachary 
et al. 

JUM Rat 2002 PVC 3.1 -15.9 MPa 1.3 Optison

P.Li et al. UMB Rat 2002 PVC 1.7 +3 MPa 0.01 Optison

*PVC (premature ventricular contraction)
**PESDA(perfluorocarbon-enhanced sonicated dextrose albumin)
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2

Premature contraction

3

heart contraction early from the original cycle.
 Premature atrial contraction
 Premature ventricular contraction

Left atrium

Left ventricle

Right atrium

Right ventricle

P P P’

× ×

× × ×

P P P

Premature atrial contraction

Premature ventricular 
contractionP

R

T

Q S
Time [s]

P
ot

en
tia

l d
iff

er
en

ce
[m

V
]

Atrioventricular 
node: The electrical 
signals from atrium 
must pass through 
AV-N to reach the 
ventricle.

Sinoatrial node: 
The heart’s natural 
pacemaker is S-N, 
where electrical 
impulses are 
generated.

Heart Exposed to Ultrasonic Pulse with 
Contrast Agents
Authors Journal Animal Year Arrythmia Freq.

[MHz]
Sound 
Pressure

Pulse D. 
[ms]

UCA

D.Dalecki
et a.

JASA Mice 2005 PC 1.2 +3 MPa 0.01 Optison

T.Tran et 
al.

UMB Rat 2007 PVC 1 -300 kPa 60s Sonovue

T.Tran et 
al.

UMB Rat 2009 PVC 1 -300kPa 60s Sonovue

Y.Ishiguro
et al.

J.Med.
Ultrason.

Rabbit 2015 Extra-
systolic 
waves

2.5 MI4.0 10 Sonazoid

Y.Ishiguro
et al.

J.Med.
Ultrason.

Rabbit 2016 Extra-
systolic 
waves

2.5 MI1.8 0.3 Sonazoid
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Purpose

•To discuss  arrhysmogenic effect of 
heart exposed to ultrasound with long 
pulse duration after intravenous injection 
of contrast agents by animal 
experiments. 

Japanese white rabbit

Under general anesthesia

tracheotomy and

tracheal intubation was 
carried out.

Materials & Methods

Heart
Lung

BW 3kg, male

Diaphragm
Lung

Liver

Liver

Heart

B-mode image 
by 7.5MHz in 
frequency before 
the exposure. 
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Experimental setup

Focused transducer

Diameter of transducer: 12.5 mm
Radius of curvature: 25mm
Resonance frequency: 2.5 MHz
(Japan Probe, 2.5Z12.5I SR25)

Spatial peak of sound pressure is located at 
20mm apart from the transducer.

Exposure to ultrasound 

Heart

Focused
transducer
(2.5MHz)

Power amp.
(E&I, 1040L)

Function generator
(Tektronix, AFG3021B)

Lung

Materials & Methods

* Ventilation was stopped during the exposure

Focused Transducer
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Experimental conditions of exposure to ultrasound

• Heart: 
• Transhepatic exposure at 120–160ms after the R wave

vulnerable 
period 

Experimental conditions of exposure to ultrasound

• Heart:
• A total of fifty exposures were synchronized with the heart beats at one 

pulse per 6 heart beats.

• The exposure timing is classified by the difference from the peak of the T-
wave (POT);

• More than 30ms before POT→Pre-vulnerable
• 0-30ms before POT→Vulnerable
• After POT→Post-vulnerable

• Ultrasonic conditions:
①MI = 1.8, 4.0, PD = 10ms
②MI = 1.8, PD = 0.3ms 30ms
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Materials & Methods

• Heart:
• Arterial pressure were monitored using right femoral artery 

catheter.

• Three condition of UCA administration
• None
• Single injection: 0.8μL microbubbles, 

• Exposure: 10min after
• Drip infusion: 2.6μL/hr microbubbles, 

• Exposure: 3min after 

Results; Heart

Extrasystolic wave

Ultrasound 
exposure

An extra systolic wave (arrowhead) on ECG was evoked by 
ultrasound with UCA. MI=4.0, PD=10ms
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Results; Heart

ARFI 
exposure

The exposure to ultrasound (black arrow) was followed by an extra 
wave (arrowhead) and a rise in arterial pressure (asterisk).

Ultrasound 
exposure

Extrasystolic wave MI=4.0, PD=10ms

Results; Heart

Extra wave Arterial pressure change

+ -

Single injection 8 42 2

Drip infusion 35
＊

15 5

The frequency of extra wave and arterial pressure change

MI=4.0, PD=10ms

＊A statistically significant increase in the frequency of extra waves was 
observed with the drip infusion compared with the single injection (P<0.05).
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Results; Heart
The frequency of the extrasystolic waves with the different 
infusional method of UCA

＊

＊

MI=1.8, PD=0.3ms

No extra waves were found without UCA or with single injection of UCA

Results; Heart
An extrasystolic wave is observed and the RR interval 
doubled because the regular QRS complex is delayed.

Mechanical sensing signal

ultrasonic exposure

Extrasystolic wave
MI=1.8, PD=0.3ms

Extrasystolic waves were observed only after drip infusion of UCA.
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Results -Heart

Mechanical sensing signal

ultrasonic exposure ultrasonic exposure

Mechanical sensing signal

Extrasystolic wave

A wide QRS complex and a narrow complex are observed on 
the same trace. 

Extrasystolic wave

MI=1.8, PD=0.3ms

Results -Heart
The relationship between the exposure period and the number of the 
evoked extrasystolic waves with continuous infusion of UCA

MI=1.8, PD=0.3ms

There were no differences in the extra wave frequency according to the exposure period.
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Short summary 1 

• Extrasystolic waves were observed both single injection and 
drip infusion of UCA. 

• Drip infusion has more frequent extrasystolic waves than 
single injection.

• Sixteen percent of the extra waves were followed by arterial 
pressure variation.

MI = 4.0, PD = 10ms

MI = 1.8, PD = 10ms

• No extra waves were found after exposure to ultrasound with 
a MI1.8 even with concurrent administration of UCA.

Life-threatening arrhythmia was not observed.

Short summary 2

• Extrasystolic waves were observed only after 
continuous administration of UCA.

• During the drip (bolus) infusion of UCA, there 
were no extra waves.

• No differences were found in the extra wave 
frequency due to the exposure period.

MI = 1.8, PD = 0.3ms
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Discussion -Heart

Ultrasound

Transducer

The destruction of microbubbles 
caused by ultrasound with long 
pulse duration and a higher 
pressure amplitude may stimulate 
cardiac myocytes and the impulse 
conduction system of the heart.

Purkinje fibers are found just beneath the 
endocardium in all mammals.

Purkinje fibers

Cavitation

Speculation on the mechanism

System requirements for new experiments

• It is required to determine and confirm the exposure 
spot in the heart on B-mode images.

• It switches the pulse transmission from the B-mode imaging module to 
the exposure module.

• The heart is exposed to ultrasound with long pulse 
duration at vulnerable period. 

• Exposure period is controlled by the delayed time from R wave triggers 
detected by ECG.
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Experimental system for heart exposure

B-mode imaging module 
and
Long pulse duration 
ultrasound exposure module 

ECG module

Control of exposure 
system

Detection of R wave

Personal Computer

Linear Array Probe

USB

Trigger 
signal

Long pulse duration ultrasound exposure 
system combined with B-mode system

Beam former 
for long 
pulse 
duration 
ultrasound

Electric Power Source

64ch 
B-mode 
imaging 
system

Probe connection moduleDL Connector

93



2018/5/14

13

Specifications

B-mode 
Imaging 
Module

Long Pulse 
Exposure 
Module

Ultrasonic 
Probe

Number of 
Channels

64 64 Number of 
elements

192

Pulse Duration 1-10 s 1s – 10 ms Frequency range 4-15 MHz

Pulse Repetition 
Time

0.1 - 1 ms Triggered by 
ECG

type Linear array

Driving Voltage 10 - 30 Vpp 10 - 100 Vpp

Focal distance - 10 - 40 mm

MI <1.9 0.8 -1.2

(a) Focal distance is 10 mm (b) Focal distance is 20 mm

(c) Focal distance is 30 mm (d) Focal distance is 40 mm

Sound pressure 
distributions of the pulsed 
ultrasound at 5.2 MHz and 
low MI.
Beam width in range and 
lateral direction is 5-7mm 
and 0.5 mm, respectively.

Hydrophone 

Manufacturer ONDA co.
Type HNR-0500
diameter 0.5 mm
Frequency 
Range

0.25-10 
MHz

Piezo Element PZT
Acceptance 
Angle

30 degrees
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27

Experimental setup

RSYS0004
ECG

Linear probe
SL15-4

Trig.

PC

ECG trigger device

Vulnerable 
period 

of the atria

Vulnerable period 
of the ventriclesThe safest 

period
For pulse 
delivery RR intervalR

Q S

T
P P

Q S

T

R

R
 w

av
e 

am
pl

itu
de

Sinoatrial 
node

Atrioventricula
r

node

Left ventricle

B-mode image of the heart

Frequency : 5.2 MHz
Sound pressure : 0.8~1.2 MPa
Pulse duration : 1 ms
Number of times of exposure

: 30 
UCA : Sonazoid , 0.1 ml
bolus administration (drip infusion)

Experimental conditions

(depth : 10 mm, MI : 1.15)
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Without With Without With

Sonazoid®

Left ventricle

28

 After Sonazoid® administration,  
PVC was evoked by the 
exposure.

 The incidence was higher in 
the right heart system than in 
the left heart system.

(depth : 20 mm, MI : 1.17)
Sinoatrial node
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Sonazoid®

(depth : 30 mm, MI : 0.84)
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5
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[%
]

Without With Without With

Sonazoid®

Atrioventricular node

PVC was evoked by the exposure after administration of UCA 

Sonazoid® administration
before beforeafter after

Sonazoid® administration
before befor

e
after after

Sonazoid® administration
before beforeafter after
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Vulnerable 
period 

of the ventricles

Absolute 
refractory period

29

Sinoatrial node

Atrioventricular node

Left ventricle
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Delay
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100 ms 200 ms

Delay

PVC was evoked by the exposure at vulnerable period

(depth : 20 mm, MI : 1.17)

(depth : 30 mm, MI : 0.84)

(depth : 10 mm, MI : 1.15)

100 
ms

200 
ms

Conclusion

30

PVC was evoked by exposure to 
ultrasound with 1ms of PD and 
approximately 1 of MI at vulnerable 
period, after administration of contrast 
agents of Sonazoid.

As a result of the rabbit experiments,
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3.2.3 超音波照射によるメダカ胚への影響について  

同志社大学生命医科学部・渡辺好章，池川雅也、秋山いわき  

同志社大学大学院生命医科学研究科・博士前期課程 松本恵李那，阪口裕暉  

千葉大学フロンティア医工学センター・吉田憲司  

（１）今年度の研究計画の概要  

超音波キャビテーションの生体作用，特に遺伝的影響を遺伝子，タンパク質，代謝レベ

ルで検証することを目標に，メダカ胚を対象とした評価プロトコールの確立を行う．前年

度までに，メダカ胚を対象に数十 kHz 帯の低周波数超音波の影響を遺伝子レベルで検討し

[1-3]，遺伝子発現解析に対する相補的なデータを取得するためのタンパク質解析の実験手法

の構築を行ってきた．Blue Native/SDS 二次元電気泳動を用いて超音波照射の影響を受け

るタンパク質を同定し，Western blotting 法により再検証する．また，生体内の代謝レベ

ルでの影響を検討する手法として，組織をすり潰さずに二次元的に代謝物質の局在を分析

することができるイメージング質量分析 [4]をメダカに適用し，その有効性について検討す

る．  

 

（２）研究成果  

今年度では，1）Blue Native/SDS 二次元電気泳動を用いて超音波照射の影響を受ける

タンパク質を同定し，Western blotting 法により再検証すること，2）超音波照射の代謝

レベルでの影響を検討する手法としてイメージング質量分析に注目し，メダカ成魚を対象

に組織内分子の可視化プロトコールを確立することを目標とした．  

前者については，Blue Native/SDS 二次元電気泳動により同定された AHCY B-like と

いうタンパク質を対象に，Western Blotting 法を適用した．図 1 に超音波照射（音圧振幅

150 kPa）と非照射の場合の比較を示す．超音波照射のライン上の赤矢印で示すバンド

は，非照射の同質量の位置に検出されないことから，超音波照射によって AHCY の構造が

安定化したことが改めて確認された．AHCY B-like は図 2 に示すメチオニン代謝の中核を

担う酵素であるため，今回の結果は AHCY の増加に伴うメチオニン代謝への影響（タンパ

ク質，DNA のメチル化修飾）が示唆された結果として理解できる．また，構造の安定化に

よる胚発生への影響はゼブラフィッシュによる先行研究 [5]においても示唆されており，こ

の点が今後の検討課題の一つとなる．  

後者については，メダカ（成魚）全長の組織標本を対象にマトリックス支援レーザー脱

離イオン化法を用いて，組織内の生体分子の局在の可視化を試みた．図 8 は二種の胆汁酸
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（C24 trihydroxy bile acid と C27 trihydroxy bile acid）の分布画像の一例である．同図

に示すようにメダカ全長における両者の分布は非常に類似しており，肝臓や消化管周辺，

鰾の側面に分布していることが確認できる．このように特定の生体分子の臓器内の分布を

観察可能であることから，超音波照射の代謝レベルの影響を観察する手法として期待でき

る．  

 
図１ 非照射（コントロール）と超音波照射の比較（Western Blotting 法）  

 

 

 

 
 

図 2 メチオニン代謝  
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  (a) C24 bile acid       (b) C27 bile acid 

図 3 メダカ全長における胆汁酸の二次元分布   

 

（３）自己評価（400 字以内  398）  

A  期待通りの成果があった  

研究プロジェクトを通じて，世代のサイクルが短く，多産という特徴を有するメダカを

検討対象として設定し，課題として遺伝子およびタンパクの評価プロトコールの確立をあ

げた．超音波の遺伝的影響を網羅的解析するための DNA マイクロアレイを実施し，遺伝

子解析に対する相補的なデータをタンパク質もしくは代謝レベルで確認することを目指し

た．今年度は，タンパク質解析法の最適化および信頼性の確認を行った上で，AHCY B-

like という分子に対する超音波照射の影響を確認した．代謝レベルでの影響を検討する手

法としてイメージング質量分析を候補技術として選定し，メダカを対象にした評価プロト

コールの確立，および一例として胆汁酸の組織内分布の可視化を実施した．  遺伝子，タン

パクレベルで評価対象分子を選定し，イメージング質量分析において関連分子の組織内分

布を可視化することで代謝レベルでの作用を評価できることが期待される．  

 

（４）成果発表など  

国際会議発表  
[1] E. Matsumoto, K. Kawanabe, K. Yoshida, I. Akiyama, M. Hirose, M. Ikegawa, Y. 

Watanabe, “Proteomic analysis of developmental effect on medaka embryo exposed by 

ultrasound”, International Congress on Ultrasonics, Honolulu, Hwaii, USA December 18-

20, 2017. 

 

国内発表  
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[2] （依頼講演）池川雅哉，松本恵李那，吉田憲司，秋山いわき，廣瀬まゆみ，渡辺

好章 , 超音波照射によるメダカ胚のプロテオーム解析 , 日本超音波医学会第９１回

学術集会 , 2018.6 

[3] 阪口裕暉 , 松本恵李那 , 辻雄大 , 池川雅哉 , 秋山いわき , 中邨智之 , 廣瀬まゆみ , 渡

辺好章 , “生体影響解析システムとしてのメダカのオミクス解析” , 第 23 回

Hindgut Club Japan シンポジウム , 2017. 

[4] 松本恵李那 , 吉田憲司 , 秋山いわき , 廣瀬まゆみ , 池川雅哉 , 渡辺好章 , “超音波照

射されたメダカ胚のプロテオーム解析”  , 平成 29 年度第 2 回アコースティックイ

メージング研究会，2017 

[5] 山田健人，阪口裕暉，松本恵李那，吉田憲司，殿山泰弘，廣瀬まゆみ，秋山いわ

き，渡辺好章，“音響キャビテーションに伴うメダカ胚への影響，”日本音響学

会・春季研究発表会講演論文集，1-Q-28，pp. 55，2016 

[6] 山田健人 , 上田優都 , 吉田憲司 , 殿山泰弘 , 清水信義 , 渡辺好章，“  低周波超音波

により引き起こされたメダカ胚における卵黄球の収縮と出血 ,”  第 52 回日本生物

物理学会年会，p. S103，2014 

[7] 上田優都 , 山田健人 , 吉田憲司 , 殿山泰弘 , 清水信義 , 渡辺好章 ,“超音波照射がメ

ダカに与える影響の検討，”2014 年第 61 回応用物理学会春季学術講演会，18p-

F5-14，2014 

 

（５）参考文献・引用  
 [1] 上田優都 , 山田健人 , 吉田憲司 , 殿山泰弘 , 清水信義 , 渡辺好章 ,“超音波照射がメ  

ダカに与える影響の検討，”2014 年第 61 回応用物理学会春季学術講演会，18p-F5-

14，2014．  

[2] 山田健人 , 上田優都 , 吉田憲司 , 殿山泰弘 , 清水信義 , 渡辺好章，“  低周波超音波  

により引き起こされたメダカ胚における卵黄球の収縮と出血 ,”  第 52 回日本生物  

物理学会年会，p. S103，2014．  

[3] 山田健人，阪口裕暉，松本恵李那，吉田憲司，殿山泰弘，廣瀬まゆみ，秋山いわ  

き，渡辺好章，“音響キャビテーションに伴うメダカ胚への影響，”日本音響学会・  

春季研究発表会講演論文集，1-Q-28，pp. 55，2016．  

[4] 志田保夫，笠間健嗣，黒野定，高山光男，高橋利枝，“これならわかるマススペク  

トロメトリー（第１版），”化学同人，pp. 96-110，2011．  
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[5] Benjamine J.Cooper, et al, “Suppression and Overexpression of Adenosyl homocysteine 

Hydrolase-like Protein 1（AHCYL1） Influences Zebrafish Embryo Development”, THE 

JOURNAL OF BIOLOGICAL CHEMISTRY, vol. 281, no. 32, pp.22471-22484, 2006. 
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3.2.4 超音波照射および機械刺激によるゲノムサイズ DNA の二重鎖切断：              

一分子観察による定量的計測  

同志社大学大学院生命医科学研究科・吉川研一，剣持貴弘  

同志社大学超音波医科学研究センター・吉川祐子，野瀬啓二  

同志社大学生命医科学研究科博士後期課程・馬 越  

同志社大学生命医科学研究科博士前期課程・菊池駿斗  

 

（１）今年度の研究計画の概要  

 これまでの本研究グループの研究成果から，超音波照射によるゲノムサイズ DNA の

二本鎖切断は，キャビテーション消滅時の衝撃波による機械刺激によって生じることが

明らかとなったが 1,  2)，現在までのところ，キャビテーションの生成量を定量的に計測

することが困難であるため，詳細な切断メカニズムについては，不明な点も多い．その

ため，今年度は，機械刺激による DNA 二本鎖切断メカニズム解明のため， 超音波洗浄

機と Vortex ミキサーを用いた実験を実施し，超音波キャビテーションによる機械刺激

とミキシングによる機械刺激とを対比させ，機械刺激による DNA 二重鎖切断メカニズ

ムに関して調査を進めた．本研究では，ゲノムサイズ DNA の二重鎖切断を定量的に評

価するために，本研究グループで確立した蛍光顕微鏡を用いた DNA 一分子計測の方法

論を適用した．  

 

（２）研究成果  

図１に実験に使用した超音波洗浄機と Vortex ミキサーの模式図を示す．また，本実験

では，T4 GT7 DNA (166 kbp)とλ DNA (48 kbp)を使用した．  

 

 

 

 

 

 

      図１． (a) 超音波洗浄機       (b) Vortex ミキサー．  

 

(b) (a) 
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 図 2 に超音波洗浄機による DNA 二重鎖切断実験結果を示す．実験に使用した超音波周

波数は，43 kHz である．超音波照射開始数秒間で，二重鎖切断の頻度が著しく高く，その

後，切断頻度は低下している．  

 
図 2. 超音波洗浄機による DNA 二重鎖切断の照射時間依存性．超音波周波数：43 kHz．  

（菊池，野瀬らの研究結果．論文投稿中）．  

 

 次に，Vortex ミキサーのミキシング機械刺激による DNA 二重鎖切断の様子を図 3 に示

す．計測結果から，時間経過と共に，ミキシングの機械刺激によって DNA が二重鎖切断

を受け，DNA 長が短くなっていることが分かる．  

 
図３．  Vortex のミキシングによる DNA 二重鎖切断の蛍光顕微鏡による一分子計測像

（菊池，野瀬らの研究結果．論文投稿中）．  
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図４． (a) Vortex ミキシングによる DNA 二重鎖切断の時間依存性． (b) 開始 10 秒までの

時間依存性．ここで，rpm は 1 分間当たりの回転数を表す．（菊池，野瀬らの研究結果．

論文投稿中）．  

 図４ (a)に，Vortex ミキサーのミキシングによる T4 DNA とλ DNA の二重鎖切断につい

ての回転速度依存性を示し，回転開始から 10 秒までの DNA 二重鎖切断の様子を図４ (b)

に示す．実験結果から，回転開始数秒で著しい DNA 二重鎖切断が生じ，その後，時間経

過と共に，徐々に二重鎖切断が増加していくことが分かる．  

 図５に，回転数を一定にして機械刺激を与えた場合と徐々に回転数を上げた場合の，二

重鎖切断回数を計測した結果を示す．実験結果から，20 秒間のミキシングによる切断回数

を比較すると，徐々に回転数を上げた場合，壁付近に存在する DNA が，容器中心付近に

移動できるため，50％程度切断を低減できることが明らかとなった（図 6 参照）．このこ

とから，ミキシング機械刺激による二重鎖切断が，速度勾配に起因するせん断応力によっ

て引き起こされると結論付けられる．  

 本研究によって，超音波キャビテーションの機械刺激による切断メカニズムは，ミキシ

ングの機械刺激によるものとは異なることを示し，二重鎖切断に関して閾値をもつ超音波

切断が，他の DNA 損傷源にない特徴をもつことを明確にした．  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

図５ . Vortex のミキシングによる DNA 二重

鎖切断（回転速度 f を 60 秒かけて 1300 

rpm にした場合）．（菊池，野瀬らの研究

 

図６ . Vortex ミキサーによる機械刺激

による二重鎖切断メカニズム（容器を

上から見た図）．  
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（３）自己評価：A+ 期待以上の成果があった  

 これまでの研究成果から，超音波照射による DNA 二重鎖切断に切断の閾値が存在し，

ガンマ線や光誘起活性種などの他の DNA 損傷源にはない特徴をもつことを明らかにし

てきたが 1, 2)，本研究によって，ミキシングによる機械刺激に起因する切断とも異なる

ことが示され，超音波照射による DNA 二重鎖切断の特徴が鮮明になった． さらに，本

研究によって，ミキシングの機械刺激によっても，DNA が二重鎖切断を受けることが

明らかとなり，回転速度を調整することで，二重鎖切断を低減することができることを

見出した．この研究成果は，これまで注目されていなかったが，ゲノムサイズ DNA を

取り扱う際の重要な知見である．  

 本研究で得られた研究成果は，超音波による DNA 二重鎖切断メカニズムを明確に特

徴付けるもので，今後の医学・医療分野における超音波装置開発および安全指標作成に

極めて重要な知見となるものである．  

 

（４）成果発表  

論文発表  
[1] R. Kubota, Y. Yamashita, T. Kenmotsu, Y. Yoshikawa, K. Yoshida, Y. Watanabe, T. 

Imanaka, K. Yoshikawa, "Double-Strand Breaks in Genome-Sized DNA Caused by 

Ultrasound", ChemPhysChem, 18, pp.959-964, 2017. 

[2] M. Noda, Y. Ma, Y. Yoshikawa, T.i Imanaka, T. Mori, M. Furuta, T. Tsuruyama, K. 

Yoshikawa, "A single-molecule assessment of the protective effect of DMSO against 

DNA double-strand breaks induced by photo-and g-ray-irradiation, and freezing", 

Scientific Reports, 7, 8557, pp1-8, 2017. 

[3] T. Mori, Y. Yoshikawa, K. Yoshikawa, "放射線が引き起こすゲノム  DNA 二本鎖切断

の可視化と定量化 : DNA 凝縮と放射線耐性"，放射線生物研究  (Radiation Biology 

Research Communications), 52, pp.239-253, 2017. 

 

▪招待講演（Plenary Lecture）  
[4] *Kenichi Yoshikawa, How to Bridge the Gap between Life and Matter, 

Italy meets Asia: Scientific Venue in Kyoto 2017 (Nov. 11, 2017), Kyoto, Japan. 

[5] *Kenichi Yoshikawa, Playing with Crowding: Creation of Cell-Mimicking Structure & 

Function, First International Symposium on Chemistry for Multimolecular Crowding 

Biosystems (CMCB2017) (Dec. 12-13, 2017), Kobe, Japan. 

(Invited Lecture) 
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[6] *Kenichi Yoshikawa, Emergence of Cell-Like Structure & Function under Crowding 

Condition, International Conference: The Origin of Life (May 29-30, 2017), Tokyo, 

Japan. 

 

（５）出版論文  
[7] K. Yoshida, N. Ogawa, Y. Kagawa, H. Tabata, Y. Watanabe, T. Kenmotsu, Y. 

Yoshikawa, K. Yoshikawa,“Effect of low-frequency ultrasound on double-strand breaks 

in giant DNA molecules, Applied Physics Letters, 103, 063705/pp. 1-3, (2013). 

[8] Y. Ma, N. Ogawa, Y. Yoshikawa, T. Mori, T. Imanaka, Y. Watanabe, K. Yoshikawa, 

“Protective effect of ascorbic acid against double-strand breaks in giant DNA: Marked 

differences among the damage induced by photo-irradiation, gamma-rays and 

ultrasound”, Chemical Physics Letters, 638, pp. 205–209, 2015. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

（６）参考資料  

本年度の「最終研究成果公開シンポジウム」で使用した講演スライドを添付する．  
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3.2.5 超音波振動が接着細胞に与える影響と培養制御技術への応用  

同志社大学理工学部・小山大介  

同志社大学大学院理工学研究科博士前期課程・谷健太朗，  

同志社大学理工学部・藤原滉二  

（１）研究計画の概要  

分子生物学の分野において，細胞の増殖・進展方向の制御や分化誘導技術について

種々検討されている [1-3]．本研究では，細胞培養環境下における超音波振動が細胞分裂

に与える影響および超音波による細胞培養環境制御を応用したパターニング技術につ

いて検討する．実験には接着細胞のひとつである HeLa 細胞を用い，超音波振動子と

培養ディッシュで構成される超音波細胞培養セルを設計する．細胞培養ディッシュ底

面に超音波たわみ振動 [4,5]を励振することによって，細胞の接着範囲及び増殖方向の制

御を試みる．  24 時間の超音波駆動による細胞培養の変化の様子を顕微鏡観測し，そ

の効果について考察する．ディッシュ底面に発生する超音波振動および培養液中に発

生する音場分布について，有限要素法による数値シミュレーションによって解析し，

細胞培養との関連性について議論する．  

（２）研究成果  

超音波細胞培養セルの試作を行った（図 1）．底面がガラス板の細胞培養ディッシュ

に HeLa 細胞を培養液と共に滴下した．リング型圧電超音波振動子をガラス円板に接

着し，ディッシュ底面に固定した．超音波振動子とガラス板の形状は，ディッシュ底

面に所望の共振振動モード（節円 3 個のたわみモード）が励振されるように決定した

（図２は周波数 78 kHz の振動分布）．超音波セルを温度，湿度および CO2 ガス濃度

を制御可能なチャンバー内に設置し細胞培養の変化を顕微鏡で 24 時間観察した [6]．  

図 3 は細胞培養の観測結果を表しており，特徴的な (a)駆動前， (b)15 分後， (c)24 時

間後の順に，それぞれ異なる駆動電圧の結果を示している．同図 (a)より，超音波駆動

前では細胞は全体にほぼ一様に分布している．15 分後（同図 (b)）では，細胞が移動し

特定の位置に集まった．特に 10 Vpp の場合，細胞は中心から特定の半径において円周

状に集合することがわかり，駆動電圧の上昇と共にその傾向がより顕著である．また

24 時間後（同図 (c)）では，細胞が集合した範囲から広がる様に，全体的に増殖するこ

とが確認できる．  

細胞の増殖範囲と培養ディッシュ底面の振動分布の関係について検討するため，観測

画像の輝度を用いて評価を行った（図 4）．同図より 10 Vpp 駆動時には，15 分後に±
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1.7 mm 近辺で輝度が徐々に増加し，24 時間後に中心部（0 mm）で輝度は減少した．

図 5 はシリカ微小球が培養液中の音響定在波中で捕捉される様子を表しており，ディ

ッシュ底面の振動の節円部分ではなく，細胞の増殖が確認された位置で球が捕捉され

た．すなわち細胞はまず定在波音場 [7]によって捕捉され，その後ディッシュ上に接着

した後分裂することがわかる．またディッシュ上の振動が大きい方向へは増殖しない

ことが明らかとなった．このことからディッシュに発生する共振たわみ振動モードを

切り替えることより，任意形状に細胞パターニングが行えると考えられる．  

また今回の実験条件下で PI による細胞の生死判別を行った結果，死細胞率はコント

ロールと比較して有意な差はなく（約 2%），超音波振動が細胞の生死に与える影響は

ほとんど認められなかった（図 6）．  

   

（左）図 1 超音波細胞培養セル （右）図 2 培養ディッシュ底部に励振される超音

波振動（78 kHz）  

 

図 3 ディッシュ上の HeLa 細胞の顕微鏡像（ (a) 超音波駆動前， (b) 超音波駆動開始

15 分後， (c) 24 時間後）．位相差観測により細胞は明るく表示される．  
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図 4 HeLa 細胞の顕微鏡像の輝度分布と超音波振動分布の比較（ (a) 5， (b) 7， (c) 10 

Vpp）  

 

図 5 ディッシュ上のシリカ球の様子．  

 

図 6 HeLa 細胞の位相差画像（左）と蛍光画像（右）．死細胞は蛍光画像上で赤く

表示される．  

 

（３）自己評価  

A  期待通りの成果があった  

研究計画に沿って実験を行い，期待していた通りの成果が得られた．特に HeLa 細胞の培

養制御技術について，細胞増殖がディッシュ上に励振される振動分布のみならず，培養液

中の音場分布にも依存することがわかり，その培養メカニズムを明らかにすることができ

た．  

 

（４）平成 29 年度の成果発表など  

論文発表  
[1] K. Tani, M. Imura, D. Koyama, Y. Watanabe, “Quantitative evaluation of hemolysis on 

bovine red blood cells caused by acoustic cavitation under pulsed ultrasound,” Acoust. 

Sci. & Tech.,Vol. 38, No. 3, pp.161-164 (2017) 

[2] K. Tani, K. Fujiwara, D. Koyama, “Adhesive cell patterning technique using ultrasound 

vibrations,” Ultrasound in Medicine and Biology, (submitted) 

学会発表  

(a) Before ultrasound vibration.

(b) After ultrasound vibration.

1
0 4.5-4.5

Unit : mm
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[3] 谷健太朗 , 小山大介 , 渡辺好章 , 超音波振動を用いた HeLa 細胞の培養制御 , 日本組

織培養学会第 90 回大会  (2017.7)  

[4] 谷健太朗 , 小山大介 , 培養ディッシュの超音波振動を用いた細胞培養の制御 , 2017

年度生命科学系学会合同年次大会  (2017.12) 

[5] 谷健太朗 , 藤原滉二 , 小山大介 , 超音波振動を用いた接着細胞のパターニング技術

電子情報通信学会  超音波研究会  (2018.1) 

[6] 藤原滉二 , 谷健太朗 , 小山大介 , 超音波振動を用いた細胞パターニング , 日本音響

学会 2018 年春季研究発表会  (2018.3) 

 

（６）参考文献・引用  

[1] N. M Alves, et al., “Controlling cell behavior through the design of polymer surfaces”, 

Small: nano micro, 6 2208-2220 (2010) 

[2] V. Sivagnanam et al., “Selective breast cancer cell capture, culture, and 

immunocytochemical analysis using self-assembled magnetic bead patterns in a 

microfluidic chip”, Langmuir, 26 6091–6096 (2010) 

[3] H. Zhang, et al., “Optical tweezers for single cells”, Journal of the Royal Society Interface, 

5 671-690 (2008) 

[4] 谷 健太朗，他，“培養ディッシュの超音波振動を用いた細胞接着の制御”，生命科

学系学会合同年次大会  (2017) 

[5] Y. Kurashina, et al, “Efficient subculture process for adherent cells by selective collection 

using cultivation substrate vibration”, IEEE Transactions on Biomedical Engineering, 64 

580–587 (2016) 

[6] H. Lodish, et al.,分子細胞生物学 第 7 版 ,“細胞の培養，観察，操作”, 347–348, 東京

化学同人  (2016) 

[7] D. Koyama, et al., “An ultrasonic air pump using an acoustic traveling wave along a small 

air gap”, IEEE Transactions on Ultrasonics, Ferroelectrics, and Frequency Control 57 253–

261 (2010) 
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3.3.  超音波を用いた生体組織の熱的特性の測定  

3.3.1 超音波加温による生体組織の音速変化の測定  

同志社大学大学院生命医科学研究科・秋山いわき  

同志社大学大学院生命医科学研究科博士前期課程・辻本祐加子，金山寛明，森本舞，杉

山真璃子，森田晟央，清水冠太郎  

奈良県立医科大学・平井都始子  

産業技術総合研究所主任研究員・新田尚隆  

 

（１）研究計画の概要  

今年度は，生体組織の音速の温度特性に着目した組織性状診断のためのパラメータとし

て超音波加温による音速の時間変化率とその測定手法の検討を行う．また，臨床における

安全性の見地から組織中での加温温度の推定を行い，温度上昇 1.5℃以内，測定時間 1 秒

以内で熱物性量を誤差率１０％以下での測定を目指す．本手法は，超音波照射によって生

体組織を加温し，組織の温度上昇に伴う音速変化を測定する．超音波加温による音速の時

間変化率は超音波強度だけでなく，体積熱容量，超音波減衰係数，音速温度係数に依存す

る．牛の肝臓，脂肪組織，筋肉組織，豚の脂肪組織，筋肉組織および生体組織模擬ファン

トムを用いる．まず，生体組織の音速の温度特性を測定する．脂肪組織は負の温度係数を

有すること，非脂肪組織は生の温度係数を有することを確認する．同時にそれぞれの組織

における温度係数を記録し，測定された音速変化の値から温度上昇の値を計算するために

用いる．  

 

（２）研究成果  

生体内部へ向けて超音波を照射すると生体組織中で熱が発生して，組織温度が上昇す

る．超音波が生体組織中を伝搬する速度は温度に依存し，この音速の温度変化率は組織に

よって大きく異なる．したがって，音速の温度依存性を利用すると，組織性状診断の情報

が得られる可能性がある．そこで，超音波加温による音速の変化率を測定できれば，これ

を組織性状診断のパラメータとして利用できる．照射時間 th での超音波加温による単位時

間当たりの音速変化率Δc/c/th は生体熱輸送方程式を用いると，次式で与えられる 3)．  

∆𝑐𝑐(𝑥𝑥)
𝑐𝑐(𝑥𝑥)𝑡𝑡ℎ

= 𝑑𝑑𝑑𝑑
𝑑𝑑𝑑𝑑

2𝛼𝛼𝛼𝛼
𝑐𝑐(𝑥𝑥)𝐶𝐶𝑣𝑣

       (1) 

ただし，照射時間は十分短いとし，振動子からの距離 x における生体組織の減衰定数を

α，音速 c(x)，体積熱容量 Cv，音速の温度係数 dc/dT，超音波強度を I とする．  

136



  

 

超音波照射によって生体組織を加温して，その時の音速変化率を超音波パルスエコー法

で計測するための超音波を送受信するための振動子を試作した．この振動子はリング形状

の加温用振動子と同軸円形の音速変化率測定用の振動子を一体化した集束型プローブであ

る．実験システムを図１に示す．また，実験条件を表１に示す．  

 

図１ 実験システム  

 

表１ 実験条件  
 周波数  

[MHz] 

負音圧  

ピーク値  

パルス  

持続時間  

振動子サイズ  焦点距離  

加温用超音波  

3.2 
1.0 MPa

以下  

50 ms or 

100ms 

（照射時間）  

外径 28mm 

内径 10mm 
6cm 

測定用超音波  5.2  10μs 以下  直径 10mm 6cm 

 

 被測定対象として，生体組織模擬物質（TMM: tissue mimicking material）ファント

ム，豚の筋肉組織と脂肪組織を用いた．それぞれの各物性値の参照値として表２に示し

た．また，測定試料の単位時間あたりの音速変化率Δc/c/th を測定した結果を表３に示す．  

 

表２ 生体試料の物性値  

試料  
音速  

m/s 

密度  

kg/m3 

減衰係数  

Np/cm 
体積熱容量  J/cm3/℃  

TMM 1450 1050 0.18 3.9 

豚筋肉組織  1585 1135 0.44 3.7 
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豚脂肪組織  1454 920 0.67 2.0 

表３ 音速変化率  
試料  豚筋肉組織  豚脂肪組織  

音速変化率 [s-1] 2.7×10-3 -24×10-3 

 

音速変化率から温度上昇を推定するためには音速の温度係数 dc/dT が必要であるので，

これを測定する必要がある．インキュベータ内で温度範囲 24〜35℃で測定された，それぞ

れの試料の温度係数と表３の測定値から計算された温度上昇値を表４に示す．  

TMM については，100 ms 照射 100 ms 照射休止を繰り返しながら超音波加温した時の

温度上昇曲線を測定した結果を図２に示す．なお，TMM 音速の温度係数はインキュベー

タ内で測定した結果，1.6 m/s/℃であった．  

 

表４ 音速温度係数と推定温度上昇値  
試料  豚筋肉組織  豚脂肪組織  

音速温度係数  1.2 m/s/℃  -3.1 m/s/℃  

温度上昇値   0.33 ℃  1.1 ℃  

 

 
図２ 超音波加温による TMM の温度上昇曲線  

 

図２のように，測定された温度上昇曲線は，有限要素法による手法 4)によって計算され

た値とよく一致している．  

 表４に示された音速変化率から超音波強度で補正された物性値を比較して表５に示

す．表５に示したように測定値から推定された熱物性パラメータの値は文献による参照値

と誤差率 10％以下で一致した．  

(a) 
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表５ 物性値の比較  

 

試料  音速変化率
∆𝑐𝑐
𝑐𝑐𝑡𝑡ℎ

 超音波強度  推定値  ∆𝑐𝑐
𝑐𝑐
�𝜕𝜕𝜕𝜕
𝜕𝜕𝜕𝜕
𝑡𝑡ℎ�

−1
 参照値

2𝛼𝛼𝛼𝛼
𝑐𝑐(𝑥𝑥)𝐶𝐶𝑣𝑣

 

豚筋肉組織  2.7×10-3 s-1  10.5 W/cm2 2.3 x 10-3 ℃ /m 2.0 x 10-3 ℃ /m 

豚脂肪組織  -24×10-3 s-1 14.2 W/cm2 7.7 x 10-3 ℃ /m 6.5 x 10-3 ℃ /m 

 

本研究では，超音波加温による組織性状診断のためのパラメータとして単位時間当たり

の音速変化率を提案する．試料として豚筋肉組織と脂肪組織を用いた実験結果から，測定

値から推定される熱物性値は文献による参照値と誤差率１０％以下で一致した．  

 

（３）自己評価  

今年度の研究成果を以下のランクで自己評価する．  

A  期待通りの成果があった  

超音波で加温し，超音波で音速変化を測定する実験システムを構築し，臨床で適用するた

めの条件であった，測定時間 1 秒以下，温度上昇 1.5 度以下，測定誤差１０％以下で測定

することができたので，当初予定していた成果があったと評価する．  

 

（４）成果発表など  

論文発表  
[1] Yukako Tsujimoto, Mai Morimoto, Naotaka Nitta, Iwaki Akiyama, Ultrasonic 

measurement of sound velocity fluctuations in biological tissue due to ultrasonic heating 

and estimation of thermo-physical properties, Journal of Medical Ultrasonics, （投稿

中）  

 

学会発表  
[1] 辻本祐加子 , 森本舞 , 新田尚隆 , 秋山いわき , 超音波加温による生体組織の熱物性

の超音波測定 , 日本超音波医学会第 90 回学術集会  (2017.5) 

[2] 金山寛明 , 杉山真璃子 , 新田尚隆 , 秋山いわき , 超音波加温による生体組織の体積

熱容量の測定 , 日本超音波医学会第 90 回学術集会  (2017.5) 

[3] Iwaki Akiyama, Yukako Tsujimoto, Measurement of thermal properties of the biological 

tissues by ultrasonic heating, Artimino Conference 2017 on Medical Ultrasound 

Technology, June 11-14, 2017 
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[4] M. Morimoto, Y. Tsujimoto, I. Akiyama, Proposal of Ultrasonic Imaging of 

thermophysical property distribution in vivo by ultrasonic heating, 5th Joint Meeting of 

the Acoustical Society of America and Acoustical Society of Japan, Honolulu, USA 

(2016.12) 

[5] M. Sugiyama, H. Kanayama, I. Akiyama, Measurement of volumetric heat capacity of 

biological tissues heated by ultrasound exposure, 5th Joint Meeting of the Acoustical 

Society of America and Acoustical Society of Japan, Honolulu, USA (2016.12) 

[6] 森本舞 , 森田晟央 , 渡辺好章 , 秋山いわき , 超音波パルスエコー方式による生体内

部の温度上昇分布のイメージング , 日本超音波医学会第 88 会学術集会  (2015.5) 

[7] 杉山真璃子 , 清水冠太朗 , 渡辺好章 , 秋山いわき , 超音波加温による生体組織の体

積熱容量の測定法 , 日本超音波医学会第 88 会学術集会  (2015.5) 

[8] 森田晟央 , 森本舞 , 渡辺好章 , 秋山いわき , 生体組織の局所加熱による温度上昇分

布の超音波計測 , 第  35 回超音波エレクトロニクスの基礎と応用に関するシンポジ

ウム  (2014.12)  

[9] 清水冠太朗 , 杉山真璃子 , 渡辺好章 , 秋山いわき , 超音波による体積熱容量の測定 , 

平成 26 年度第 4 回アコースティックイメージング研究会  (2014.12) 

[10] 森本舞 , 森田晟央 , 秋山いわき , 超音波による生体組織の温度上昇測定 , 日本超

音波医学会第  41 回関西地方会学術集会  (2014.11) 

[11] 杉山真璃子 , 清水冠太朗 , 渡辺好章 , 秋山いわき , 超音波による生体組織の熱的

特性の測定法の提案 , 日本超音波医学会第 41 回関西地方会学術集会  (2014.11)  

[12] Akihisa Morita, Mai Morimoto, Yoshiaki Watanabe, Iwaki Akiyama: Measurement of 

temperature rise of tissue heating by ultrasonic pulse-echo method, 11th Congress of 

Asian Federation of Societies for Ultrasound in Medicine and Biology, Kuala Lumpur, 

Malaysia (2014.10)  

[13] 清水冠太朗 , 村上真一 , 渡辺好章 , 秋山いわき , 超音波による生体組織の単位体

積あたりの熱容量の測定  －ファントム実験－ , 電子情報通信学会  超音波研究会  

(2014.6) 

 

その他の発表  
[14] （依頼講演）秋山いわき，超音波照射による生体への影響について，バイオメ

クフォーラム２０１７，大阪大学， (2017.7) 

[15] 秋山いわき，超音波照射による先端医療技術開発について，同志社大学第５回

新ビジネスフォーラム，2018 年 1 月 29 日  
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3.3.2  MR 高磁場環境で同時撮像する超音波イメージング  

同志社大学大学院生命医科学研究科・秋山いわき  

同志社大学大学院生命医科学研究科修士課程・稲垣拳，新井慎平，坂和直幸，小南成史，

森泉裕貴，三原伸公，五島僚太郎  

奈良県立医科大学・平井都始子  

京都大学大学院医学研究科・藤井康友  

 

（１）研究計画の概要  

MRI と超音波の同時撮像で生体内部の音速を in vivo で推定する手法について検討す

る．MRI 撮像マーカーを取り付けた超音波プローブを体表面に配置して MRI と超音波で

同時撮像し，MRI 画像からマーカー位置を抽出し，超音波エコー断面を MRI３次元空間

座標系で特定する．MRI 画像から推定される組織の境界と超音波エコーのピークを対応さ

せて，MRI 画像から距離情報を，超音波エコーから伝搬時間を得る．両者の比から音速を

推定する．対象として，拍動や呼吸の影響を受けにくいヒト下腿部を用いる．また，皮下

脂肪層による超音波エコー画像の画質劣化補正を目的として，ヒト頸部に脂肪層を模擬し

た音響カプラを超音波プローブと体表面の間に配置して同時撮像を行う．音響カプラの音
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速推定と推定された音速による補正を行って超音波エコー画像の画質改善効果を検討す

る．  
 

（２）研究成果  

MRI では生体内部の分布を３次元の空間座標として得られる．一方，超音波によるエコ

ー画像では距離と超音波の伝搬時間の情報が得られる．両者を同時撮像することによっ

て，MRI では生体内部の距離を，超音波エコー画像では超音波の伝搬時間が得られるの

で，両者により音速を推定できる．この時，超音波エコー画像が MRI３次元空間座標のど

の２次元断面に相当しているかを知る必要がある．そこで，本研究では超音波プローブに

MRI 撮像マーカーを取り付けて，MRI で撮像されたマーカー位置から超音波エコー画像

の２次元断面を MRI３次元空間座標で表現する．本研究で開発した MR 高磁場環境下で利

用可能な非磁性材料で構成された超音波プローブと MRI マーカーを図１に，プローブの仕

様を表１に示す．開発したプローブを接続して超音波 RF エコー信号を取得するためのイ

メージング装置とその仕様を図２と表２に示す．MRI と超音波を同時撮像すると両者に電

気的雑音が混入するので，図３のように超音波イメージング装置を MRI 制御室に配置し，

プローブとの接続を壁に埋め込んだコネクタを介することにより雑音を抑制した．MRI は

日立製 Echelon Vega 1.5T である．  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

図１ 超音波プローブと MRI マーカー  

 

Position of array oscillator 

23 mm

8.50 
mm

9.00 mm

PolyOxyMethylene ball
Olive Oil
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表１ プローブの仕様  
圧電素子  中心周波数  素子ピッチ  素子サイズ  素子数  音響レンズ  

1-3 コンポ

ジット  
8 MHz 0.30 mm 0.26mm×8.0mm 192 焦点距離 20mm 

 

 

図２ 超音波エコーRF データ取得装置  

表２ イメージング装置の仕様  
プローブ  

インターフェース  

同時送受信チ

ャネル  
A/D 分解能  

サンプリング

周波数  

キャプチャ  

メモリ  

256 ch 128 ch 12 bits 31.25 MHz 256 MB/ch 

 

 

 

 

 

 

 

 

図３ MR 高磁場環境における同時撮像超音波イメージングシステム  

（１） 下腿部の音速推定  
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 MRI の撮像時間が長いので，呼吸等による体動の影響を受けない下腿部を対象とし

て，音速推定を行った．MRI と同時撮像された超音波エコー画像を図４に示した．２つの

画像から推定された皮下脂肪組織と筋肉組織の音速を表３に示す．推定値の誤差率はおよ

そ 5-7％となった．  

表３ 推定された音速  
組織  平均値 [m/s] 標準偏差  [m/s] 

脂肪組織  1550 100 

筋肉組織  1480 80 

 

             

 

図４ 下腿部の MRI 画像 (a)と超音波エコー画像 (b) 

（２）推定された音速分布を用いた画質改善  

 MR と超音波の同時撮像によるマルチモダリティ・イメージングによって，生体内部

の音速分布を予め推定することができれば，超音波エコー画像の画質を改善することがで

きる．一般的な超音波エコー画像の分解能向上の技術として，遅延時間制御によるダイナ

ミックフォーカスと送信多段フォーカスが用いられている．この手法は映像化対象の音速

分布が必要であるが，実際には，音速変動の範囲が 10％以下であることから，生体内部組

織の平均値である 1540m/s と仮定してフォーカスのための遅延時間が計算される．したが

って，音速が平均値よりも 10%に近い変動がある場合では，分解能低下と画質劣化を伴

う．特に，脂肪組織の音速は 10%近い変動があり，画質劣化を伴うことが知られている．

そこで，マルチモダリティ・イメージングの応用の一つとして，推定された音速分布を用

いた遅延時間の補正を行って，超音波エコー画像の画質改善を検討する．  

対象は比較的体動の影響を受けにくいヒト頸部である．プローブと頸部体表面との間に

脂肪層を模擬した音響カプラを挟んだ．撮像されたヒト頸部の MRI 画像を図５に示す．音

(a) 

(b) 
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響カプラの音速は 1410m/s であった．同時撮像された超音波 RF エコーデータから従来手

法で構成された画像を図６に示す．音速を 1540m/s で一定と仮定して遅延時間を求めて構

成された画像である．次に，MRI 画像から推定された音響カプラ領域（脂肪層を模擬した

領域）を抽出して，遅延時間を計算して推定された画像を図６ (b)に示す．図６ (a)と (b)を

比較すると，画質が改善されていることがわかる．  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

図５ ヒト頸部の MRI 画像  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

図６ 従来手法による超音波エコー画像（音速分布の補正なし） (a) 

音速分布による補正を行った超音波エコー画像 (b) 

 

（３）自己評価  

(a) (b) 
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A− 概ね期待どおりの成果があったが，一部に遅れが認められた  

MRI と超音波を同時撮像するマルチモダリティ・イメージング・システムを構築した．こ

のシステムを用いて，下腿部の筋肉と脂肪の音速を in vivo 測定を行い，測定値の変動が

１０％以下で測定した．また，MRI で計測された音速分布の情報を用いて超音波の画質補

正を行った．画質改善の効果を確認した．しかし，腹部における音速測定や画質改善を行

うことができなかった．この原因は MRI の撮像時間の長さに起因するもので，呼吸や拍動

による生体内部の組織運動による位置ずれを解決する必要がある．この解決は MRI 本体の

改善が必要であるため，プロジェクト期間に実現することができなかった．  

 

 

（４）研究成果発表  

国際会議発表  
[1] Ken Inagaki, Shinpei Arai, Iwaki Akiyama, “Development of simultaneous ultrasonic 

imaging system under high magnetic fields of MRI”,40th International Conference of the 

IEEE Engineering in Medicine and Biology Society, Honolulu, HI, 2018 

学会発表  
[1] （依頼講演）秋山いわき，MR と超音波のマルチモダリティイメージング，日本超

音波医学会第９１回学術集会， (2018.6)   

[2] 坂和直幸 , 秋山いわき , MRI の画像情報を用いる音速推定のためのモデル式構築  －

拡散係数有無による影響及び有意性－ , 日本超音波医学会第 44 回関西地方会学術

集会  (2017.9) 

[3] 新井慎平 , 森泉裕貴 , 小南成史 , 稲垣拳 , 二矢川和也 , 秋山いわき , MR 高磁場環境

下で用いる超音波イメージングの開発 , 第 56 回日本生体医工学会大会  (2017.5) 

[4] 稲垣拳 , 小南成史 , 秋山いわき , 生体内部の音速分布を考慮した超音波イメージン

グ  －超音波と MR の同時撮像による音速分布の推定とその補正－ , 日本音響学会

2017 年春季研究発表会  (2017.3) 

[5] 小南成史 , 稲垣拳 , 秋山いわき , MR で撮像された画像情報を用いた超音波イメージ

ングの歪み補正 , 日本超音波医学会第 43 回関西地方会学術集会  (2016.10) 

[6] 森泉裕貴 , 新井慎平 , 二矢川和也 , 秋山いわき , MRI で撮像された画像情報を用い

る超音波イメージング  －高磁場対応超音波プローブの試作－ , 日本超音波医学会

第 43 回関西地方会学術集会  (2016.10) 
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[7] 三原伸公 , 秋山いわき , 渡辺好章 , MRI の画像情報を用いた生体組織の音速推定に

ついて  －T1・T2 値と音速の関係－ , 日本超音波医学会  第 42 回関西地方会学術集

会  (2015.9) 

[8] 三原伸公 , 高杉一等 , 渡辺好章 , 秋山いわき , 音速分布を考慮した超音波イメージ

ング  －MRI の T1・T2 値による音速の推定－ , 2015 年電子情報通信学会総合大会  

(2015.3) 

[9] 五島僚太郎 , 小南成史 , 渡辺好章 , 山谷裕哉 , 丸上永晃 , 平井都始子 , 秋山いわき , 
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