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第 1 章 序論 

 

 

1.1 研究の背景 

 われわれの体内では，約 60 兆個の細胞から成る生命システムが構築されている．こ

の生命システムの中で，種々の酵素反応，遺伝情報の転写や翻訳，免疫反応，疾患の発

生など複雑で高度な生命現象が生じている[1–6]．生命現象を理解することは，“生命”

とは何であるのかを追及する基礎生物学や，疾患のメカニズムおよびその治療法・予防

法を研究する医学分野において大きな価値がある． 

 生体中で起こる生命現象は，単一の細胞でなく，複数の細胞やその周辺環境の影響を

多大に受けて発生・変化することが良く知られている[1–6]．さらに，近年の研究では，

細胞集団の 3次元的な空間分布からも影響を受けることが分かってきている[7–14]．し

たがって，生命現象を理解するためには，3 次元的に分布している細胞集団を同時に，

かつ，それぞれの細胞がどのように生命現象に寄与しているかを調べる必要がある． 

 生命現象を理解する上で，現象を直接画像化するバイオイメージング手法は極めて重

要な技術である．画像から得られる空間的・時間的情報は，複雑な生命現象をシンプル

に，かつより深く理解する手助けとなる．生命現象のイメージングにおいて，生体への

ダメージが少なく，高い空間分解能を有する光イメージング法は非常に強力なツールで

ある[15–17]．これまでに，光学顕微鏡を代表とする光イメージングによって，微生物の

発見や細胞・細胞内器官の同定など，生物学・医学分野の発展に欠かすことのできない

重要な知見が得られてきた[1,4,5]．そして近年，生体内部で起こる生命現象をより深く

理解するために，生命現象を 3次元的かつ高分解能に観察できる光イメージング法の実

現が求められている． 

 生体組織を高分解能かつ，より深く（高侵達に）イメージングするために，様々な光

イメージング法が研究されている．本論文では，サンプルの表面から観察可能な最大の

深さを，”侵達長”という言葉で表す．図 1.1に生体組織のイメージングにおける光イメ
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ージング法ごとの空間分解能および侵達長の典型値，および，マウス脳のイメージング

報告例における分解能と侵達長を示す． 

 

図 1.1 生体組織のイメージングにおける空間分解能と侵達長． 

●は，マウス脳のイメージング報告例における分解能と侵達長を示す． 

近赤外域（波長 > 0.8 μm）の高出力な超短パルス光源によって，生体内で非線形効果（2

光子励起蛍光など）を励起しイメージングを行う非線形顕微鏡（2光子励起蛍光顕微鏡）

は，非常に高い空間分解能（約 1 μm）で生体組織の高侵達なイメージングが行える技

術である[18,19]．従来の可視光を用いた顕微鏡と異なり，生体中での光減衰が小さい近

赤外光をもちいることで，生体組織に対して 1 mm 程度の侵達長が達成できる[20–23]．

様々な蛍光標識や蛍光タンパク質と組み合わせることで，生体中の特定の分子のみをイ

メージングすることができ，生体組織の深部で起こる生命現象の解明に有効な手法の一

つである[18–23]．生体中での光吸収によって発生する超音波を検出してイメージング
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を行う光音響顕微鏡は，超音波が生体中で受ける信号減衰量が光に比べて 2–3 桁小さい

ことから，数 mmから数 cmと非常に高侵達なイメージングが可能で，生体中の器官や

組織全体をまるごとイメージングすることが実現されている[24–29]．非線形顕微鏡や

光音響顕微鏡を用いた，生体組織の高侵達かつ高分解能なイメージングが積極的に研

究・開発されているが，高侵達性と高分解能性を両立するイメージングの実現には至っ

ていない．例えば，生物学・医学分野で近年盛んに研究が行われているマウスやラット

の脳のイメージングでは，組織中に存在する神経細胞や毛細血管の太さが 10 μm 前後

で，表面から 1 mm以上深部に存在するため[20,22]，脳組織における生命現象を解明す

るためには，5 μm 程度の空間分解能と 2 mm 程度の侵達長を持ち合わせたイメージン

グ法が必要である． 

 

 

1.2 光コヒーレンストモグラフィ（OCT） 

 生体内を高分解能かつ 3次元的に観察できる技術の候補の一つに，光コヒーレンスト

モグラフィ（Optical coherence tomography: OCT）がある[30–33]．OCT では，広帯域光源

と干渉計を用いた低コヒーレンス干渉計測によって，高い空間分解能性（5 μm 程度）

と高感度・高侵達性（1–2 mm）を実現し，光学的セクショニングによる断層イメージン

グが行える．また，生体内部から返ってくる散乱光のエコー（振幅と位相情報）を検出

することで，サンプルの深さ方向に沿った情報を一度に取得でき，高速な断層・3次元

イメージングが行える．さらに，生体内の構造および屈折率分布から生じる散乱光を信

号光とするため，染色や切片化といった前処理が不要で，生体組織をありのままに観察

することができる． 

 これまでに OCT イメージングによって，生物学・医学分野における重要な知見が数

多く得られてきた．1991 年に Fujimoto らの研究グループは，OCTを用いて網膜の非破

壊イメージングを実現し，網膜が複数の薄い層から成り立っていることを初めて明らか

にした[30]．この発見は，従来の切片化を伴う病理検査では明らかにできなかった．OCT

による非破壊イメージングは現在の眼科では必要不可欠な技術となっており，様々な疾
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患（白内障，緑内障，網膜剥離など）に対する早期診断法や術後経過の観察法として用

いられている[32–34]．さらに，生物学で脊椎動物のモデル動物として使用されるメダカ

やゼブラフィッシュの OCT イメージングによって，生体中の器官の発生や機能変化に

関する知見が得られている[35–39]．近年，OCT を用いた生体組織や生命現象の観察の

応用範囲の拡大が期待されており，皮膚下のガン組織の早期診断・治療の経過観察，脳

組織中の情報伝達のメカニズム解明等を OCT によって明らかにしようとする試みが精

力的に続けられている[40–45]．しかし，脳や皮膚といった高散乱組織の OCT イメージ

ングでは，組織内部への侵達長が 1 mm程度に制限されており，深部の構造や深部で生

じる生命現象を観察することは困難であった．近年，長波長帯光源を用いた高侵達な

OCT イメージングシステムが報告されているが，空間分解能が 20 μm 程度に制限され

ており，高侵達かつ高分解能な高散乱体イメージングは困難であった[46,47]．高散乱組

織に対して高侵達かつ高分解能な OCT イメージングが実現すれば，生命現象をより深

く理解することができ，生物学・医学分野の発展に大きく貢献することができると期待

される． 

 

 

1.3 本研究の目的 

 本研究の目的は，脳や皮膚といった高散乱組織の深部を高分解能かつ高侵達にイメー

ジングできる技術の実現である（図 1.1中の★印）．近年，より高侵達な生体イメージン

グを可能にするためのアプローチの一つとして，高散乱な生体組織中における信号減衰

が小さい波長 1.7 μm 帯の光が注目されている[48–59]．本研究では，光の干渉によって

高侵達かつ高分解能なイメージングが行える OCT に，波長 1.7 μm帯の光源を用いるこ

とで，高散乱組織の深部における高分解能かつ高侵達な 3次元イメージングが実現でき

るのではないかと考え，1.7 μm帯 OCT 技術の開発を行った．さらに，1.7 μm帯 OCT に

よる生体イメージングの基本的な知見を得るために，OCT イメージングの波長依存性

や空間分解能の変化を評価した． 
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1.4 本論文の構成 

本論文は全 8章で構成される．以下に各章の内容を記す． 

第 1章 序論 

    本研究の背景，研究の目的および本論文の構成を記した． 

第 2章 OCT イメージングの基礎 

    全ての OCT イメージングに共通する，広帯域光源と干渉計を用いた低コヒー

レンス干渉について述べ，OCT イメージングにおける高感度・高侵達性および

高分解能性がどのように実現されているかについて説明する．さらに，細胞レ

ベルでの高空間分解能なイメージングを可能にする，超広帯域なスペクトル光

源を用いた超高分解能 OCT を紹介する． 

第 3章 波長 1.7 μm帯を用いた高侵達な生体イメージング 

    高散乱な生体組織におけるイメージングの侵達長の向上に有効な長波長帯光

源の利用，特に波長 1.7 μm帯の活用について，生体イメージングにおける侵達

長の制限要因とともに解説する．これまでに報告されている 1.7 μm 帯光源を

用いた OCT イメージングについても述べ，超広帯域光源を用いた 1.7 μm帯超

高分解能 OCT の可能性と課題について述べる． 

第 4章 高散乱かつ水を多く含む試料における OCT イメージングの波長依存性 

    1.7 μm帯 OCT を用いた生体イメージングにおける侵達長および画像コントラ

ストの評価を目的とし，生体模擬試料（生体ファントム）を用いた OCT イメ

ージングの侵達長と画像コントラストの波長依存性の比較を予備実験として

行った．生体ファントムの OCT イメージング結果から，1.7 μm帯 OCT を用い

ることで，高散乱な組織イメージングにおいて，侵達長および深部における画

像コントラストが向上することを示す． 
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第 5章 1.7 μm帯高出力 SC光源による 1.7 μm帯超高分解能 OCT の高侵達化 

    1.7 μm帯超高分解能 OCTイメージングの高侵達化を目指して行った，高繰り

返し超短パルスファイバレーザの開発およびそれを用いた高出力 1.7 μm 帯超

広帯域光の生成について述べる．さらに，開発した高出力光源を用いて高感度・

高侵達な 1.7 μm帯超高分解能 OCT イメージングを実現したのでそれについて

も述べる． 

第 6 章 高速，高侵達，高分解能な生体イメージングを可能にする 1.7 μm 帯超高分解

能スペクトルドメイン OCT（SD-OCT） 

    高速，高侵達かつ高分解能な生体深部イメージングの実現を目指し開発した，

1.7 μm帯超高分解能 SD-OCT システムについて説明する．位相シフト法に基づ

くフルレンジ法を用いて，1.7 μm帯 SD-OCT における深さ方向分解能とイメー

ジングレンジ（測定可能深度）のトレードオフを回避し，高分解能かつ高侵達

な 1.7 μm 帯 SD-OCT イメージングを実現した．開発した SD-OCT を用いてマ

ウス脳の高速，高侵達かつ高分解能な 3次元イメージングを行ったのでその結

果について述べる． 

第 7章 1.7 μm帯超高分解能 OCTを用いた生体深部イメージングにおける空間分解能

の定量的な評価 

    超広帯域なスペクトル光源を用いる 1.7 μm帯超高分解能 OCTによる生体深部

イメージング時の深さ方向分解能の変化について定量的な評価を行った．生体

深部イメージングにおいても，分散補償を行うだけで高空間分解能が達成でき

ることを示した． 

第 8章 結論と今後の展望 

    本論文の成果をまとめ，総括と生体イメージング実現に向けた展望を記す． 
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第 2 章 OCTイメージングの基礎 

 

 

2.1 はじめに 

 本研究では，高散乱組織の高分解能かつ高侵達なイメージングを可能にする OCT シ

ステムの開発・検討を行った．そこでまず本章では，OCT イメージングの基礎となる低

コヒーレンス干渉について説明する．ただし，低コヒーレンス干渉の説明に入る前に，

OCT イメージングにおける断層像・3 次元像の構築手順について説明する（2.2 節）．

OCT における干渉波形計測が，サンプルの深さ方向情報の取得に対応していることを

示す．2.3 節において，広帯域光源と干渉計を用いた低コヒーレンス干渉計測について

述べる．2.4 節では，OCT イメージングの侵達長を決める要因の一つである OCT シス

テムの測定感度について説明する．2.5節では，超広帯域光源を用いた超高分解能 OCT

を紹介する．2.6節において，超高分解能 OCTの深さ方向分解能を劣化させる波長分散

の影響について述べる． 

 

 

2.2 OCTイメージングにおける断層像・3次元像の構築手順 

OCT システムは，光源，干渉計（ファイバカプラを用いることが多い），ビームスキ

ャナを備えたサンプルアーム，リファレンスミラーが配置されたリファレンスアーム，

検出器，信号処理・画像表示用の PCによって構成される（図 2.1）[1–3]．図 2.1 に示す

ように，サンプル光はサンプル上方から垂直に入射され，サンプル表面および内部から

返ってきた散乱光が干渉計へと戻り，リファレンス光の戻り光と合わさって干渉波形を

形成する．したがって，OCT イメージングで計測する干渉波形には，サンプルの深さ方

向に沿った情報が含まれている． 
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図 2.1 OCTシステムの基本構成． 

 図 2.2 に OCT イメージングにおける画像構築手順を示す．OCT イメージングの基本

単位である干渉波形は，先ほど述べたように，サンプルの深さ方向情報に対応する（図

2.2(1)）．ビームスキャナでサンプル光をスキャンし，サンプルの断層像（2次元像，図

2.2(2)），3次元像を取得する（図 2.2(3)）．OCT イメージングでは，深さ方向の測定を A-

scan（A-line），断層像を B-scanと呼ぶ[3]． 

 

図 2.2 OCT イメージングの手順． 
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2.3 低コヒーレンス干渉と OCTイメージングにおける 

深さ方向分解能 

 OCT イメージングでは，サンプルの深さ方向情報を表す干渉波形を直接的に測定す

るタイムドメイン OCT（TD-OCT）と，干渉スペクトルのフーリエ変換によって取得す

るフーリエドメイン OCT（FD-OCT）システムが報告されている[3,4]．本節では，TD-

OCT における干渉波形の生成法を用いて，OCT イメージングの基礎となる低コヒーレ

ンス干渉について説明する．なお，FD-OCT の 1種であるスペクトルドメイン OCT（SD-

OCT）の場合の説明は第 6章で記す． 

低コヒーレンス干渉には，広帯域光源と干渉計が用いられる[1–4]．説明にはマイケル

ソン干渉計を用いるが（図 2.3），マッハツェンダー干渉計を用いた OCT システムも報

告されている[5,6]． 

 

図 2.3 広帯域光源とマイケルソン干渉計によって構成される低コヒーレンス干渉計． 
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広帯域光源から出力された光は，ビームスプリッタによってリファレンス光とサンプ

ル光に分けられる．リファレンス光とサンプル光はそれぞれ異なる光路を通過した後，

ビームスプリッタによって再結合され検出器上で干渉する．ビームスプリッタからリフ

ァレンスミラーおよびサンプルまでの光路長をそれぞれ 𝑍𝑟𝑒𝑓，𝑍𝑠𝑎𝑚 とすると，ビーム

スプリッタで再結合するリファレンス光およびサンプル光の複素電界はそれぞれ，

𝐸𝑟𝑒𝑓(𝑡 − 2𝑍𝑟𝑒𝑓 𝑐⁄ )，𝐸𝑠𝑎𝑚(𝑡 − 2𝑍𝑠𝑎𝑚 𝑐⁄ ) と表せる．𝑐 は光の速度である．ここで，リフ

ァレンス光のサンプル光に対する相対的な時間遅延を 𝜏 = 2(𝑍𝑟𝑒𝑓 − 𝑍𝑠𝑎𝑚) 𝑐⁄  と置くと，

検出器出力 𝐼𝑑(𝜏) は， 

𝐼𝑑(𝜏) = ∫ |𝐸𝑠𝑎𝑚(𝑡) + 𝐸𝑟𝑒𝑓(𝑡 − 𝜏)|
2

𝑑𝑡
∞

−∞

          (2.1) 

となる．光電変換の過程で，検出器出力は入力電界の 2乗に比例することに留意する必

要がある．検出器の出力が実数となることを考慮すると，式(2.1)は以下のように展開で

きる． 

𝐼𝑑(𝜏) = ∫ |𝐸𝑠𝑎𝑚(𝑡) + 𝐸𝑟𝑒𝑓(𝑡 − 𝜏)|
2

𝑑𝑡
∞

−∞

= ∫ |𝐸𝑠𝑎𝑚(𝑡)|2𝑑𝑡
∞

−∞

+ ∫ |𝐸𝑟𝑒𝑓(𝑡)|
2

𝑑𝑡
∞

−∞

+ ∫ 𝐸𝑠𝑎𝑚(𝑡)𝐸𝑟𝑒𝑓
∗(𝑡 − 𝜏)𝑑𝑡

∞

−∞

+ 𝑐. 𝑐.

= 𝐼𝑠𝑎𝑚 + 𝐼𝑟𝑒𝑓 + 2𝑅𝑒 {∫ 𝐸𝑠𝑎𝑚(𝑡)𝐸𝑟𝑒𝑓
∗(𝑡 − 𝜏)𝑑𝑡

∞

−∞

}                                     (2.2) 

ここで，右辺 2行目の c.c.は，第 3項の複素共役成分を示している．第 3行の第 3項が

OCT イメージングの元となる干渉信号成分である．干渉成分がサンプル光とリファレ

ンス光の積の形で表されているように，サンプル内部から返ってくる微弱な信号光（散

乱光）は，高強度なリファレンス光で増幅されて干渉信号として検出される．この干渉

による増幅効果のおかげで，OCTではサンプルの内部構造を高感度に測定できる． 

 図 2.3に示すようにリファレンスミラーの位置を走査し，サンプル光とリファレンス

光との間の遅延時間 𝜏 を連続的に変化させると，検出器出力 𝐼𝑑(𝜏) は，光源から出力
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される光の自己相関とみなせる．Wiener-Khinchinの定理より，相関計測で得られる信号

波形 𝐺(𝜏) は，光源のスペクトル強度 𝑆(𝑓) のフーリエ変換となる[2,7]．光源のスペク

トル強度 𝑆(𝑓) がガウシアン波形の場合，得られる信号波形 𝐺(𝜏) もガウシアン波形と

なる．すなわち， 

𝑆(𝑓) =
2√ln(2) 𝜋⁄

Δ𝑓
𝑒𝑥𝑝 [−4 ln(2) (

𝑓 − 𝑓0

Δ𝑓
)

2

]          (2.3) 

のとき， 

𝐺(𝜏) = 𝑒𝑥𝑝 [− (
𝜋Δ𝑓𝜏

2√ln(2)
)

2

] 𝑒𝑥𝑝(−𝑖2𝜋𝑓0𝜏)          (2.4) 

となる（図 2.4）[2]．ここで，𝑓0，Δ𝑓 は光源の中心周波数と周波数領域におけるスペク

トル幅（FWHM），τ は遅延時間である． 

 

図 2.4 光源のスペクトル強度波形と干渉計から出力される干渉信号波形の関係． 

（ガウシアンスペクトルの場合） 

 図 2.4に示すように，低コヒーレンス干渉計では，サンプル光とリファレンス光との

間の遅延が 0になる位置の周辺でのみ干渉波形が観測される．この干渉波形が観測され

る距離（包絡線の半値幅）のことをコヒーレンス長と呼び，OCT イメージングでは深さ

方向分解能に対応する[2–4]．OCT の深さ方向分解能 ∆𝑧 は，𝐺(𝜏) の大きさの半値全幅

（FWHM）から， 
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Δ𝑧 =
2𝑐 ln(2)

𝜋
∙

1

𝑛
∙

1

∆𝑓

≈ 0.44 ∙
1

𝑛
∙

𝜆0
2

Δ𝜆
                (2.5) 

となる．𝑐 は光の速度，𝑛 はサンプルの屈折率（空気中では n=1），𝜆0，Δ𝜆 は，光源ス

ペクトルの中心波長と波長領域におけるスペクトル幅（FWHM）である． 

 TD-OCT では，リファレンスミラーの位置を時間的に走査することで，サンプルの深

さ方向情報を表す干渉波形を直接測定する（図 2.5）[1–4]． 

 

図 2.5 TD-OCTにおける干渉波形の測定法． 

リファレンスミラーの位置を連続的に走査しサンプルの深さ方向情報を得る． 

 

 

2.4 OCTイメージングの測定感度 

OCT イメージングの測定感度は，どれくらい微弱な散乱光を検出できるかという指

標である．高感度な OCT システムほど，サンプルのより深い位置から返ってくる微弱

な散乱光を検出することができ，高侵達な OCTイメージングが実現できる．近年の OCT

システムでは，測定感度が 100 dB前後のものが一般的である[8,9]．測定感度 100 dBと

は，サンプルから返ってくる散乱光の光強度が，サンプルへの入射光強度から 10 桁減

衰した場合でも干渉信号が検出できるということを表している．異なる OCT システム
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の測定感度を普遍的に評価・比較するため，一般的に次に示す手順を用いて OCT の測

定感度を計測する．サンプルアーム内の集光レンズの集光位置にミラーを配置し，サン

プル光を（可能な限り）全て干渉計に戻す．検出器の飽和を防ぐためサンプルアーム内

に NDフィルタを挿入し，サンプルミラーとリファレンスミラーから返ってきた光から

成る干渉信号を測定する．このとき OCT の測定感度は，得られた干渉信号の強度の信

号対雑音比（SNR）にサンプルアームに挿入した NDフィルタの減衰量を 2倍した値を

加えた値となる．ここで NDフィルタの減衰量を 2 倍するのは，サンプル光がミラーの

反射前後で NDフィルタを 2 度通過するためである． 

OCT システムのノイズフロアを決定する主なノイズ源は以下に示す 3 つである[10]．

一つ目は，検出される光子数のゆらぎ（ショットノイズ）である．ショットノイズは光

出力の平方根に比例し，エネルギーは光出力に比例する．つまり，OCT 測定におけるシ

ョットノイズのエネルギー 𝜎𝑠ℎ𝑜𝑡
2 は，サンプル光とリファレンス光の出力の和 𝑃𝑠 + 𝑃𝑟 

に比例する．実際の OCT イメージングでは，𝑃𝑟 ≫ 𝑃𝑠 なので，𝜎𝑠ℎ𝑜𝑡
2 ∝ 𝑃𝑟 となる． 

二つ目のノイズ源は，レーザ光源の相対強度雑音（Relative intensity noise: RIN）であ

る．RINはレーザ光強度のふらつきであるため，そのエネルギーはレーザ光強度の 2乗

に比例する．すなわち，𝜎𝑅𝐼𝑁
2 ∝ (𝑃𝑠 + 𝑃𝑟)2 である．実際の OCTイメージングでは，𝑃𝑟 ≫

𝑃𝑠 なので，𝜎𝑅𝐼𝑁
2 ∝ 𝑃𝑟

2 となる． 

 三つ目のノイズ源は，検出器ノイズである．検出器ノイズは光出力に依存しないノイ

ズの集合で，熱ノイズや電気的なノイズを含む．ここでは，検出器ノイズのエネルギー

を 𝜎𝑑𝑒𝑡
2 とする． 

 OCT イメージングで得られる干渉信号のエネルギー 𝜀𝑆 は，𝑃𝑆𝑃𝑟 に比例するから，

OCT イメージングにおける信号対雑音比（SNR）は， 

𝑆𝑁𝑅 ≡
𝜀𝑠

𝜎𝑠ℎ𝑜𝑡
2 + 𝜎𝑅𝐼𝑁

2 + 𝜎𝑑𝑒𝑡
2

=
𝑐𝑎𝑃𝑆𝑃𝑟

𝑐𝑏𝑃𝑟 + 𝑐𝑐𝑃𝑟
2 + 𝜎𝑑𝑒𝑡

2
              (2.6) 

と表せる．ここで，𝑐𝑎，𝑐𝑏，𝑐𝑐 は，測定器の特性によって決まる比例定数である． 
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図 2.6 に，リファレンス光強度に対する OCT イメージングの SNR の典型例を示す．

式(2.6)から分かるように，OCT イメージングの SNR はリファレンス光出力に依存し，

リファレンス光出力を最適化することで，ショットノイズレベルの高感度な測定が可能

である．また，SNRの重要な特性として，OCTイメージングの SNRはサンプル光出力 

𝑃𝑠 に比例する．したがって，サンプル光への入力光（光源の出力）を高くすることで

SNRを向上させることができる．ただし，生体イメージングでは，光照射による生体へ

のダメージを防ぐため，サンプル光の最大値は制限される．ANSI（American National 

Standards Institute）が定めた安全基準によると[11]，波長 1.5–1.8 μm帯のパルスレーザを

用いた皮膚のイメージングにおいては，9.6 mW がサンプルにダメージを与えない最大

許容入射光強度とされている． 

 

図 2.6 OCTイメージングにおける測定感度（SNR）とノイズの関係． 

 

 

2.5 超広帯域光源を用いた超高分解能 OCT 

OCT の深さ方向分解能は，式(2.5)に示すように，光源のスペクトル幅に反比例するた

め，より広帯域なスペクトル光源を用いることで，より高い分解能を実現できる．図 2.7
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に光源のスペクトル幅に対する深さ方向分解能の変化をプロットする．光源スペクトル

は中心波長 0.8, 1.1, 1.3, 1.7 μm のガウスガウシアンスペクトルを仮定し，生体組織中

（n=1.38）での深さ方向分解能をプロットしている．数百 nm に広がった超広帯域なス

ペクトルを持つ光源を OCT に用いることで，1–5 μmの高い深さ方向分解能が達成でき

る．1–5 μmの高い深さ方向分解能を有する OCTは，従来の高分解能 OCT（深さ方向分

解能~10 μm）に対して，特に，超高分解能 OCTと呼ばれている[12–16]．超高分解能 OCT

によって，網膜中の層構造の詳細なイメージングや，生体組織中の細胞・細胞内小器官

の高分解能なイメージングが実現されている（図 2.8）[12,17]． 

 

図 2.7 光源のスペクトル幅と OCTの深さ方向分解能の関係． 

 

図 2.8 超広帯域光を用いた超高分解能 OCT イメージング例． 
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超高分解能 OCT イメージングを実現する超広帯域スペクトル光源には，スーパール

ミネッセントダイオード（Super luminescent diode: SLD）をスペクトル連結させたもの

[16]や，超短パルス固体レーザ[12]，非線形効果によって生成したスーパーコンティニ

ューム（Supercontinuum: SC）光などが用いられる[13,17]（表 2.1）．第 3章で詳しく述べ

るように，生体組織の光減衰の大きさは光の波長に依存するため，生体組織の高侵達な

OCT イメージングを実現するためには，光源の波長を減衰係数が小さくなる領域に合

わせる必要がある．しかし，SLDや超短パルス固体レーザから出力される光の波長帯や

スペクトル幅は増幅媒質によって決定され任意に制御することが困難である．一方，SC

光の中心波長は，SC 光の種光となる超短パルス光の中心波長を非線形効果によって制

御することで近赤外域（波長 0.8–2.0 μm帯）において任意に調整ができる．さらに，SC

光のスペクトル幅は非線形効果によって広げられるため，SLD や超短パルス固体レー

ザのように増幅媒質の帯域の制限を受けず，300 nm を超えるような超広帯域なスペク

トルを生成することが可能である．中心波長が可変かつ超広帯域なスペクトルを有する

SC光を用いることで，高侵達かつ高分解能な OCT イメージングが実現できる． 

表 2.1 OCT イメージングに用いられる広帯域光源（典型値）[3]． 

Light source 
Center wavelength 

[μm] 

Spectral width 

(FWHM) 
Output power 

SLD 

0.8 (AlGaAs) 20–60 nm 10–30 mW 

0.9–1.1 (InGaAs) 50–100 nm 10–30 mW 

1.3–1.6 (InGaAs/InP) 80–100 nm 10–20 mW 

Solid-state laser 

0.8 (Ti:sappire) 140–300 nm ~200 mW 

1.06 (Nd:glass) 40 nm ~100 mW 

1.3 (Cr:forsterite) ~250 nm ~100 mW 

SC source 0.8–2.0 100–400 nm 10–100 mW 
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2.6 波長分散が深さ方向分解能に与える影響 

 これまでに概説したとおり，OCT において深さ方向分解能は使用する光源の波長，

スペクトル幅やスペクトル形状で決まる．実際の OCT イメージングにおいて，この光

源の特性で決まる深さ方向分解能を実現するには, サンプル光とリファレンス光が受

ける波長分散量を揃えることも必要になる[3,18,19]．OCT の深さ方向分解能に影響を与

えるのは，サンプル光とリファレンス光が受ける波長分散の差のみである[3]．したがっ

て，高い深さ方向分解能を実現するには，サンプル光とリファレンス光に同じ量の波長

分散を与えれば良く，サンプル光とリファレンス光のそれぞれを分散補償する必要はな

い．特に，超広帯域なスペクトル光源を用いる超高分解能 OCT では，スペクトルの広

帯域性を活かした高い深さ方向分解能を達成するため，波長分散量の調整がより重要に

なる[3,20–22]．波長分散は，OCT 干渉計を構成するデバイスや測定試料における伝搬定

数の周波数依存性によって生じている．伝搬定数 𝛽(𝜔) は，光源の中心周波数 𝜔0 の

周りでテーラー展開すると，次式のように表せる． 

𝛽(𝜔) = 𝛽(𝜔0) +
𝑑𝛽

𝑑𝜔
|

𝜔0

(𝜔 − 𝜔0) +
1

2

𝑑2𝛽

𝑑𝜔2
|

𝜔0

(𝜔 − 𝜔0)2 +
1

6

𝑑3𝛽

𝑑𝜔3
|

𝜔0

(𝜔 − 𝜔0)3 + ⋯   (2.7) 

𝛽(𝜔0) は光源の中心周波数における伝搬定数，𝑑𝛽(𝜔) 𝑑𝜔⁄  は群速度の逆数である．OCT

の深さ方向分解能に最も影響を与えるのは，第 3 項の群速度分散（2 次の分散） 

𝑑2𝛽(𝜔) 𝑑𝜔2⁄  である．図 2.9 に群速度分散が干渉波形に与える影響の概念図を示す．サ

ンプル光とリファレンス光が受ける群速度分散に差があるとき，干渉波形のスペクトル

位相が周波数に対して非線形になり，干渉波形が鈍ってしまい（半値）幅が広がってし

まう．したがって，干渉波形の半値幅で決定される OCT の深さ方向分解能が劣化し，

また干渉波形のピーク強度も低下するため，OCTイメージングの測定感度も劣化する． 
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図 2.9 群速度分散が干渉波形に与える影響の概念図．群速度分散のミスマッチが 

存在する場合（赤），スペクトル位相が非線形になり，干渉波形が鈍ってしまう． 

超高分解能 OCT による高分解能なイメージングを実現するために，様々な分散補償

法が提案されている．代表的な分散補償の一例として，適当な波長分散量を持つ光学ガ

ラスを用いた分散補償法がある．この手法では，光ファイバやレンズで構成される OCT

システム内で発生する分散ミスマッチ（サンプル光とリファレンス光が受ける波長分散

の差）を，光学ガラスをサンプルもしくはリファレンスアームに挿入することで補正す

る[3,12,13,15,17]．しかし，実際の OCTイメージングでは，生体組織の波長分散も考慮

する必要があり，生体中の波長分散は測定深さや位置によって異なるため，光学ガラス

だけで分散補償を十分に行うことは困難である．また，光学ガラスでは 2次の分散（群

速度分散）しか補償できない．深さ方向分解能が 1 µm より高くなる場合，3 次以上の

波長分散の影響が大きくなることが報告されており[24]，この場合に光学ガラスのみで

分散補償を行うと干渉波形が非対称になり，OCT イメージにアーチファクトが生じる

可能性がある[3,24,25]．干渉波形のスペクトル位相を数値解析的に補正する分散補償法

は，測定深さや位置ごとに異なる分散補償量を与えることが可能で，高次の分散も補償
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できるため，高分解能な OCT イメージングの実現に有効である[21,23,26]．数値計算を

用いた分散補償法の一例としては，取得した干渉波形のスペクトル位相に対して様々な

パターンの補償項を追加し，反復法を用いて最も OCT イメージがシャープになるよう

なスペクトル位相を決定する方法がある[21,26]． 
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第 3 章 波長 1.7 μm帯を用いた 

高侵達な生体イメージング 

 

 

3.1 はじめに 

 本研究では，波長 1.7 μm 帯の光が脳などの高散乱な生体組織に対して高侵達性を示

すことに着目し，高侵達かつ高分解能なイメージングの実現のために，1.7 μm帯超高分

解能 OCTの開発・検討を行った．本章では，1.7 μm帯の光が高散乱組織に対して高侵

達となる要因を，1.7 μm帯を用いた高侵達な生体イメージングについて先行研究を例に

挙げ概説する．はじめに 3.2節において，1.7 μm帯が高侵達性を示す要因である，近赤

外光を用いた生体イメージングにおける光減衰の要因およびその波長依存性について

解説する．次に 3.3節では，1.7 μm帯光源を用いた高侵達な生体イメージングの実例を

いくつか紹介する．3.4 節において，1.7 μm 帯を用いた OCT イメージングの歴史と課

題・展望について述べる． 

 

 

3.2 近赤外光を用いた生体イメージングにおける光減衰 

 現在，光イメージング法を用いて生体中のより深い位置を高分解能に観察する場合，

可視光（波長 0.4–0.8 μm）に比べて，生体中に存在する光吸収体が少なく散乱の影響も

小さい近赤外光（波長 > 0.8 μm）が光源として用いられる[1–4]．しかし，近赤外光を用

いた高分解能イメージングにおいても，脳や皮膚といった高散乱な組織への侵達長は，

依然として数百 μm から 1 mm 程度に制限されている[5–10]．この主な要因として，①

光散乱と②水の吸収による信号減衰が挙げられる（図 3.1）．本節では，散乱および水の

吸収による信号減衰量が近赤外光の波長に依存することを説明する． 
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図 3.1 生体組織中で生じる光吸収，光散乱による信号光の減衰． 

 脳や皮膚などの生体中で強く光が散乱される要因は，生体組織が，サイズ・形状・屈

折率の異なる多くの細胞や細胞外マトリックスが集まって形成されているためである

[11]．例えば，哺乳類の細胞の直径は 5–75 μm程度の分布を持ち，細胞核やミトコンド

リアなどの細胞内小器官のサイズはナノスケールからマイクロスケールまで非常に広

く分布している[11]．また，屈折率も 1.3–1.4程度の分布を持っている[11]． 

散乱体に光が入射したときに生じる散乱の大きさは，（平均）散乱係数 𝜇𝑠𝑐𝑎𝑡
′ という

パラメータで定義され，式(3.1)に示すように，波長に依存することが良く知られている

[11–13]． 

𝜇𝑠𝑐𝑎𝑡
′ = 𝐴 ∙ 𝜆−𝑆𝑃          (3.1) 

ここで，𝜆 は光の波長，𝐴 は散乱の大きさを決定する散乱体に固有の定数である．𝑆𝑃 

は，散乱の大きさの波長依存性を左右するパラメータである．𝑆𝑃 の値は主に，光の波

長に対する散乱体のサイズに依存し，散乱体のサイズが波長と同程度またはそれよりも

小さい場合（レイリー散乱）𝑆𝑃 = 4，波長と同程度の場合（ミー散乱）𝑆𝑃 =  0.2 − 4 と

なることが報告されている[11,14]．レイリー散乱，ミー散乱いずれの場合においても，

散乱係数は波長が長いほど小さくなるため，長波長帯では生体内で生じる光散乱による
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信号減衰が小さくなる．先ほど述べたように，生体組織を構成する細胞等は，ナノスケ

ールからマイクロスケールの大きさのものが混在するため，生体中の光散乱には，レイ

リー散乱とミー散乱のいずれもが関与している[12]．ただし，脳や皮膚のイメージング

においては，ミー散乱がレイリー散乱よりも信号減衰に影響することが報告されている

[12]． 

 生体組織の大部分（約 70%）は水（H2O）で構成されているため[15–17]，生体イメー

ジングの侵達長は，散乱だけでなく水の吸収も大きく影響する．図 3.2 に近赤外波長域

における水の吸収スペクトルを示す[18]．散乱は長波長帯ほど小さくなるが，水の吸収

は長波長帯ほど大きくなる．したがって，近赤外光を用いた高侵達な生体イメージング

の実現には，散乱と水の吸収からなる信号減衰が最小となる最適な波長帯を選択するこ

とが重要である．ここで，図 3.2に示すように，波長 0.8，1.1，1.3，1.7，2.2 μm帯で水

の吸収は極小となるため，これらの波長帯では散乱と水の吸収から成る信号減衰が小さ

くなると予想される． 

 

図 3.2 水の吸収スペクトル[18]．水の吸収係数は波長 0.8, 1.1, 1.3, 1.7, 2.2 μm 帯で極小となる． 
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3.3 波長 1.7 μm帯光源を用いた生体イメージングの高侵達化 

 生体イメージングの高侵達化に関する近年の研究では，近赤外光を用いた高散乱組織

のイメージングにおいては，水の吸収よりも光散乱による信号減衰が支配的であること

が示唆されている[5,14,19,20]．これまでの生体イメージングでは主に波長 0.8 μm 帯が

使用されてきたが[1–4]，更なる高侵達化を目指して，散乱による信号減衰が小さい 1.1，

1.3 μm帯を利用した生体イメージングが盛んに研究されており，実際にイメージングの

高侵達化が達成されている[21–26]．しかし，1.1，1.3 μm 帯光源を用いた場合でも，高

散乱な脳や皮膚のイメージングでは，依然として侵達長は数百 μm から 1 mm 程度で，

深部観察に十分な侵達長は得られていない． 

近年，1 mm以上の高侵達な生体イメージングを実現するために，散乱による信号減

衰が 1.1，1.3 μm帯よりもさらに小さくなる，波長 1.7 μm帯が高い注目を集めている．

図 3.3に，光散乱と水の吸収による信号減衰を考慮した，マウスの脳組織のイメージン

グにおける侵達長（理論値）の波長依存性を示す[27]．図 3.3 の縦軸は，減衰係数の逆

数である減衰距離であり，減衰距離が長いほど信号減衰が小さいことを示している．マ

ウス脳の深部観察においては，波長 0.8–1.4 μmでは，光散乱（ミー散乱）によって侵達

長が大きく制限されるが，より長波長である 1.7 μm 帯では，散乱係数の減少に加えて

水の吸収も極小となるため，最も深い侵達長が得られることが予想されている．Horton

らは，1.7 μm帯光源を用いた多光子蛍光顕微鏡システムによって，マウス脳の表面から

1.4 mmまでの深部観察を実現した[27]． 

Alfano らのグループでは，広帯域な波長帯（0.5–2.5 μm）での測定が行える透過観察

システムを用いて，脳や粘膜といった高散乱組織における信号減衰の波長依存性を測定

し，1.7 μm帯が最も信号減衰が小さいことを実験的に示している（図 3.4）[28–30]．1.7 

μm 帯よりもさらに長波長帯である 2.2 μm 帯では，散乱による信号減衰は小さくなる

が，水の吸収による減衰が 1.7 μm 帯よりも 3 倍以上大きくなってしまうため，水を多

く含む生体組織のイメージングでは 1.7 μm 帯よりもトータルの信号減衰が大きくなっ

てしまう． 
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図 3.3 マウスの脳組織におけるイメージング侵達長（理論値）の波長依存性[27]． 

縦軸は減衰距離（減衰係数の逆数）になっているため，値が大きいほど信号減衰が小さいことを示す． 

 

図 3.4 ラット脳における減衰距離の波長依存性[30]． 

50–200 μm厚にスライスした大脳皮質の透過率から減衰距離を算出している． 

以上の研究例が示すように，波長 1.7 μm帯の光は，散乱による信号減衰が 1.1，1.3 

μm帯よりもさらに小さく，水の吸収と合わせた生体中で生じるトータルの信号減衰が

近赤外域で最も小さくなる．信号減衰の低下によって，生体の深部まで信号光が到達
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し，イメージングの侵達長が向上する．上記の報告例の他にも，1.7 μm帯付近で発光

する蛍光プローブを用いた生体イメージングにおいても，1.7 μm帯の利用によってイ

メージングの侵達長が向上することが示されている[31–33]． 

 

 

3.4 1.7 μm帯 OCTイメージング 

 OCT でも同様に，高散乱な生体中での信号減衰が小さい波長 1.7 μm帯光源を用いた

高侵達イメージングの研究が進められている．1.7 μm 帯 OCT システムは，2008 年に

Sharma らによって初めて報告された[34]．従来 OCT で利用されてきた 0.8–1.3 μm帯よ

り長波長な 1.7 μm 帯光源を用いることで，試料中における散乱による信号減衰を小さ

くすることができ，高散乱な試料（ヒト皮膚等）における OCT イメージングの侵達長

の向上が確認された[34]．また，2010 年の Kodach らの研究では，水を多く含む高散乱

体（リピッド溶液）の OCT イメージングにおいて，水を多く含む場合でも（体積比 70%），

散乱が強い試料（散乱係数: 1–3 /mm @1.7 μm帯）に対しては，1.7 μm帯を用いること

で 1.3 μm帯 OCT より高侵達化が可能であることが報告されている[35]．脳や皮膚組織

に含まれる水の体積比および散乱係数はそれぞれ，約 70%，2–3 /mm（波長 1.7 μm帯）

であるため[15–17,30,36]，1.7 μm 帯 OCT は脳や皮膚組織の高侵達なイメージングに有

効であると言える． 

 OCT では生体内部から返ってくる散乱光を基に画像を構築するため，1.7 μm 帯光源

を用いて散乱係数を小さくし散乱光の量を減らすと，OCT イメージのコントラスト

（SNR）が低下してしまう恐れがある．この点に関しては，次章の予備実験の結果が示

すように，生体深部においては，①低散乱係数から導かれる信号減衰の減少によって，

より深部までサンプル光が到達することや，②組織の深部で発生する多重散乱光による

バックグラウンドノイズの上昇が短波長帯に比べて小さいことから，高散乱な生体組織

の深部では，短波長帯 OCT よりも高い画像コントラストが得られ，高侵達なイメージ

ングが実現できると言える． 
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 中心波長が 1.7 μm帯の超広帯域光源を用いることで，高侵達かつ高分解能な OCT イ

メージングが実現できる．ただし，第 2章で示したように，OCT の深さ方向分解能は光

源の中心波長の 2乗に比例するため，高分解能な 1.7 μm帯 OCT イメージングの実現に

は，0.8–1.3 μm帯 OCT で用いる光源以上に広帯域なスペクトルが必要である．例えば，

生体中（屈折率を 1.38と仮定）で 5 μmの深さ方向分解能を達成するために必要な光源

のスペクトル幅（FWHM）は，中心波長 0.8，1.3 μm帯では約 40 nm，110 nmであるが，

1.7 μm帯においては 190 nmとなる．我々の研究グループではこれまでに，超短パルス

光と光ファイバ中で生じる非線形効果を活用した超広帯域光，スーパーコンティニュー

ム（SC）光源を中心波長 1.7 μm帯で開発し，1.7 μm帯 OCT で初めて 5 μm以下の高い

深さ方向分解能を実現した（図 3.5）[37]． 

 

図 3.5 (a) 超短パルスファイバレーザを基に生成した 1.7 μm帯 SC光のスペクトル． 

(b) 1.7 μm帯 SC光を用いて取得した OCT干渉波形[37]． 

 高散乱組織の深部の観察において，高侵達性と高分解能性を併せ持つ 1.7 μm 帯超高

分解能 OCT は非常に強力なツールであると言える．しかし，従来の 1.7 μm帯超高分解

能 OCT では測定感度が 95 dB 程度に制限されていたため，深部観察に十分な侵達長を

実現できていなかった．また，従来の 1.7 μm帯超高分解能 OCTはタイムドメイン方式

を採用しており，サンプルの深さ方向情報の取得にリファレンスミラーの機械的な走査

が必要であった．ミラーの走査速度が 100 Hzに機械的に制限されていたため，XY平面

内の 1点の深さ方向情報の取得に 0.1 ms（1/100 Hz）を要し，OCT断層像（B-scan）を
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512個の深さ方向情報（A-scan）で構築する場合，1枚の OCT断層像を取得するのに約

5 秒必要であった．そのため，生体を生きたままの状態で観察することや高速な生命現

象を捉えるのが困難であった． 

 高速かつ高感度な 1.7 μm帯超高分解能 OCTシステムが誕生すれば，脳や皮膚の深部

で起こる生命現象の観察が可能になると考え，本研究では，高出力な 1.7 μm帯 SC光を

用いた高感度な 1.7 μm 帯超高分解能 OCT システムの開発（第 5 章），および，イメー

ジングの高速化を目指して 1.7 μm 帯超高分解能 SD-OCT システムの開発を行った（第

6 章）． 
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第 4 章 高散乱かつ水を多く含む試料における 

OCT イメージングの波長依存性の比較 

 

 

4.1 はじめに 

 これまでに，波長 1.7 μm 帯を用いることで，生体中で受ける散乱による光減衰を低

減でき，短波長帯 OCTと比べ侵達長が向上できることが示されている[1–5]．一方，OCT

測定で得られる干渉信号は生体中から返ってきた散乱光から生成されているため，散乱

係数の減少は OCT 信号光強度の減少につながる．したがって，1.7 μm帯を用いて散乱

係数を減少させることは，OCT イメージのコントラストを低下させる可能性がある．

高散乱組織の深部観察を実現するためには，OCT イメージングの侵達長だけでなく画

像コントラスト（SNR）も考慮する必要がある． 

 そこで本研究では，1.7 μm帯 OCT を用いることで高散乱組織の高侵達かつ高コント

ラストなイメージングが行えるかどうかを確認するため，OCT イメージングの波長依

存性を評価した．リピッド溶液（大豆油脂肪乳剤）による生体模擬試料（生体ファント

ム）を用いて，脳や皮膚といった高散乱かつ水を多く含む生体組織の OCT イメージン

グ特性を定量的に評価した．波長 0.8，1.1，1.3，1.7 μm帯で OCT イメージングの比較

を行い，高散乱組織の深部観察では，1.7 μm帯で最も高侵達かつ高コントラストな OCT

イメージが取得できることを明らかにした． 

 

 

4.2 OCTイメージングの波長依存性の評価系 

4.2.1 波長 0.8，1.1，1.3，1.7 μm帯 OCT システム 

 高散乱な生体組織の深部観察における，1.7 μm帯 OCT の侵達長および画像コントラ

ストの優位性を示すために，1.7 μm帯を含む 4つの波長帯で OCTイメージングの評価
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を行った．比較の波長帯として，一般的に OCTで用いられる 0.8 μm帯と，近年の高侵

達イメージングの主流である 1.1，1.3 μm帯を用いた．光の波長が OCTイメージに与え

る影響を評価するため，光源の波長を除く主要な OCT イメージング特性（測定感度，

深さ方向分解能およびサンプルへの照射条件）を統一した． 

0.8，1.1，1.3，1.7 μm 帯 OCT システムの光源として，超短パルスレーザと高非線形

ファイバを組み合わせて発生させた SC光を用いた（図 4.1）．0.8，1.1 μm帯 SC光には，

チタンサファイアレーザ（Ti:sappire，Mai-Tai HP, Spectra Physics）およびネオジムガラ

スレーザ（Nd:glass，High Q Laser Production）を種光として用いた[6,7]．チタンサファ

イアレーザおよびネオジムガラスレーザから出力される超短パルス光のパルス幅はそ

れぞれ，83 fs，100 fsであった．1.3 μm帯 SC光は，エルビウム（Er）添加超短パルス

ファイバレーザ（femtolite B-5，IMRA）からの出力パルス光（パルス幅: ~100 fs）を高

非線形ファイバに入力し生成した SC光のうち，1.3 μm帯のみを波長フィルタによって

抜き出した[4]．1.7 μm 帯 SC 光は，上記の Er 添加超短パルスファイバレーザからの出

力パルス光（中心波長 1.56 μm）を光ファイバ中で生じる非線形効果（パルス内誘導ラ

マン散乱）によって波長シフトさせて生成した 1.7 μm 帯超短パルス光を高非線形ファ

イバに入力することで生成した[3,4]．高非線形ファイバに入力する超短パルス光の強度

を調整することで，ファイバ中で生じる非線形効果の大きさを制御し，OCT の深さ方

向分解能（生体中換算）が約 5 μm になるように，各波長帯の SC 光のスペクトル幅を

調整した． 
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図 4.1 波長 0.8，1.1，1.3，1.7 μm帯 SC光スペクトル． 

 生成した SC 光を用いて図 4.2 に示す TD-OCT システムを構築した[4]．OCT システ

ム内にあるファイバカプラやレンズ，検出器はデバイスごとに対応した動作波長域が存

在するため，本研究では，SC光源の中心波長帯 0.8，1.1，1.3，1.7 μm帯それぞれに対

応したデバイスを用いて，波長帯ごとに TD-OCT システムを構築した．サンプル光とリ

ファレンス光の干渉効率を最大にするため，偏波コントローラと分散補償ガラスを干渉

計内に配置し，サンプル光とリファレンス光の偏光および波長分散を揃えた[8]．2つの

フォトダイオードと差動増幅回路によって構成されるバランス検出回路を用い，レーザ

強度ノイズを抑制し高感度な OCTイメージングが行える構成にした[8]． 
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図 4.2 生体ファントムの OCT イメージングの波長依存性比較結果． 

OCT イメージングの波長依存性を議論するためには，各波長帯の OCTシステムのイ

メージング特性を合わせておく必要がある[2,4]．本研究では，OCT イメージングの侵達

長および画像コントラストに影響する，測定感度，サンプルにミラーを置いたときのデ

ィテクタへの戻り光強度，サンプル光を集光した際のレイリー長を 4 波長帯で揃えた

（表 4.1）．また，リファレンスミラーの走査速度で決定される深さ方向情報（A-scan）

の取得速度は，4波長帯全ての OCT システムで 100 Hzに統一し測定を行った． 

表 4.1 各波長帯における OCTシステムの基礎特性． 

Wavelength 
Sensitivity 

[dB] 

Axial res. 

[μm] 

Rayleigh range 

[mm] 

Return from 

sample mirror 

[μW] 

0.8 μm 90.4 5.1 0.27 ~100 

1.1 μm 92.0 5.2 0.28 ~100 

1.3 μm 90.6 5.4 0.29 ~100 

1.7 μm 88.4 5.2 0.37 ~100 

（深さ方向分解能とレイリー長はサンプルの屈折率が 1.35のときの値） 
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4.2.2 リピッド溶液を用いた生体ファントム 

 本研究では，光学特性を任意に設定できる生体ファントムを用いて，高散乱な生体組

織における OCT イメージングの特性を定量的に評価した．本論文におけるイメージン

グのメインターゲットは，脳や皮膚といった高散乱かつ水分を多く含む（約 70%）高散

乱組織である．高散乱組織に代わる生体ファントムとして，高散乱かつ水を多く含むリ

ピッド溶液を用いた．リピッド溶液を用いた生体ファントムは，溶液中に含まれるリピ

ッド滴や水（H2O）の含有比率を変更することで散乱係数および吸収係数を簡単に調整

することができるため，生体光イメージングの定量的な評価によく利用されている

[9,10]．OCT イメージングの侵達長と画像コントラストが生体組織の散乱係数に対して

どのように変化するのかを調べるため，20%リピッド溶液（イントラリポス 20%，大塚

製薬）を水（H2O）と重水（D2O）を用いて希釈し，リピッド濃度（ファントム全体に

対する体積比）が 1，2，3，5，8，10，15%の生体ファントムを用意した．脳や皮膚の

近赤外域における光吸収特性は，体積比 70%の水の吸収特性とほぼ一致する[11–13]．高

散乱組織の吸収特性を再現するため，生体ファントムに含まれる水の体積比が 70%にな

るように重水を加えた．本研究では，ファントムの屈折率は波長 0.8–1.7 μm帯において

一定（1.35）であると仮定し解析を行った． 

 

4.2.3 OCT イメージングの侵達長とコントラスト（SNR）の定義 

 

図 4.3 生体ファントム測定で得られる OCT信号強度プロファイルの例． 
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 深さ方向に対して均一な構造及び屈折率を持つサンプルを OCT で測定した場合，

OCT 信号強度の深さに対する減衰の様子は単一散乱モデルで説明できることが報告さ

れている[1,2,14,15]．単一散乱モデルとは，サンプル中で一度だけ散乱が起こると仮定

し，サンプル中における光の減衰を検討するモデルである．本実験で用いた生体ファン

トム（リピッド溶液）も，巨視的に見ると，深さ方向に対して均一な構造および屈折率

を持つため，単一散乱モデルを用いて OCT イメージングの侵達長および画像コントラ

ストを定義した．単一散乱モデルにおいて，サンプル表面から深さ 𝑧 の位置から返っ

てくる OCT 信号強度 𝑃(𝑧) は，以下の式で示すように指数関数的に減衰する． 

𝑃(𝑧) = 𝑃0𝑒𝑥𝑝(−𝜇𝑡 ∙ 2𝑧)          (4.1) 

ここで，𝑃0 はサンプル表面から返ってくる OCT 信号強度，𝜇𝑡 は減衰係数である．式

(4.1)の対数をとると， 

10 ∙ log10 (
𝑃(𝑧)

𝑃0
) = −20𝜇𝑡 ∙ log10 𝑒 ∙ 𝑧

≈ −8.69𝜇𝑡 ∙ 𝑧                       (4.2) 

となり，OCT 信号強度を対数表示したときには，信号減衰が測定深さに対して線形に

減衰する．図 4.3 に生体ファントムの測定で得られる OCT 信号強度の深さ方向に沿っ

たプロファイルを示す．サンプル表面付近では，測定深さに対して線形に OCT 信号強

度が減衰しており，単一散乱モデルを使用することができることが分かる．サンプルの

深部では，単一散乱モデルから求めた減衰直線より測定値が大きくなっている．これは，

多重散乱によるアーチファクトと考えられ，サンプルの深部では多重散乱の影響でOCT

イメージングの実効的なノイズフロアが上昇していることを示している[1]．本研究で

は，OCT イメージングの侵達長を，サンプル表面から，単一散乱モデルで求めた直線と

ノイズフロアが交差する深さまでの距離と定義し，各深さ位置での画像コントラスト

（SNR）は，単一散乱モデルで求めた直線とノイズフロアとの比と定義し，波長間の比

較を行った． 
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4.3 生体ファントムの OCTイメージングの波長依存性の比較結果 

 リピッド濃度の異なる生体ファントムを用い，OCT イメージングの侵達長と画像コ

ントラストが，組織の散乱係数と光の波長に対してどのように変化するのかを評価した． 

生体ファントムの OCT イメージング結果を図 4.4 に示す．散乱の影響が最も小さい

リピッド濃度が 1%のファントムでは，水の吸収による信号減衰が最も大きい 1.7 μm帯

では，1.1，1.3 μm帯と比較して明らかに侵達長が短かった．また，0.8–1.3 μm帯 OCT

イメージングでは 20 dB程度の画像コントラストが得られていたのに対し，1.7 μm帯で

は 10 dB 強のコントラストしか得られなかった．これは，比較に用いた 4 波長帯の中

で，1.7 μm 帯において最も散乱光の発生が少なく，OCT 信号に寄与する散乱光強度が

小さくなってしまったことが原因と考えられる．リピッド濃度が上昇しファントム中で

生じる光散乱が大きくなるにつれて，0.8–1.3 μm帯では，ファントム表面近傍のコント

ラストは向上するが，散乱による信号減衰が増加するため，侵達長が明らかに減少して

いる．リピッド濃度が 8，15%のファントムでは，4 波長帯の中で散乱の影響が最も小

さくなる 1.7 μm帯で，最も高侵達な結果が得られた．また，1.7 μm帯 OCT イメージの

コントラストはリピッド濃度の上昇に伴い，ファントムの表面近傍だけでなく深部でも

向上した． 
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図 4.4 生体ファントムの OCT イメージング結果（30回平均後）．横方向のスキャン幅は約 1 mm． 

図 4.5にファントムの深さ方向に沿った OCT 信号強度プロファイルを，図 4.6 に単一

散乱モデルを使って求めた減衰係数を示す．OCT 信号強度プロファイルは，信号強度
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のばらつきを十分に低下させるため，同じ位置で測定したOCT信号を 900回平均した．

なお，図 4.5 の実線は OCT 信号強度の測定値を，点線は単一散乱モデルから求めた減

衰直線を示している．OCT信号の SNRはイメージング速度（深さ方向情報の取得速度）

および平均化回数に依存するため，イメージング速度，平均化回数を変更すると図 4.5

に示す OCT 信号の SNRも増減する．しかし本研究では，4波長帯全てで同一データ取

得速度，同一平均化回数にて OCT信号を取得したため，各波長における SNRの相対的

な大小関係には，サンプルの散乱係数・吸収係数の波長依存性のみが影響する．波長 1.7 

μm帯では，散乱係数が大きくなっても OCT 信号の減衰直線の傾きがほぼ一定であるこ

とが分かる（図 4.6）．一方，OCT 信号強度はリピッド濃度が高いほど強くなっている．

したがって，OCT イメージング結果で見られたように，1.7 μm帯 OCTイメージングで

は，リピッド濃度上昇に伴い，ファントム深部でのコントラストが向上する．波長 0.8–

1.3 μm帯では，リピッド濃度の上昇に伴い明らかに信号減衰直線の傾きが大きくなって

いる（図 4.6）．また，0.8–1.3 μm帯を用いた高リピッド濃度ファントムの測定では，サ

ンプル深部で単一散乱モデルから求めた減衰直線と実際の測定結果が大きく解離して

いる．これは，多重散乱によって OCT イメージングの実効的なノイズフロアが上昇し

ていることを示唆している[1]．1.7 μm帯 OCT では，サンプル深部における多重散乱の

影響は確認されなかった． 
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図 4.5 ファントムの深さ方向に沿った OCT信号強度プロファイル（900回平均）． 
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図 4.6 単一散乱モデルから求めた減衰係数の波長，リピッド濃度依存性． 

(b)は(a)の低散乱係数領域を拡大した図である． 

 図 4.7 に，単一散乱モデルを使用して求めた OCT イメージングの侵達長の波長依存

性を示す．1.7 μm帯 OCT イメージングでは，リピッド濃度が低く散乱が小さいファン

トムに対しては，画像コントラストが低く，水による吸収が支配的であるため，侵達長

が 1.1，1.3 μm帯 OCT イメージに比べて短くなった．リピッド濃度の上昇に伴い，波長

0.8–1.3 μm帯の侵達長が大きく減少しているのに対し，1.7 μm帯は侵達長がリピッド濃

度によらずほぼ一定で，高散乱なファントム（リピッド濃度 5–15%）に対しては，これ

までの報告と同様に，最も高い侵達長が得られた[1,2]． 

 
図 4.7 ファントムの OCT イメージングにおける侵達長． 
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 単一散乱モデルによって求めた OCT 信号強度の減衰直線を用いて，ファントムの表

面から 0.2，0.6，1.0 mm深部における OCT イメージの SNRを求めた（図 4.8）．サンプ

ル表面近傍の OCT イメージングにおいては（図 4.8(a)），1.7 μm帯における低散乱特性

は画像コントラストを低下させてしまう．一方で，高散乱組織の深部測定においては（図

4.8(b)，(c)），1.7 μm帯を用いることで 1.3 μm帯 OCT と同程度またはそれ以上の画像コ

ントラストが達成される．散乱係数の大きいサンプルほど，サンプル深部の高コントラ

ストな OCT イメージを取得するために，1.7 μm帯を用いる優位性が向上している． 
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図 4.8 測定深さ(a) 0.2 mm，(b) 0.6 mm，(c) 1.0 mmにおける画像コントラスト（SNR）． 
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4.4 考察と結論 

 1.7 μm帯超高分解能 OCT イメージングによる高散乱組織の高侵達かつ高分解能イメ

ージングの実現を目指し研究を行う前段階として，高散乱組織の OCT イメージングに

おける波長依存性を比較し，1.7 μm帯 OCT イメージングの侵達長およびコントラスト

の評価を行った．脳や皮膚といった高散乱かつ水を多く含む生体組織における OCT イ

メージング特性を定量化するために，リピッド溶液を用いた生体ファントムを作成し

OCT イメージング比較を行った．測定感度およびサンプル光の照射条件が等しい波長

0.8，1.1，1.3，1.7 μm 帯 OCT システムによるイメージングの波長依存性の比較によっ

て，高散乱組織の OCTイメージングにおいては，1.7 μm帯 OCT を用いることで組織の

より深い位置をより高いコントラストで観察できることが分かった． 

 本研究で使用したリピッド溶液（リピッド濃度 10%）の波長 1.6 μm 帯における散乱

係数は約 2 /mm であり[2]，これまでに報告されている脳や皮膚組織の波長 1.6–1.7 μm

帯における散乱経緯数 1–3 /mmと同程度である[16,17]．本研究で作成したリピッド溶液

は，水（H2O）の体積比が 70％になるように重水（D2O）を加えており，脳や皮膚組織

に含まれる水分量も約 70%である[11,12]．したがって，リピッド濃度 10%の溶液のイメ

ージング結果は，実際の脳や皮膚を測定した際に得られる結果と近いことが予想される．

図 4.7に示すように，リピッド濃度 10％に対しては，1.7 μm帯で最も高侵達な結果が得

られており，実際の脳や皮膚組織の OCTイメージングにおいても，波長 1.7 μm帯 OCT

を用いることで，他の波長帯の OCT よりも高侵達なイメージングが実現できると期待

できる． 

 本研究では，サンプル光が生体ファントムから受ける波長分散の影響については考慮

していなかった．ファントム中に多く含まれる水は分散性媒質であることが良く知られ

ており，これまでの研究で，水を多く含むサンプルの OCT イメージングでは干渉信号

波形が水の波長分散の影響でなまってしまい，信号強度ピークが下がってしまうことが

報告されている[18–21]．本研究では，分散の影響が無い場合の深さ方向分解能を揃える

ために，1.7 μm 帯 OCT で最も広帯域なスペクトルを持つ SC 光を使用した．したがっ

て，波長分散による信号強度ピークの減少の影響は 1.7 μm 帯で最大であったと予想さ
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れる．最適な分散補償を与え OCT 信号のピーク強度を回復した状態で波長依存性を評

価した場合，サンプル深部における 1.7 μm 帯 OCT イメージのコントラストの優位性

は，今回得られた結果以上になると期待できる．1.7 μm帯超高分解能 OCT による生体

深部イメージングにおける波長分散の影響は第 7 章で詳しく議論している．1.7 μm 帯

超高分解能 OCTによる水を多く含むサンプルの測定では，水の波長分散の影響で OCT

信号ピークが 5 dB 程度低下していた．第 7 章では、分散補償を行うことで波長分散の

影響による信号減衰を回復でき、OCT信号強度の低下を抑制できることを示している． 
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第 5 章 高出力 SC 光を用いた波長 1.7 μm帯 

超高分解能 OCT の高感度・高侵達化 

 

 

5.1 はじめに 

 第 3 章，第 4 章で述べたように，高散乱な生体組織中での光減衰が小さい波長 1.7 μm

帯を用いた OCT は，高散乱組織に対して高侵達かつ深部で高コントラストなイメージ

を取得することができる．したがって，高感度な 1.7 μm 帯超高分解能 OCT システムに

よって，脳や皮膚などの高散乱組織の深部を明瞭に観察できると期待される． 

 筆者らのグループではこれまでに，超短パルスレーザを用いて波長 1.7 μm 帯に超広

帯域なスペクトルを持つスーパーコンティニューム光（SC 光）を生成し，1.7 μm 帯超

高分解能 OCT システムを開発した[1]．しかし，第 3 章で述べたように，これまでの 1.7 

μm 帯超高分解能 OCT システムは，他の波長帯の OCT と比べて測定感度が低く，侵達

長を大きく向上させることができていなかった．第 2 章で述べたように，OCT システ

ムの高感度化には，光源の高出力化が有効な手法である．しかし，これまでの 1.7 μm 帯

SC 光生成システムでは，高強度な超短パルスによって誘起される過剰な非線形効果に

よって出力が制限されてしまうため，SC 光の高強度化は困難であった． 

そこで本研究では，SC 光の生成に利用する超短パルス光の高繰り返し化を行うこと

で，1.7 μm 帯 SC 光を光出力化し，1.7 μm 帯超高分解能 OCT イメージングの高感度化

と，高侵達化を実現した．今回開発した高出力な 1.7 μm 帯 SC 光生成システムの概要を

5.2 節で述べる．5.3 節において，単層カーボンナノチューブ（Single-wall carbon nanotube: 

SWNT）を用いた高繰り返し超短パルスファイバレーザについて説明する．開発した

SWNT超短パルスファイバレーザに基づく 1.7 μm帯高出力 SC光生成について 5.4節で

述べる．5.5 節では，高出力 SC 光源による 1.7 μm 帯超高分解能 OCT の高感度化につい

て説明し，5.6 節において高散乱組織の OCT イメージング比較結果を紹介する．5.7 節

で考察と結論を述べる． 
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5.2 高繰り返し超短パルスファイバレーザを用いた 

高出力な 1.7 μm帯 SC 光生成システムの概要 

本研究では，SC 光生成に用いる超短パルス光の高繰り返し化を行うことで，1.7 μm

帯 SC 光の高出力化を試みた．高繰り返し超短パルス光を用いることで，超短パルス光

のパルスエネルギーは従来 SC光の生成に使用されていた超短パルス光と同程度であっ

ても，SC 光の平均出力が向上する．また，超短パルスのパルスエネルギーは従来 SC 光

の生成に使用されていた超短パルス光と同程度なので，SC 光生成における過剰な非線

形効果は現れず，ガウス型のスペクトル形状を持つ SC 光が生成できる．第 2 章で述べ

たように，OCT で得られる干渉波形の形状は OCT 光源のスペクトル波形のフーリエ変

換で与えられる．したがって，光源のスペクトル形状がガウス型の場合，干渉波形もガ

ウス型となり単一のピークを持つ．一方，光源のスペクトル形状がガウス型でない場合

（例えば矩形など），干渉信号のメインピークの周辺に多数のサイドローブが発生し，

OCT イメージングにおいてはアーチファクトの主要因となってしまう．高繰り返し超

短パルス光を用いて生成した SC 光は，高出力かつガウス型のスペクトル形状を持つこ

とが予想されるため，高感度・高侵達でアーチファクトフリーな OCT イメージングの

実現が期待できる． 

図 5.1 に高繰り返し超短パルスファイバレーザに基づく 1.7 μm帯高出力 SC 光生成シ

ステムの概要を示す．はじめに，高繰り返し周波数で発振する Er 添加超短パルスファ

イバレーザを新たに開発した．Er 添加超短パルスファイバレーザおよび Er 添加光ファ

イバ増幅器（Er-doped fiber amplifier: EDFA）で増幅した超短パルス光の中心波長は 1.56 

μm 帯であるため[2,3]，偏波保持ファイバ（Polarization maintaining fiber: PMF）中で生じ

るパルス内誘導ラマン散乱を利用して超短パルス光の中心波長を 1.7 μm 帯へとシフト

させる[1,4,5]．PMF への入力光パルスがソリトンパルスのとき，パルス光は最も効率よ

く長波長帯へとシフトすることが知られている[4]．したがって，1.7 μm 帯への波長シ

フトの効率を最大化するため，ソリトンパルスが出力されるように超短パルスファイバ

レーザを設計・開発した．1.7 μm 帯へ波長シフトした超短パルス光を高非線形ファイバ
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に入射し，1.7 μm 帯高出力 SC 光を生成する．次節以降で，システムの各部を詳しく説

明する． 

 

図 5.1 SWNT フィルムを用いた高繰り返し Er添加超短パルスファイバレーザ． 

 

 

5.3 SWNT フィルムを用いた高繰り返し超短パルスファイバレー

ザの開発 

 超短パルスファイバレーザから出力されるパルス光の繰り返し周波数はファイバレ

ーザ共振器長に反比例するため，高繰り返し化のために短尺な共振器長をもつ超短パル

スファイバレーザを開発した．図 5.2 に開発した単層カーボンナノチューブ（SWNT）

フィルムを用いた高繰り返し超短パルスファイバレーザを示す． 
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図 5.2 SWNT フィルムを用いた高繰り返し Er添加超短パルスファイバレーザ． 

EDF: Er添加ファイバ，WDM coupler: 波長分割多重カプラ 

 一般的な超短パルスファイバレーザで可飽和吸収体として使用される半導体可飽和

吸収ミラー（SESAM）[6]は，光ファイバから空間に光を出す必要があるため共振器長

が長くなってしまう．一方，SWNT をポリイミドフィルムに分散させた SWNT フィル

ムは，ファイバレーザ内にあるファイバコネクタ間に挟み込むことができるため共振器

長の大幅な短尺化が可能である[2,3,7]．本研究では，産業技術総合研究所で製作された，

HiPco 法によって精製された直径約 1.2 nm の SWNT を用い，波長 1.5 μm 帯で可飽和吸

収特性を得た（図 5.3(a)）[2,8,9]．図 5.3(b)に使用した SWNT フィルムの可飽和吸収特

性を示す．非飽和時の線形吸収率は 39%で，高強度な入射光に対しては，吸収率が約

29%まで低下した（変調度 10%）．さらに共振器長を短くするために，高濃度に添加さ

れた Er 添加ファイバ（Er 80-8/125, LIEKKI）を使用した．SWNT フィルムと高濃度添加

光ファイバを用いることで，共振器長約 1.8 m の短尺な超短パルスファイバレーザを実

現し，パルスの繰り返し周波数は従来 SC 光源の 2 倍以上である 110 MHz を達成した

（従来: 約 50 MHz）[1]．また，後段で高効率な波長シフトを実現するため，超短パル

スファイバレーザ全体の分散値を異常分散となるようにファイバの種類・長さを最適化

し，ソリトンパルスが出力されるようにした[3,10–13]． 
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図 5.3 SWNT フィルムの可飽和吸収特性． 

(a) 吸収スペクトル． (b) 入射光強度に対する吸収率の変化 

 図 5.4 に出力パルス列の時間波形を示す．超短パルス光が 9.1 ns 間隔で等間隔に出力

されていることが分かる．9.1 ns の時間周期は，基本繰り返し周波数 110 MHz に対応す

る．図 5.5(a)にパルス列の RF スペクトルを示す．パルス列は基本繰り返し周波数の 110 

MHz とその高調波成分から成り立っており，それ以外の RF 周波数成分は存在しないこ

とが分かる．RF 周波数帯よりも低周波域のノイズ特性を評価するため，基本繰り返し

周波数（110 MHz）周辺でシングルサイドバンド測定を行った（図 5.5(b)）[3,14,15]．10 

kHz 周辺にピークが存在するが，それらのノイズレベルは，10 MHz の信号ピークに対

して 100 dB 以上スペクトル強度が低いことが確認できた．このように，基本繰り返し

周波数とその高調波以外の周波数成分の強度は十分に小さく，開発した超短パルスファ

イバレーザは繰り返し周波数 110 MHz で高安定に発振していることが確認できた． 



64 

 

 

図 5.4 SWNT ファイバレーザの出力パルス列の時間波形． 

 

図 5.5 SWNT ファイバレーザの(a) RF スペクトルおよび(b) シングルサイドバンド測定結果．(a) の黒

線は RF スペクトルの検出系にファイバレーザ出力光を入れた状態，赤線は出力光を遮断した状態で

の RFスペクトルアナライザの出力を示している． 

 開発した超短パルスファイバレーザの出力は約 40 mW であった．図 5.6 に出力パル

スの光スペクトルおよび第 2 高調波（SHG）自己相関計を用いて測定した自己相関波形

を示す．スペクトル波形は sech2 関数によくフィットしており，出力パルスがソリトン

パルスであることが分かる．自己相関波形の半値全幅は 265 fs で，ソリトンパルスの場

合，パルス幅 171 fs に対応する．スペクトル幅と時間幅の積（時間バンド幅積）は 0.378

で，理想的なソリトンパルスにおける値（0.315）に近いことからも出力パルスがソリト

ンパルスであることが確認できる．したがって，この後の波長シフトにおいて，高効率
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に 1.7 μm 帯へと超短パルスをシフトさせることができる[4]． 

 

図 5.6 超短パルスファイバレーザの出力パルス特性．(a) 光スペクトル波形．(b) 自己相関波形． 

 

 

5.4 高繰り返し超短パルスファイバレーザに基づく 

1.7 μm 帯高出力 SC 光の生成 

 繰り返し周波数 110 MHz の超短パルスファイバレーザからの出力パルスを種光とし

て，高出力な 1.7 μm 帯 SC 光の生成を行った． 

 はじめに，Er 添加ファイバ光増幅器によって増幅された超短パルス光を偏波保持フ

ァイバ（Polarization maintaining fiber: PMF）に入射し，波長 1.7 μm 帯に超短パルス光を

生成した[1,4,5]．PMF のコア径および長さを最適化して PMF 中で生じる非線形効果の

大きさを最適化し，波長 1.7 μm 帯に波長シフトするようにした．図 5.7 に PMF 通過後

の超短パルスの光スペクトル波形を示す．PMF に入射した中心波長 1.56 μm の超短パル

ス光のうち，1.7 μm 帯への波長変換に寄与しなかった成分はカットオフ周波数 1.6 μm

のロングパスフィルタによって除去している．ファイバレーザ出力直後のパルスの中心

波長は 1.56 μm であったが，PMF 伝搬後は 1.7 μm 帯まで波長シフトしていることが分
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かる．スペクトルの半値幅は 21.4 nm で，パルス形状が sech2型と仮定した場合，パル

スの時間幅は 137 fs と見積もられる．波長シフト後のパルスの平均出力は 120 mW であ

ったため，パルスエネルギーおよびピークパワーはそれぞれ，1.09 nJ，8.0 kW と見積も

られる．これは従来の 1.7 μm 帯 SC 光源における種光パルスと同程度であり，超高分解

能 OCT に必要な超広帯域スペクトルを持つ SC 光が生成できる．ただし、超短パルス

光の繰り返し周波数は 2 倍高繰り返し化されているので，従来の SC 光より 2 倍高い平

均出力が得られる． 

 

図 5.7 波長 1.7 μm帯超短パルス光のスペクトル． 

 生成した波長 1.7 μm 帯超短パルス光を高非線形ファイバ（Highly non-linear fiber: 

HNLF）に入射し，波長 1.7 μm 帯 SC 光を生成した．本研究では，波長 1.7 μm 帯で正常

分散を示す HNLF を用いて，主に自己位相変調の効果で SC 光を生成した．自己位相変

調の効果が支配的となる状態で SC 光を生成することで，単峰かつガウス型に近いスペ

クトルを得ることができ，高品質な OCT イメージングが実現できる[1,16–18]．生成し

た波長 1.7 μm 帯 SC 光のスペクトル波形を図 5.8 に示す．生成した SC 光の中心波長お

よびスペクトルの半値幅（FWHM）はそれぞれ，1.7 μm，242 nm であった．図 5.8 に示

す SC 光スペクトルに対してガウスフィッティングを行った結果，決定係数（R2）が 0.95
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となり，ガウシアン型に近いスペクトル形状であることが確認できた．従来の 1.7 μm 帯

SC 光スペクトルのガウスフィッティングにおける R2 は 0.72 であったため，本研究で

開発した 1.7 μm 帯高出力 SC 光のスペクトルはよりガウス型に近い結果となった．した

がって，開発した高出力 SC 光を 1.7 μm 帯 OCT イメージングに使用した際，従来 SC

光を用いた場合と比較して，干渉信号のメインピークへのエネルギーの集中による測定

感度の向上およびアーチファクトフリーな OCT イメージの生成が可能になると予想さ

れる．パルスの高繰り返し化により SC 光の平均出力は，従来の波長 1.7 μm 帯 SC 光の

2 倍高強度な 60 mW を達成した[1]．SC 光出力の 2 倍高出力化によって，OCT イメージ

ングの感度も 2 倍（3 dB）向上することが見込まれる． 

 

図 5.8 波長 1.7 μm帯高出力 SC光のスペクトル． 
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5.5 波長 1.7 μm帯高出力 SC 光源を用いた 

超高分解能 OCT イメージング 

 開発した 1.7 μm 帯高出力 SC 光を用いて，OCT イメージングの特性評価を行った．

OCT イメージングには，1.7 μm 帯 TD-OCT システムを用いた（第 4 章参照）．図 5.9(a)

にサンプルにミラーを置いて測定した干渉波形を示す．干渉波形の半値幅（OCT 深さ

方向分解能）は約 4.4 μm で，超高分解能性を示している．焦点距離 50 mm のアクロマ

ティックレンズを用いてサンプル光を集光した際の横方向分解能は，約 33 μm であっ

た．干渉波形の包絡線を二乗検波法を用いて抜出し，対数表示した OCT 信号（図 5.9(b)）

から，測定感度は 105 dB であることが分かる（ディテクタの飽和を防ぐために，サン

プル光強度を 40 dB 減衰させてある）．従来の 1.7 μm 帯 SC 光を用いた場合の測定感度

は 95 dB であったので，10 dB の高感度化を達成した[1]．10 dB の高感度化のうち 3 dB

は，1.7 μm 帯 SC 光の高出力化（2 倍）によるものである．残りの 7 dB の高感度化につ

いては，1.7 μm 帯 SC 光のスペクトル形状が単峰になったことによる干渉信号メインピ

ークへのエネルギーの集中と，過剰な非線形効果が抑制されたことによるノイズフロア

の減少が寄与していると考えられる．しかし現段階では，この 7 dB の測定感度向上を

定量的に説明することは困難である．今後，数値計算等を用いて，SC 光生成時に生じ

るノイズ成分の評価や干渉信号ピークへのエネルギーの集中について検討・評価を行う． 
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図 5.9 1.7 μm帯高出力 SC光を用いて取得した OCT干渉波形． 
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5.6 高散乱体の OCT イメージング比較 

 開発した高感度な 1.7 μm 帯超高分解能 OCT を用いて，高散乱体における OCT イメ

ージングの侵達長を比較した．侵達長の比較のために，従来の 1.7 μm 帯 SC 光源（パル

ス繰り返し: 50 MHz）と 1.3 μm 帯 SC 光源を用いた超高分解能 OCT システムを用意し

た[1,19]．比較に用いた OCT システムの基本特性を表 5.1 にまとめた．1.3 μm 帯超高分

解能 OCT では，サンプルへの入射光強度が 1.7 μm 帯と比べて小さくなっているが，検

出器の低ノイズ性から 1.7 μm 帯超高分解能 OCT と同等の測定感度（105 dB）を実現し

ている．高散乱なサンプルとして，ヒトの乳歯，指，豚の甲状腺を用いた．水分含有量

の異なるサンプルを用いることで，開発した 1.7 μm 帯 OCT システムによる OCT イメ

ージングにおける水の影響も考慮した．それぞれのサンプルに含まれる水分量は，約 4–

10%（ヒトの乳歯），約 60%（ヒトの指（表皮，真皮）），約 15%（爪）である．豚の甲

状腺に含まれる水分量は定量的には不明だが，乳歯や指よりも多いと考えられる． 

表 5.1 比較に用いた OCTシステムのイメージング特性． 

SC source 
Output of SC 

[mW] 

Sensitivity 

[dB] 

Axial resolution 

in tissue [μm] 

Incident power 

on sample [mW] 

1.7 μm (110 MHz) 60 105 3.2 6.7 

1.7 μm (50 MHz) 30 95 3.3 3.0 

1.3 μm 7.3 105 3.0 0.8 
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5.6.1 ヒトの乳歯の OCT イメージングの比較結果 

 

図 5.10  ヒト乳歯の OCT イメージング結果． 

 図 5.10 にヒトの乳歯の OCT イメージングの結果を示す．3 つのシステムで取得した

OCT イメージのコントラストは統一して表示している．OCT イメージとともに，イメ

ージ中の黄色点線で囲った範囲を平均した OCT 信号強度の深さ方向プロファイルを示

す．サンプルの表面を深さ 0 mm としている．OCT イメージおよび OCT 信号強度プロ

ファイルから，本研究で開発した 1.7 μm 帯高出力 SC 光を用いた場合，イメージング範

囲全域で高コントラストかつ最も高侵達な OCT イメージングが実現できたことが分か

る．OCT 信号強度プロファイルから，1.7 μm 帯高出力 SC 光源を用いた場合は，表面か
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ら 1 mm 以上深部でも象牙質から返ってくる散乱光を検出できていることが分かる．一

方，従来の 1.7 μm 帯 SC 光，1.3 μm 帯 SC 光を用いた場合は，表面から約 0.8 mm 深部

で OCT 信号強度がノイズフロアまで落ち切っており，深部から信号を検出できていな

いことが分かる．OCT イメージ(b)，(c)の深部に構造のようなものが映っているが，こ

れは従来 1.7 μm 帯および 1.3 μm 帯 SC 光のスペクトル形状がガウス型から離れていた

ことで発生するアーチファクトである[16]． 

 

5.6.2 ヒトの指・爪部の OCT イメージングの比較結果 

 

図 5.11 ヒトの指・爪部イメージング結果．NP: 爪板．NB: 爪床． 

 図 5.11 にヒトの指・爪部の OCT イメージングの結果および爪部の深さに沿った OCT

信号強度プロファイルを示す．水分含有量が異なる爪部（~15%），表皮・真皮部（~60%）

のいずれの部位でも，1.7 μm 帯高出力 SC 光を用いた場合，最も高コントラストかつ高
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侵達なイメージングが行えたことが分かる．OCT 信号強度プロファイルから，信号が

検出可能な深さは、1.7 μm 帯高出力 SC 光を用いた場合に約 1.5 mm まで，従来の 1.7 

μm 帯 SC 光，1.3 μm 帯 SC 光を用いた場合には約 1.3 mm であることが分かった． 

 

5.6.3 豚の甲状腺の OCT イメージングの比較結果 

 

図 5.12 豚の甲状腺の OCT イメージング結果． 

 図 5.12 に豚の甲状腺の OCT イメージング結果および OCT 信号強度プロファイルを

示す．1.7 μm 帯と 1.3 μm 帯では測定に用いた甲状腺サンプルが異なるため定量的に比
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較することは困難であるが，1.7 μm 帯高出力 SC 光を用いた場合，表面から 1.5 mm 以

上の深さにある濾胞の壁面を観察することができている．一方，従来の 1.7 μm帯 SC光，

1.3 μm 帯 SC 光を用いた場合，表面から 1.2–1.3 mm までしか観察できなかった． 

 高散乱体の OCT イメージング結果から，1.7 μm 帯高出力 SC 光を用いた高感度な 1.7 

μm 帯超高分解能 OCT システムによって，従来の 1.7 μm 帯 SC 光源および 1.3 μm 帯 SC

光源を用いた OCT イメージングと比較して，高散乱体の OCT イメージングにおける侵

達長が向上することを確認した．また，OCT イメージのコントラストの向上も確認で

きた． 

 また，今回測定したヒト皮膚中の表皮・真皮や豚の甲状腺は，水分を多く含むサンプ

ルであったが，水の吸収による信号減衰よりも散乱が小さくなることによる信号減衰の

低下のほうが支配的であったため，1.7 μm 帯高出力 SC 光を用いた OCT イメージング

では，同じ測定感度の 1.3 μm 帯 OCT イメージングより高侵達な結果を得ることができ

た． 

 

 

5.6 考察と結論 

 本研究では，高感度・高侵達な 1.7 μm 帯超高分解能 OCT イメージングの実現を目指

して，高繰り返し超短パルスファイバレーザを用いた高出力な 1.7 μm 帯 SC 光の開発を

行った．可飽和吸収体として SWNT フィルムを活用したファイバレーザを新たに開発

し，繰り返し周波数 110 MHz の超短パルス列の生成に成功した．従来の 1.7 μm 帯 SC

光の繰り返し周波数は 50 MHz であり，2 倍以上の高繰り返し化を実現した．SC 光の種

光である超短パルス光の高繰り返し化によって，60 mW の平均出力を持つ高出力な 1.7 

μm 帯 SC 光の生成に成功した．開発した 1.7 μm 帯高出力 SC 光を用いた OCT イメージ

ングでは，測定感度 105 dB，深さ方向分解能 4.4 μm と高感度かつ超高分解能性を実現

した．今回得られた 105 dB の測定感度は，現状，1.7 μm 帯超高分解能 OCT における最

高感度である．開発した 1.7 μm 帯高出力 SC 光，従来の 1.7 μm 帯 SC 光，1.3 μm 帯 SC

光を用いた高散乱体の OCT イメージングの比較によって，高出力な 1.7 μm 帯 SC 光を
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用いることで，最も高侵達かつ高コントラストな OCT イメージングが得られることを

示した． 

 本研究では，超短パルス光の高繰返し化による 1.7 μm 帯 SC 光の高出力化が，1.7 μm

帯超高分解能 OCT イメージングの高感度化・高侵達化に有効であることを実証した．

SWNT 超短パルスファイバレーザの繰り返し周波数をさらに向上させることができれ

ば，1.7 μm 帯超高分解能 OCT のさらなる高感度化・高侵達化が期待できる．SWNT フ

ィルムの飽和回復速度は数 ps であるので，SWNT フィルム自身は，GHz オーダまでパ

ルスの繰り返しを向上するポテンシャルを持っている[20,21]．現実のファイバレーザの

開発では，高繰り返し化に伴うゲインファイバの短尺化，超短パルス光の品質劣化によ

って繰り返し周波数は制限されるが、これまでに SWNT フィルムを用いた高繰り返し

超短パルスファイバレーザでは，約 200 MHz まで高繰り返し化が達成されている[7]．

繰り返し周波数 200 MHz の SWNT 超短パルスファイバレーザを 1.7 μm 帯 SC 光の高出

力化に応用できれば，1.7 μm 帯超高分解能 OCT イメージングの測定感度がさらに 3 dB

程度向上すると考えられる． 

 光源の高出力化による OCT イメージングの高感度化・高侵達化では，サンプルへの

入力光強度が高くなり過ぎると，サンプルにダメージを与えてしまう可能性があること

に注意しなければならない．第 2 章で述べたように，波長 1.5–1.8 μm 帯光源を用いる場

合の皮膚組織への最大許容入射光強度は 9.6 mW であるため[22]，現状の OCT システム

を用いる場合は，SC 光源のさらなる高出力化による OCT イメージングの高感度化は困

難である．しかし，分岐比を最適化したマッハツェンダー干渉計による OCT システム

とより高出力な SC 光を用いれば，サンプルへの入射光強度は今回と同じままにサンプ

ルへの入射比率を下げ，干渉波形に寄与するサンプルからの戻り光量を増やせるため，

測定感度をさらに向上させることができる[16,23]．このように，OCT システムの改良を

行うことで，SC 光の高出力化による測定感度・侵達長のさらなる向上が実現できる．  
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第 6 章 高速，高侵達，高分解能な生体イメージング

を可能にする 1.7 μm 帯超高分解能スペクト

ルドメイン OCT（SD-OCT） 

 

 

6.1 はじめに 

 筆者はこれまでに，超広帯域なスペクトルを有する 1.7 μm帯 SC光の高出力化を通し

て，高散乱体の高侵達かつ高分解能な OCT イメージングを実現してきた[1]．しかし，

これまでの 1.7 μm帯超高分解能 OCT システムは，第 3章で述べたように，タイムドメ

イン（TD）方式で構築されていたため，1 枚の OCT イメージの取得に約 5 s を要して

いた．したがって，高速な生命現象を捉えられないだけでなく，組織を生きたまま観察

したり（in-vivo 観察），3 次元計測を行うことも困難であった． 

 OCT イメージングの高速化には，分光器とラインディテクタを用いて干渉スペクト

ルを測定し，フーリエ変換によって深さ方向の干渉信号を取得するスペクトルドメイン

OCT（SD-OCT）が有効である[3,4]．また SD-OCT では，干渉波形の生成・検出法の違

いから TD-OCT より高感度な測定が行えるため[5]，SD-OCT 化によって 1.7 μm帯 OCT

イメージングの高感度化も期待できる．近年，波長 1.7 μm 帯の光を高速かつ低ノイズ

で測定できる InGaAsフォトダイオードアレイ（PDA）が開発され[6,7]，1.7 μm帯にお

いても SD-OCT システムが構築可能となった．これまでに InGaAs-PDAを利用した高速

な 1.7 μm帯 SD-OCT システムを用いて，血管内のプラーク検出やマウス脳の in-vivo イ

メージングが実現されてきている[6,7]．しかし一方で，これまでに報告されている 1.7 

μm帯 SD-OCT では深さ方向分解能が 10 μm程度に制限されていた．1.7 μm帯超高分解

能 SD-OCT の実現には，超広帯域スペクトルを検出する必要があるが，それによって深

さ方向分解能とイメージングレンジ（測定可能深度）の間にトレードオフの関係が生じ

てしまうため，超高分解能性が達成されていなかった．1.7 μm 帯 SD-OCT の高空間分
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解能化が実現すれば，高散乱組織の深部で起こる生命現象を細かくかつ高速に観察する

ことができるようになるため，生命現象をより深く理解することが可能である． 

 本章では，高散乱組織の深部を高速，高感度，かつ高分解能で観察可能な 1.7 μm 帯

超高分解能 SD-OCT の開発について述べる．はじめに 6.2 節において，1.7 μm 帯 SD-

OCT における深さ方向分解能と測定深度のトレードオフについて，SD-OCT における

干渉信号の生成法と合わせて説明する．次に 6.3 節において，トレードオフを回避し，

高い深さ方向分解能でサンプル深部を観察するために利用した，位相シフト法に基づく

フルレンジ SD-OCT イメージングについて述べる[8,9]．開発した 1.7-μm 帯フルレンジ

超高分解能 SD-OCT のシステム構成を 6.4節で紹介する．6.5節で，開発した 1.7-μm帯

フルレンジ超高分解能 SD-OCT システムを用いて撮影したマウス脳およびいくつかの

高散乱体のイメージング結果を示す．最後に 6.6 節において考察および結論を述べる． 

 

 

6.2 1.7 μm帯 SD-OCTにおける深さ方向分解能と 

測定深度のトレードオフ 

 1.7 μm 帯 SD-OCT では，超高分解能化に必要な超広帯域スペクトル検出に伴い，深

さ方向分解能と測定可能深度の間にトレードオフの関係が生じ，高分解能で組織深部を

観察することができない．深さ方向分解能と測定可能深度のトレードオフは，①干渉ス

ペクトル強度のフーリエ変換によって生じるゴーストイメージの発生と，②広帯域スペ

クトル検出に伴う測定感度の低下（測定深さに対する依存性）が原因で生じる．深さ方

向分解能とのトレードオフで制限される測定可能深度は，SD-OCT システムの光学系の

設計のみで決定される．実際の SD-OCT イメージングでは，システムの設計由来の測定

可能深度と，前章までで述べてきたサンプル中での信号減衰の両方が侵達長（サンプル

のどの深さまで観察できるか）に影響するため，SD-OCT イメージングの侵達長は測定

可能深度よりも短くなってしまう． 

 ゴーストイメージの発生メカニズムを理解するために，SD-OCT における干渉信号波
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形の生成法について説明する．SD-OCT では分光器を用いて波長ごとに測定した干渉ス

ペクトルをフーリエ変換することで深さ方向の干渉信号を得る[9,11]．図 6.1 に 1.7 μm

帯 SD-OCT システムの基本構成を示す． 

 

図 6.1 1.7 μm帯 SD-OCTシステムの基本構成． 

サンプル光とリファレンス光の光路長をそれぞれ 𝑍𝑠𝑎𝑚，𝑍𝑟𝑒𝑓 とすると，干渉計から出

力されるサンプル光とリファレンス光の合成電界  𝐸𝑑(𝑘) は， 

𝐸𝑑(𝑘) = 𝐸𝑠𝑎𝑚𝑒𝑥𝑝(𝑖𝑘 ∙ 2𝑍𝑠𝑎𝑚) + 𝐸𝑟𝑒𝑓𝑒𝑥𝑝(𝑖𝑘 ∙ 2𝑍𝑟𝑒𝑓)          (6.1) 

と表される．ここで，𝑘 = 2𝜋 𝜆⁄  は光の波数である．合成電界は分光器で波長分割され

た後，InGaAs-PDAによって波長（波数）ごとに検出される．このとき，InGaAs-PDAの

出力 𝐼𝑑(𝑘) は次式のようになる． 

𝐼𝑑(𝑘) = |𝐸𝑑(𝑘)|2

= |𝐸𝑠𝑎𝑚(𝑘)|2 + |𝐸𝑟𝑒𝑓(𝑘)|2 + 𝐸𝑠𝑎𝑚𝐸𝑟𝑒𝑓
∗𝑒𝑥𝑝{𝑖2𝑘(𝑍𝑠𝑎𝑚 − 𝑍𝑟𝑒𝑓)} + 𝑐. 𝑐.

= 𝐶𝑜𝑛𝑠𝑡. +2𝐸𝑠𝑎𝑚𝐸𝑟𝑒𝑓 cos{2𝑘(𝑍𝑠𝑎𝑚 − 𝑍𝑟𝑒𝑓)}                                     (6.2) 
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回折格子を用いた分光では，空間的に等波長間隔で分割されるが，取得した干渉スペク

トルに対して線形補間を行うことで，等波長間隔から等波数間隔へ変換することができ

る[9–11]．図 6.2 に SD-OCT で得られる干渉スペクトルの例を示す．リファレンスミラ

ーの位置を固定すると，干渉スペクトル上にサンプルの位置（深さ）に対応した周波数

の干渉フリンジが現れる（図 6.2(a)，(b)）．サンプルに複数の界面が存在するとき，InGaAs-

PDA で検出される干渉スペクトルは異なる周波数のフリンジの足し合わせとなる（図

6.2(c)）． 

 

図 6.2 式(6.2)を用いて計算した 1.7 μm 帯 SD-OCT で測定される干渉スペクトルの例．光源は，中心

波長 1.7 μm，スペクトル半値幅 300 nmのガウス型スペクトルを仮定（点線）．(a,b) サンプルアーム内

に単一の反射層（または散乱層）が存在する場合に得られる干渉スペクトル（実線）．反射層は，サン

プル光とリファレンス光の光路長差 (Zsam－Zref) が，(a) 30 μm および，(b) 80 μm となる位置に存在

し，(a)と(b)では異なる反射率を仮定している（反射率は波長に依らず一定と仮定）．(c) サンプルアー

ム内に複数の反射（散乱）層が存在する場合に得られる干渉スペクトル（実線）．反射層の位置はリフ

ァレンス光との光路長差が 30 μm と 80 μm となる場所にあると仮定している． 

InGaAs-PDA出力のフーリエ変換は，cos(𝑘𝑧0)
𝐹
↔

1

2
{𝛿(𝑧 + 𝑧0) + 𝛿(𝑧 − 𝑧0)} となることに

留意すると， 
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𝐼𝑑(𝑧) = 𝐹𝑇{𝐼𝑑(𝑘)}

= 𝐴𝐶{𝐸𝑠𝑎𝑚
2(𝑘)} + 𝐴𝐶{𝐸𝑟𝑒𝑓

2(𝑘)} + 2𝐸𝑠𝑎𝑚𝐸𝑟𝑒𝑓 [𝛾(𝑧) ⊗ {𝛿 (𝑧 ± 2(𝑍𝑠𝑎𝑚 − 𝑍𝑟𝑒𝑓))}] 

(6.3) 

となる．ここで，𝐴𝐶{ } は，自己相関の演算子，γ(𝑧) は，スペクトル波形のフーリエ

変換で与えられるコヒーレンス関数（第 2章参照），⊗ は畳み込み演算子である[9,11]．

干渉スペクトルをフーリエ変換して得られる深さ方向の干渉波形の例を図 6.3 に示す． 

 

図 6.3 干渉スペクトルのフーリエ変換で得られる干渉波形． 

InGaAs-PDAの出力 𝐼𝑑(𝑘) はスペクトル強度（実数）であるため，フーリエ変換後の干

渉信号波形はサンプルとリファレンスの光路差 0に対して対称的に現れる．このうち一

方の信号は，実際のサンプル位置に対応した OCT イメージであり，他方は OCT イメー

ジと位相共役なゴーストイメージと呼ばれる[8,9,11]．通常，SD-OCT イメージングでは

ゴーストイメージが OCT イメージに重ならないように，リファレンス光とサンプル光

の光路長差が 0となる位置（深さ）がサンプルの表面より上に来るようにリファレンス

ミラーの位置を決定する（図 6.4(a)）．OCT イメージとゴーストイメージが重なり，サ

ンプルの構造を正確に観察できなくなるのを防ぐため，光路長差が 0となる位置をサン
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プル中に配置することができない（図 6.4(b)）． 

 

図 6.4 光路長差（PLD: path length difference）が 0 となる位置とサンプル位置の関係．(b) PLDが 0

となる位置をサンプル中に置くと，OCT イメージとゴーストイメージが重なってしまい，サンプルの構造

が正確に観察できない． 

 さらに，1.7 μm 帯 SD-OCT では，超高分解能化に必要な超広帯域スペクトルの検出

によって測定深度が大幅に制限される．第 2章で述べたように，1.7 μm帯 OCT で高い
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深さ方向分解能を達成するには，半値幅約 300 nmのスペクトルが必要である．測定に

使用できる InGaAs-PDA の物理的なサイズは有限であるため，超広帯域なスペクトルを

検出する場合，分光器の波長分解能が低下してしまう．ここで，図 6.2 に示すように，

リファレンスとサンプルの光路長差が大きくなるほど干渉スペクトル上に現れる干渉

フリンジの周波数は高くなるので，波長分解能の低い分光器では高周波の干渉フリンジ

を正しく再現することができない（図 6.5）．高周波の干渉フリンジが正しく再現されな

いことによって，フーリエ変換後の干渉信号ピークが低下するため，リファレンスミラ

ーとの光路差が大きくなるサンプル深部における OCT 測定感度が低下してしまう．こ

の測定深度に依存した測定感度の低下をロールオフと呼ぶ[3,9–11]． 

 

図 6.5 波長（波数）分解能 ∆𝑘 の低い分光器による高周波フリンジ測定． 

生体中での深さ方向分解能が~3 μm と~6 μm の 1.7 μm 帯 SD-OCT における測定感度

のロールオフの理論値を図 6.6 に示す[3]．一般的に OCT の測定感度が 10 dB 低下する

と，イメージのコントラストが大幅に減少し構造が観察できなくなる．OCT イメージ

ングの侵達長を，信号ピークから 10 dB強度が低下する深さとすると，深さ方向分解能

~3 μmの 1.7 μm帯 SD-OCT システムでは，測定可能深度は 0.8 mm程度であることがわ

かる． 
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図 6.6 1.7 μm帯 SD-OCTにおける測定感度のロールオフ理論値． 

 

 

6.3 高分解能と広いイメージングレンジを両立する 

フルレンジ SD-OCT 

 前節で述べたように，1.7 μm 帯 SD-OCT では，ゴーストイメージの発生と超広帯域

スペクトル検出に伴う測定感度のロールオフによって，高い深さ方向分解能でサンプル

深部を観察できなかった．しかし，ゴーストイメージの発生を抑制することができれば，

高分解能でサンプル深部を観察することが可能になる．そこで本研究では，位相シフト

法を用いて複素干渉スペクトルを回復することのできるフルレンジ OCT[8,9]を用いて，

高分解能でゴーストイメージフリーな 1.7 μm帯 SD-OCT システムを構築した． 

 フルレンジ OCT の概要は，サンプル光の位相を変化させながら干渉スペクトルを測

定し，得られた干渉スペクトル強度から干渉スペクトルの位相を回復させることで，フ

ーリエ変換後のゴーストイメージを抑制するというものである[8]．フルレンジ OCTに
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おけるゴーストイメージの抑制および複素干渉スペクトルの生成について，再び数式を

用いて説明する．ガルバノミラーを用いてサンプル光をスキャンし（B-scan），OCT 断

層像を取得する場合を考える．OCT 断層像を取り終えたとき，InGaAs-PDA の出力は，

各スキャン位置の深さ情報に対応する波数情報が連なった 2次元データ配列となる．こ

こで，サンプル光の位相を，隣り合ったスキャン位置ごとに 𝜙 だけシフトさせたとす

ると，InGaAs-PDA出力は， 

𝐼𝑑(𝑘, 𝑋) = |𝐸𝑠𝑎𝑚(𝑘, 𝑋)𝑒𝑥𝑝(−𝑖𝜙𝑋)𝑒𝑥𝑝(𝑖𝑘 ∙ 2𝑍𝑠𝑎𝑚) + 𝐸𝑟𝑒𝑓(𝑘)𝑒𝑥𝑝(𝑖𝑘 ∙ 2𝑍𝑟𝑒𝑓)|
2

          (6.4) 

となる．ここで，Xは OCT 断層像中の横方向の位置（ピクセル位置）を示し，X = 1, 2, 

3, …, N である（Nは OCT 断層像に含まれる A-scan（深さ方向情報）の数）．式(6.4)を

展開すると，次式のようになる． 

𝐼𝑑(𝑘, 𝑋) = |𝐸𝑠𝑎𝑚(𝑘, 𝑋)|2 + |𝐸𝑟𝑒𝑓(𝑘)|2

+ 𝐸𝑠𝑎𝑚𝐸𝑟𝑒𝑓
∗𝑒𝑥𝑝(−𝑖𝜙𝑋)𝑒𝑥𝑝{𝑖2𝑘(𝑍𝑠𝑎𝑚 − 𝑍𝑟𝑒𝑓)}     ⋯ 𝑂𝐶𝑇イメージ成分

+ 𝐸𝑠𝑎𝑚
∗𝐸𝑟𝑒𝑓𝑒𝑥𝑝(+𝑖𝜙𝑋)𝑒𝑥𝑝{−𝑖2𝑘(𝑍𝑠𝑎𝑚 − 𝑍𝑟𝑒𝑓)}  ⋯ゴーストイメージ成分 

(6.5) 

式(6.2)と比較すると，サンプル光に位相シフトを与えたことで，InGaAs-PDA 出力に含

まれる OCT イメージ成分とゴーストイメージ成分に異なる符号の位相シフトが与えら

れていることが分かる．式(6.5)をスキャン方向（X）に沿ってフーリエ変換すると， 

𝐹𝑇𝑋→𝑈{𝐼𝑑(𝑘, 𝑋)} = 𝐹𝑇{|𝐸𝑠𝑎𝑚(𝑘, 𝑋)|2} + 𝐹𝑇{|𝐸𝑟𝑒𝑓(𝑘)|2}

+ 𝐵(𝑘, 𝑈 − 𝜙) + 𝐵̅(𝑘, 𝑈 + 𝜙)                    (6.6) 

となり，OCT イメージ成分 𝐵 と，ゴーストイメージ成分 𝐵̅ が空間周波数領域で分離

できる（図 6.7）．周波数フィルタで OCTイメージ成分 𝐵 のみを抽出し，逆フーリエ変

換によって元の次元に戻すと， 
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𝐼𝑑
′(𝑘, 𝑋) = 𝐼𝐹𝑇𝑈→𝑋{𝐹𝑇𝑋→𝑈{𝐼𝑑(𝑘, 𝑋)}}

= 𝐸𝑠𝑎𝑚𝐸𝑟𝑒𝑓
∗𝑒𝑥𝑝(−𝑖𝜙𝑋)𝑒𝑥𝑝{𝑖2𝑘(𝑍𝑠𝑎𝑚 − 𝑍𝑟𝑒𝑓)}          (6.7) 

上式に示すように OCT イメージ成分のみを含んだ複素干渉スペクトルを取得すること 

 

図 6.7 1.7 μm帯 SD-OCTにおける測定感度のロールオフ理論値． 

ができる．この複素干渉スペクトルを通常の SD-OCT と同様に波数方向に沿ってフー

リエ変換することで，ゴーストイメージフリーな OCT イメージを再構築することがで

きる．ここで示したように，隣り合う A-scanごとに位相変調を与えながら OCT 断層像

を取得する位相シフト法を特に B-M 法と呼ぶ[8,9,12,13]．従来の 1 A-scanに対して複数

の位相シフトを与えて複素干渉スペクトルを回復する方法では OCT イメージング速度

が犠牲になっていたが[8,14–16]，B-M 法では画像取得と同時に位相シフトを与えるの

で，通常の SD-OCT と同じ速度でイメージングが行え，高速なイメージング用途に適し

ている． 

 本研究では，サンプル光に位相変調を与える手法としてガルバノミラーを用いた B-

M 法を採用した[12,13]．OCT 断層像を取得する際に用いるガルバノミラーに，意図的

にビームをずらしてサンプル光を入射することで，スキャン位置ごとに一定の位相シフ

トを与えることができる．図 6.8に位置オフセットを与えたガルバノミラーをスキャン
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した際のジオメトリを示す．オフセットを与えることで，ガルバノミラーのスキャン時

にスキャン位置に応じて光路長が追加され（図 6.8 中の赤点線），サンプル光の位相が

変化する．スキャン位置ごとに追加される光路長 ∆𝑧 は， 

∆𝑧 ≈ 𝑠 ∙
∆𝛽

𝑁
          (6.8) 

 

図 6.8 ガルバノミラーを用いた位相シフト法（B-M法） 

ここで，𝑠 はサンプル光入射位置のガルバノミラーの回転中心に対するオフセット量，

∆β，𝑁 は OCT 断層像取得時のサンプル光の振り角，および横方向のピクセル数（A-

scan 数）である[12]．式(6.8)で表される光路長が付加された時，サンプル光の位相はス

キャン位置ごとに， 

ϕ = 𝑘 ∙ 2∆𝑧

= 2𝑘𝑠 ∙
∆𝛽

𝑁
          (6.9) 
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だけシフトする．ここで，𝑘 は光の波数である．係数 2は，サンプル光が付加された光

路長を往復することを表している． 

 式(6.9)から分かるようにスキャン位置ごとの位相差は光の波数（波長）に依存するた

め，超広帯域スペクトルを用いる 1.7 μm帯超高分解能 SD-OCTでは注意が必要である．

ゴーストイメージを確実に抑制するためには，空間周波数領域で OCT イメージ成分が

位相 0から𝜋 の間に収まっていなければならない．前述の条件を達成するために，本研

究では光源スペクトルの中心波長 1.7 μmにおいて位相差 𝜙 が 𝜋 2⁄  となるようにオフ

セット量を調整した．このとき，光源スペクトルの両端である波長 1.4 μmおよび 2.0 μm

では，スキャン位置ごとの位相差が 0.61𝜋，0.43𝜋 となり，OCTイメージ成分を所望の

領域に収めることができる（図 6.9）． 

 

図 6.9 位相オフセットの波長依存性． 

 なお，B-M 法で位相シフトを与える方法として，今回用いたガルバノミラーのオフセ

ット以外にも，音響光変調器や電気光変調器（AOM，EOM）などの外部変調器やピエ

ゾ素子付きのリファレンスミラーを利用することもできる[8,9]．しかし，AOM や EOM

の光学透過波長帯域では，1.7 μm帯 SC光の全スペクトル域をカバーすることができな

いため，SC光のスペクトルを狭窄化してしまい OCT の深さ方向分解能が劣化する．一

方，ガルバノミラーやピエゾ素子付きのリファレンスミラーは 1.7 μm帯 SC光の全スペ
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クトル範囲において高反射率を示すため，SC 光のスペクトル幅を損なうことなく超高

分解能性を実現することができる．さらに，B-M 法では，A-scanごとにサンプル光かリ

ファレンス光の位相を π/2 シフトさせる必要がある．本研究で開発する 1.7 μm 帯 SD-

OCT における A-scanの速度は InGaAs-PDAのスキャンレート 47 kHzであるが，ピエゾ

素子付きのリファレンスミラーの動作周波数は 47 kHz よりも低いため，A-scan ごとに

リファレンス光の位相を π/2ずつシフトさせるためにはピエゾ素子のスキャン法に工夫

が必要である[8]．一方，本研究で採用した位置オフセットを与えたガルバノミラーによ

る位相シフト法では，ガルバノミラーを OCT 断層像（B-scan）の取得レート（本研究の

場合，83.6 Hz）に合わせて動作させるだけで，自動的に A-scanごとにサンプル光に π/2

の位相シフトが与えられる．以上の理由から，本研究で目標とする高速，高侵達，高分

解能な 1.7 μm 帯 SD-OCT の実現に最適な，オフセット付きのガルバノミラーによる位相

シフト法を採用した． 

 

 

6.4 1.7 μm帯フルレンジ超高分解能 SD-OCTシステム 

 1.7 μm 帯 SC 光および前節で述べた位相シフト法を用いて 1.7 μm 帯フルレンジ超高

分解能 SD-OCT システムを構築した（図 6.10）．より高い深さ方向分解能を実現するた

め，本研究ではスペクトル半値幅 300 nmに広がった 1.7 μm帯 SC光を用いた[2]．サン

プルアームは，3 次元スキャンに使用する X-Y ガルバノミラーと焦点距離 50 mm のア

クロマティックレンズ（AC254-050-C，Thorlabs）で構成した．横方向分解能（焦点位置

でのスポットサイズ）は~56 μmであった．フルレンジOCTイメージングを行うために，

X ガルバノミラーへのサンプル光の入射位置は，前節で述べたように回転中心に対して

オフセットを与えている．ショットノイズレベルでの OCT イメージングを達成するた

め，可変 NDフィルタを用いてリファレンス光の光量を調整した． 
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図 6.10 開発した 1.7 μm帯フルレンジ超高分解能 SD-OCTシステム． 

波長幅約 600 nmに広がった 1.7 μm帯 SC光を検出するため，分光器を設計・開発し

た．図 6.11 に光線追跡ソフト Optic Studio（Zemax）を用いて設計した分光器の構成を

示す． 

 

図 6.11 波長 1.4–2.0 μmを検出可能な広帯域分光器． 

干渉計（ファイバカプラ）からの出力光はアクロマティックレンズを用いてコリメート

され，回折格子（015-200，島津製作所）によって空間的に波長分割される．光源のスペ

クトル範囲全域（1.4–2.0 μm）で色収差の影響が小さくなるように，アクロマティック

レンズを 2 枚（AC508-040-C，AC508-050-C，ともに Thorlabs）用いて InGaAs-PDA

（SU1024LDH-2.2RT-0250/LC，Goodrich）上に集光し，干渉スペクトルの検出を行った．
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図 6.12 に Optic Studioで計算した検出器面上での強度分布（波長 1.700 μm，1.701 μm成

分）を示す．2波長の強度プロファイルから，設計した分光器の波長分解能の理論値は

約 1 nmと見積もられる． 

 

図 6.12 InGaAs-PDA受光面における強度分布． 

開発した分光器を用いて測定した 1.7 μm 帯 SC 光のスペクトルを図 6.13 に示す．干

渉計として利用したファイバカプラと回折格子で発生する光ロスの波長依存性によっ

て少しスペクトル幅が減少しているが，超高分解能 OCT イメージングに十分な 300 nm

の半値幅を得ることができた． 
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図 6.13 1.7 μm帯 SC光スペクトル． 

黒: ファイバカプラ干渉計への入力光（図 6.10左上）．赤: InGaAs PDA出力（図 6.10左下）． 

 開発した 1.7 μm 帯 SD-OCT システムの特性を評価するために，ミラーをサンプルと

して測定した．InGaAs-PDAの飽和を防ぐため，サンプルアームに NDフィルタを挿入

した．ガルバノミラーとビーム位置オフセットを用いた位相シフト法によって，空間周

波数領域で OCT イメージ成分とゴーストイメージ成分が明瞭に分離されている（図

6.14）．本研究では，空間周波数領域で位相 0–πの領域にある成分を OCTイメージ成分，

-π–0 に存在する成分をゴーストイメージ成分としたが，OCT イメージとゴーストイメ

ージは位相共役でどちらも同じサンプルの構造情報を含んでいるため，左右どちらの信

号成分を OCT イメージ成分として扱ってもゴーストイメージを抑制した OCT イメー

ジを取得することができる[8]． 
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図 6.14 空間周波数信号成分（ミラー測定時）． 

図 6.15に測定したミラーの OCT断層像を示す．フルレンジ処理を行わなかった場合，

光路差 0 位置を中心に OCT イメージとゴーストイメージが対称的に現れている（図

6.15(b)）．一方で，空間周波数領域で OCTイメージのみを抽出し再構築したフルレンジ

OCT イメージでは，ゴーストイメージが抑制されている（図 6.15(a)）．スキャン位置に

よってミラー像が傾いているのは，位相シフトを与えるために，サンプル光の光路長を

スキャン位置ごとに変化させているためである．また，OCT 断層像を連続で取得する

際には，1断層像ごとにガルバノミラーを初期位置に戻す動作（バックワードスナッピ

ング）が入るため，次の断層像の撮り始め位置（断層像の左端）では，サンプル光に与

える位相差が π/2 から外れてしまう[12]．したがって，画像の左端ではゴーストイメー

ジが現れてしまう． 



96 

 

 

図 6.15 ミラーの OCT断層像．フルレンジ処理を施すことでゴーストイメージが抑制されている． 

リファレンスミラーの位置を変えて測定した OCT 干渉信号波形を図 6.16に示す．開

発したフルレンジ OCT では，ゴーストイメージが 40 dB 程度抑制されていることが分

かる．生体組織の OCT イメージングのダイナミックレンジ（信号対雑音比）の典型値

は 40 dB程度である[9,11,17]．したがって，ゴーストイメージを 40 dB抑制した場合，

ゴーストイメージはノイズレベルまで低減されるため，今回開発した 1.7 μm 帯フルレ

ンジ超高分解能SD-OCTでは，ゴーストイメージフリーなOCTイメージングが行える．

光路長差が負の領域に小さなピークがいくつか存在するが，これらはゴーストイメージ

では無く，SC 光のスペクトル形状がガウス型から少し解離していることや分散補償が

最適化されていないことで発生するサイドローブである．サイドローブの信号強度は
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OCT 干渉信号のメインピークから 25–30 dB 以上小さいため，サイドローブが原因で

OCT 像に発生するアーチファクトの影響は小さいと言える．Y 軸ガルバノミラーを走

査して 3次元的にイメージングを行った場合でも，40 dB程度のゴーストイメージ抑制

量が確認できた．したがって，断層計測だけでなく，ゴーストイメージフリーな 3次元

計測も行える．超広帯域な 1.7 μm帯 SC 光を用いたことで，生体中で 3.6 μmの高い深

さ方向分解能を達成することができた．OCT 干渉波形のメインピークを含まない領域

の信号強度の平均値をノイズフロアとすると（サイドローブはノイズの平均値に含む），

測定感度は最大で約 100 dB であり，測定感度のロールオフは-10 dB/±360 μm (生体中

換算距離)であった．分光器の波長分解能が約 1 nmの場合の測定感度のロールオフの理

論値は -10 dB/580 μmであるが[3]，分光器の光学系調整のミスアライメントおよび光線

追跡ソフトによる設計では考慮しきれなかった収差の影響によって劣化したと考えら

れる．OCT イメージング速度は，OCT断層像を 512 A-line で構成したとき，83 frame/s

であった（50 A-line のバックワードスナッピングを含む）． 

 

図 6.16 光路長差を 0（黒線）から+0.75 mm（赤線）まで 0.15 mm 刻みで変更しながら取得した OCT

干渉波形．位相シフト法に基づくフルレンジ法を適用したことで，ゴーストイメージ（横軸が負の領域に

発生する）を 40 dB 以上抑制できている．横軸が負の領域に発生している小さなピークはサイドローブ

である． 
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6.5 フルレンジ SD-OCTイメージング結果 

6.5.1 高散乱な生体組織の SD-OCT イメージング 

 実際の生体組織で高侵達かつ高分解能な OCT イメージングが行えるかを確認するた

めに，開発した 1.7 μm 帯フルレンジ超高分解能 SD-OCT システムを用いて，高散乱な

生体組織の OCT イメージングを行った．はじめに，ヒトの指・爪部のイメージングを

行った（図 6.17）．図中の黄色点線は，サンプルアームとリファレンスアームの光路長

差が 0 になる深さを示している．(a)に示すフルレンジ OCT イメージでは，表皮の下に

ある真皮の深部まで観察が行えているが，(b)に示す通常の SD-OCT イメージでは，ゴ

ーストイメージが OCT イメージと重なってしまい，爪板と真皮の深部構造を正しく観

察できていない． 

 

図 6.17 ヒトの指・爪部 OCT イメージ． 
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図 6.18 にハムスターの頬袋の断層像を示す．1.7 μm帯 SC光を用いた超高分解能性に

よって，組織中の薄い層構造を明瞭に分離することができた．また，フルレンジ OCT 化

によって，結合組織層や筋肉層といった組織深部の構造を観察することができた． 

 

図 6.18 ハムスター頬袋のフルレンジ SD-OCT イメージ． 

 

6.5.2 マウス脳深部の高分解能な 3次元 OCT イメージング 

厚みのあるサンプルの全体イメージングができるかどうかを確認するために，ホルマ

リン固定したマウス脳の 3 次元イメージングを行った．開発した 1.7 μm 帯 SD-OCT シ

ステムは，測定感度のロールオフにより 1 枚の OCT 断層像で観察できる深さが 1 mm

程度に制限されている．そこで今回は，図 6.19に示すように，(a) 表面から脳梁周辺の

3 次元測定を行った後，(b) マウス脳の高さを変更し海馬周辺の 3次元計測を行い，2つ

の 3 次元データを繋ぎ合わせることで，マウス脳の表面から海馬まで（約 2 mm 深さ）

を観察した．OCT イメージのコントラストを向上させるため，表面および海馬周辺の 3

次元スキャンを 16回ずつ行い平均化処理をした．16回の 3次元スキャンに要した時間

は約 50 s で，合計約 2分（~50 s x 2）で，10 x 3 mm2（X-Y水平面）x 2 mm（深さ）の

広範囲な 3次元像を取得できた． 
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図 6.19 マウス脳の 3次元イメージ取得法．3次元スキャンを 2度行い，表面から深部までを観察した． 

図 6.20 に取得した 3次元データから抜き出したマウス脳の OCT断層像を示す．図中

の黄色点線は，マウス脳表面と海馬周辺の OCT 断層像を繋ぎ合わせた高さを示してい

る．1.7 μm帯光源の高侵達性とフルレンジ OCTシステムの併用によって，マウス脳表

面から約 1.7 mm深部までの侵達長を実現し，脳梁や海馬を明瞭に可視化することがで

きた．OCT 断層像の下部に現れている水平な線上の信号は，マウス脳深部の観察時に

リファレンス光量を強くしたことで発生した，リファレンス光の自己相関成分（アーチ

ファクト）である．3 次元データから抽出した en-face 像（XY 平面スライス像）から，

脳梁や海馬の 3次元構造を確認することができる（図 6.21）． 
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図 6.20 マウス脳の OCTイメージ．脳表面から海馬まで 1.7 mmのイメージング深度を達成した． 
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図 6.21 3次元データから再構築したマウス脳の en-face像．画像左上の数値は表面からの深さ． 

 

 

6.6 考察と結論 

 本研究では，1.7 μm帯 SC光を用いた超高分解能 SD-OCT と位相シフト法に基づくフ

ルレンジ OCT を融合することで，高散乱体の深部を高速かつ高分解能で観察可能な

OCT システムを開発した．スペクトル幅（FWHM）約 300 nmの SC光を用いることで，

1.7 μm帯 SD-OCT において 3.6 μmの高い深さ方向分解能（生体中換算）を実現した．

さらに，ガルバノミラーとビーム位置オフセットを利用した位相シフト法によりゴース



103 

 

トイメージの発生を抑制し，超高分解能性と高速性を保ったまま，組織深部の観察を可

能にした．開発した SD-OCT の測定感度は最大~100 dB で，毎秒 83 枚の高速なフレー

ムレート（OCT 断層像取得）を達成した．開発した 1.7 μm帯フルレンジ超高分解能 SD-

OCT を用いてマウス脳の 3次元イメージングを行い，マウス脳表面から約 1.7 mm深部

までの脳梁や海馬を含む構造を明瞭に観察できた．これまでの 1.7 μm 帯 SD-OCT にお

けるマウス脳の観察では，空間分解能が制限されており，さらにゴーストイメージによ

るオーバーラップを避けるため，海馬組織の表面までしかイメージングできていなかっ

た[6]．本研究で提案した 1.7 μm帯フルレンジ超高分解能 SD-OCT によるマウス脳の観

察結果は，これまでの 1.7 μm帯 OCT の中で最も高分解能かつ高侵達なイメージング結

果である． 

 1.7 μm 帯 SC 光を用いることで 3.6 μm の高い深さ方向分解能を実現したが，横方向

分解能は 56 μmであった．横方向分解能は，より高い開口数（NA）を持つ対物レンズ

を用いることで，波長程度まで向上することができる．集光ビームのスポットサイズを

小さくして横方向分解能を向上させた場合，フルレンジ OCT イメージングを実現する

ためには，イメージング条件の調整が必要である．空間周波数域における OCT イメー

ジ成分とゴーストイメージ成分の信号幅 ∆𝑓𝑑 は，式(6.10)に示すように，スポットサイ

ズ 𝑑 に反比例する[9]． 

∆𝑓𝑑 ∝
∆𝑥

𝑑
          (6.10) 

式(6.10)中の ∆𝑥 は，隣り合う A-line 間の距離（イメージングのステップ間隔）である．

したがって，横方向分解能を向上させフルレンジ OCT イメージングを行う場合，空間

周波数領域で OCT イメージ成分とゴーストイメージ成分が重ならないように，OCTイ

メージを構成する A-line数を増やすか，イメージング範囲を狭くし，∆𝑥 を小さくする

必要がある．例えば，今回開発した SD-OCT システムの集光レンズを高 NAの対物レン

ズに変更し，横方向分解能が約 5 μmになった場合，A-line 間の距離が今回の約 1/11に

なるようにイメージング条件を整えれば，ゴーストイメージフリーなフルレンジ OCT

イメージングが行える． 
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 今回開発した 1.7 μm帯 SD-OCT の最高感度は 100 dBで，前章の TD-OCT システムよ

りも 5 dB低感度となった[1]．しかし，本研究ではより高い深さ方向分解能を実現する

ために，より広いスペクトル幅を持つ低出力な 1.7 μm帯 SC光（前章における従来 SC

光（パルス繰り返し: 50 MHz））を用いており[2]，前章で開発した 1.7 μm帯高出力 SC

光[1]を用いることで，今回より 10 dB高感度な約 110 dBが実現できると予想される．

さらに，今回開発した SD-OCT のイメージング速度は，前章の TD-OCT に対して 470 倍

高速化しており，これは単位時間あたりに検出するサンプル光量が 1/470に減衰してい

ることに対応する．単位時間あたりのサンプル光量の減少および低出力な SC光を用い

たにもかかわらず，5 dBしか測定感度が減少しなかったのは，計測法として SD-OCT の

ほうが TD-OCT よりも高感度測定が行えることに由来している[5]． 

 今回提案した超高分解能 SD-OCT システムにフルレンジ法を組み合わせたイメージ

ング手法では，超広帯域スペクトル検出に伴う測定感度のロールオフによって 1 枚の

OCT イメージで観察できる深さが 1 mm弱に制限されているため，厚みのあるサンプル

の全深さ情報を取得するには，サンプル位置を移動させて複数回測定を行う必要がある

（6.5.2参照）．一方，観察したい深さ範囲（region of interest: ROI）が 1 mm以下のとき

は，1 度の OCT イメージングで ROI の全範囲が観察できる．さらに，フルレンジ法を

用いてゴーストイメージを抑制しているため，ROIがサンプルのどの深さ位置にあった

としても，正確にサンプルの構造を観察することができる．以上より，今回開発した 1.7 

μm帯フルレンジ超高分解能 SD-OCT を用いることで，脳や皮膚といった高散乱組織の

深部で起こる生命現象の高速かつ高分解能なイメージングの実現が期待できる． 
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第 7 章 1.7 μm 帯超高分解能 OCT を用いた 

生体深部イメージングにおける 

空間分解能の定量的な評価 

 

 

7.1 はじめに 

本研究では，高散乱組織の高侵達かつ高分解能なイメージングの実現を目指し，超広

帯域なスペクトルを持つ 1.7 μm帯 SC光を利用した 1.7 μm帯超高分解能 OCT システム

の開発を行ってきた[1,2]．しかし，1.7 μm帯超高分解能 OCT システムを用いて高侵達

化を達成してきた一方で，水を多く含む高散乱な生体組織の内部観察時に，高い深さ方

向分解能を維持できているかという点は不明瞭であった． 

 

図 7.1 水の吸収スペクトルと 1.7 μm帯 SC光のスペクトル範囲（1.4–1.9 μm）． 

1.7 μm帯超高分解能 OCT では，波長 1.4–1.9 μm帯にわたる超広帯域な SC 光源が用

いられるため，生体中で生じるスペクトル変化や波長分散の影響で深さ方向分解能が劣

化する可能性がある．図 7.1に水の吸収スペクトルと 1.7 μm帯 SC光のスペクトル範囲

を示す．1.7 μm帯 SC光のスペクトル範囲内に水の吸収ピークが存在するため、水分を
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含有する試料を観察した場合、試料中で 1.7 μm帯 SC光のスペクトルが変化してしまう

ことが予想される．同様に，高散乱組織中で生じる光散乱による減衰量（散乱係数）も

波長によって異なるため，散乱によってもスペクトル形状が変化することが予想される．

さらに，1.7 μm帯超高分解能OCTには超広帯域なスペクトルを持つ光源を用いるため、

試料中で生じる波長分散が深さ方向分解能に与える影響が従来の OCT より大きくなる

ことも考えられる．例えば，生体中で 5 μmの深さ方向分解能を実現するためには，0.8, 

1.1 μm帯 OCT では，約 40 nm，70 nmのスペクトル幅（FWHM）で十分であるが，1.7 

μm帯 OCT では，約 190 nmのスペクトルが必要となる．生体中での OCT の深さ方向分

解能に関しては，波長 0.8，1.1 μm帯超高分解能 OCT による後眼部（網膜や脈絡膜）の

イメージングでは多くの報告例がある[3–6]．波長 0.8，1.1 μm帯を用いた眼の超高分解

能 OCT イメージングでは，光源のスペクトルが水の吸収ピークから十分に離れていれ

ば，波長分散を補償することで高分解能な OCT イメージングが行えることが示されて

いる[5,6]．しかし，脳や皮膚といった高散乱組織は，吸収や散乱の光学特性が眼と大き

く異なるため，これまでの知見だけでは高分解能イメージングを実現することは困難で

ある．1.7 μm 帯 OCT による高散乱組織の高侵達かつ高分解能な OCT イメージングの

実現には，高散乱組織の特性と 1.7 μm 帯超広帯域スペクトルを考慮した分解能変化の

評価が必要不可欠である． 

そこで本研究では，1.7 μm 帯 SC 光を用いた超高分解能 OCT システムと高散乱組織

の特性を模した生体ファントム（生体模擬試料）を用いて，高散乱組織の深部観察時に

おける 1.7 μm 帯 OCT の深さ方向分解能の変化を定量的に評価した．7.2 節で，高散乱

組織中での深さ方向分解能の変化を定量的に評価するために構築した実験系について

説明し，7.3 節において測定結果を示す．7.4節で，考察と結論を述べる． 

 

 

7.2 生体中における深さ方向分解能の評価系 

7.2.1 高散乱組織を模した生体ファントムの作成 

 生体組織は複雑な構造を有し，光散乱・吸収や波長分散といった光学特性が組織ごと
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に異なるため，実際の生体組織を用いて生体中での深さ方向分解能を定量的に評価する

ことは困難である．したがって，本研究では高散乱組織を模した生体ファントムを使用

し，高散乱組織中での深さ方向分解能の変化を定量的に評価した．1.7 μm帯 OCT のメ

インターゲットである脳や皮膚といった高散乱かつ水を多く含む生体組織を模倣する

ため，第 4 章で用いたリピッド溶液をファントムとして再度準備した[7–11]．20%リピ

ッド溶液，水（H2O），重水（D2O）の混合比率を調整し，リピッド濃度が 0，2，5，10％

の希釈液を作成し，1.7 μm帯 OCT の深さ方向分解能の劣化度合いの散乱係数依存性を

評価した．波長 1.4–1.9 μm 帯において，重水の吸収係数は水と比べて 1 桁ほど小さく

[12,13]，リピッドは 1.7 μm 帯に吸収ピークがあるがファントム中の体積比が水に比べ

て十分に小さいため，ファントムの吸収係数はファントム中に含まれる水（H2O）の体

積比でほぼ決定される．脳や皮膚の吸収係数も，生体中に含まれる水の体積比（約 70%）

で決まるため[14–16]，ファントムに含まれる水の体積比が 70%となるように重水を加

えることで，ファントムの吸収特性を実際の生体組織に近づけた．また，波長 1.7 μmに

おける重水の 2次の波長分散も水に比べて十分に小さいため[17]，重水による分散の影

響も無視できる．測定したファントム（リピッド濃度 0%）の吸収スペクトルは，体積

比 70%の水の吸収スペクトルと良く一致している（図 7.2）[18]．波長 1.68 μm付近に現

れている小さな吸収ピークは，水と重水を混ぜたときに生成される HDOによるもので

あるが[12]，ピークの大きさが小さいため，後述する測定結果への影響は小さかった． 
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図 7.2 ファントム（リピッド濃度 0%）の吸収スペクトル（赤）． 

文献 18から求めた体積比 70%の水の吸収スペクトル（黒）とよく一致している． 

 

7.2.2 1.7 μm帯超高分解能 OCT システム 

 1.7 μm帯超高分解能 OCT の分解能評価には，第 4章で使用した 1.7 μm帯 TD-OCT シ

ステムを用いた（図 7.3）．干渉計に内在する分散ミスマッチを補償するため，サンプル

アーム内に分散補償ガラス（BK7）を挿入し，サンプルアームとリファレンスアームで

受ける分散量を等しくした．干渉計内の分散ミスマッチを補正した後，ファントムで満

たした石英キュベットを図 7.3に示すようにサンプルミラーの上に配置し，ファントム

を通過したサンプルミラーからの反射光とリファレンス光との干渉波形から，生体内で

の深さ方向分解能を評価した．通常，1.7 μm帯 OCT を用いた生体組織のイメージング

では侵達長が 1–2 mmであるため，ファントムの厚み（石英キュベットの光路長）は 1 

mmと 2 mmに設定した． 
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図 7.3 1.7 μm帯超高分解能 OCTシステム． 

 

7.2.3 スペクトル解析を用いた深さ方向分解能変化の評価法 

 生体中での分解能の変化に，散乱・吸収によるスペクトル変化と高次の波長分散によ

る分散ミスマッチがそれぞれどの程度影響しているかを考察するため，フーリエ変換を

用いて干渉波形のスペクトル解析を行った[19]．図 7.4 に本研究で行ったスペクトル解

析の手法を示す．はじめに，測定した干渉波形に対して，ハニング窓をかけてから高速

フーリエ変換（FFT）を行い，干渉波形のスペクトル強度とスペクトル位相を算出した

（図 7.4(b)）．ファントム中で生じるスペクトル変化は，ファントム有りと無しの場合で

測定した干渉波形のスペクトル強度を比較することで確認した．また，ファントム中で

受ける高次の波長分散の影響は，FFT で算出したスペクトル位相を微分しプロットした

グラフの傾きから見積もった（図 7.4(c)）[4,5]．第 2 章で説明したように，サンプル光

とリファレンス光が受ける高次の波長分散量が異なる場合，OCT の深さ方向分解能は

劣化する[20]．一方，サンプル光とリファレンス光が受ける高次の波長分散量が同じで

ある場合は，位相スペクトルが周波数に対して線形になるため，位相の微分カーブの傾

きは 0になる．本実験では，位相の微分カーブの傾きを算出するために，微分値に対し

て 5次の多項式フィッティングを行った． 
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図 7.4 フーリエ変換を用いた干渉波形のスペクトル解析手順． 
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7.3 測定結果 

7.3.1 ファントム無しの場合 

 図 7.5 にファントム無しで測定した OCT 信号と FFT によって算出したスペクトル強

度およびスペクトル位相の微分カーブを示す．OCT 信号波形は，取得した干渉波形の

包絡線を 2乗検波法により抜き出し，対数表示している[20]．ファントム無しの場合の

深さ方向分解能（生体中換算）は，3.6 μmであった．また，位相の微分カーブの傾きが

0 に近く，サンプル光とリファレンス光が受ける波長分散量がほぼ等しいことが確認で

きる．このことは，スペクトル波形から求めた深さ方向分解能の理論値 3.3 μm に近い

値が得られていることからも確認できる． 

 

図 7.5 ファントム無しの場合の(a) OCT信号と(b) スペクトル情報． 

 

7.3.2 ファントム有りの場合 

 ファントム有りの場合の OCT 信号を図 7.6 に示す．(a)はファントムの厚みが 1 mm，

(b)は 2 mm のときの結果を示している．ファントムを通過することで，OCT 信号のピ

ーク幅が明らかに太くなり深さ方向分解能が劣化している． 
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図 7.6 ファントム有りの場合の OCT信号． 

ファントム有りの場合の深さ方向分解能と，ファントム無しの場合を基準とした測定

感度の減少率を，リピッド濃度に対してプロットした結果を図 7.7に示す．深さ方向分

解能の劣化度合いは，ファントムのリピッド濃度には依存せず，ファントムの厚みにの

み依存していた．したがって，散乱が試料中の深さ方向分解能に与える影響は小さく，

水の吸収や波長分散の影響が大きいと考えられる．ファントム通過後の深さ方向分解能

は，~12.0 μm（1 mm厚），~21.9 μm（2 mm厚）で，ファントム無しの場合と比較する

と，約 3.3，6.1倍に劣化していた．一方，リピッド濃度の上昇に伴う散乱係数の上昇に

よって信号減衰量は増加するため，測定感度はリピッド濃度上昇に対して単調に減少し



115 

 

た． 

 

図 7.7 ファントム有りの場合の深さ方向分解能と測定感度の減少率．ファントム通過後の深さ方向分

解能は，リピッド濃度に依存せず，ファントム厚にのみ依存している．したがって，試料中の深さ方向分

解能には，水の吸収や波長分散の影響が大きく寄与していると考えられる． 

 

7.3.3 試料中で得られる深さ方向分解能の理論値 

 7.2.3 で説明した干渉波形のスペクトル解析法を用いて，試料中でどの程度の深さ方

向分解能が得られるかを考察した．図 7.8に FFTによって算出した干渉波形のスペクト

ル強度を示し，表 7.1にスペクトル波形の中心波長，スペクトル幅（FWHM）をまとめ

る．ファントム厚およびリピッド濃度によらず，ファントム通過後は波長 1.45，1.9 μm

付近のスペクトル強度が低下している．スペクトル強度が減衰した波長帯が水の吸収ス

ペクトルの吸収ピークと一致していることから，ファントムに含まれる水の吸収による

ものである．また，短波長帯ほど散乱による減衰が大きくなるため，リピッド濃度が高

いファントムでは，短波長帯ほどスペクトルの減衰が大きくなっている．この水の吸収

と散乱によるスペクトルの減衰によって，ファントム通過後のスペクトルの中心波長は

全体的に長波長帯へとシフトした．水の吸収と散乱の影響でスペクトル波形は変化した

が，スペクトル幅（FWHM）はファントム通過前より少し広がるということが分かった． 
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図 7.8 干渉波形の FFTで求めたスペクトル強度波形． 

表 7.1 強度スペクトル波形の中心波長，スペクトル幅， 

および分散が無い場合に得られる深さ方向分解能 

Phantom 
Center wavelength 

[μm] 

Spectral width 

(FWHM) [nm] 

Achievable axial 

resolution [μm] 

w/o mixtures 1.65 210 3.3 

Lipid 0% 1mm 1.67 238 3.7 

Lipid 2% 1mm 1.68 244 3.8 

Lipid 5% 1mm 1.68 246 3.9 

Lipid 10% 1mm 1.69 243 3.8 

Lipid 0% 2mm 1.67 247 3.9 

Lipid 2% 2mm 1.68 247 4.1 

Lipid 5% 2mm 1.70 225 4.3 

Lipid 10% 2mm 1.70 231 4.3 

スペクトル変化が深さ方向分解能に与える影響をさらに詳しく調べるため，得られた

スペクトル強度波形をフーリエ変換し，波長分散の影響がない場合に得られる干渉波形

を計算し（第 2章参照），その干渉波形における分解能を求めた（表 7.1．4列）．ファン

トム無しの場合と比較すると，1 mm，2 mmのファントム通過後の場合、ファントム通

過に伴うスペクトル形状が変化するため、波長分散の影響が無い場合であっても深さ方

向分解能は劣化する。しかしながら、試料厚さ 2 mmの場合であっても、4.3 μm程度の
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高い深さ方向分解能を達成できる可能性があることが分かった． 

 図 7.9に FFT によって求めたスペクトル位相の微分カーブを示す．ファントムが無い

場合と比べて，ファントム通過後は明らかに位相の微分カーブの傾きが大きくなってい

る．これはすなわち，サンプル光がファントム通過時に受ける高次の波長分散によって，

ファントム通過後の干渉波形のスペクトル位相が線形から離れていることを示してお

り，リファレンス光との間で分散ミスマッチが生じていることを表している．この分散

ミスマッチによって，図 7.6 に示すように OCT 信号のピーク幅が広がってしまい，深

さ方向分解能が劣化していた．ここで，位相の微分カーブの傾きはリピッド濃度によら

ずファントムの厚みに依存していることが分かる．したがって，サンプル光に波長分散

を与えているのは，全てのファントムに一定の割合で混合されている水（H2O）である

ことが分かる（D2Oの波長分散の影響は H2Oより十分小さい[17]）． 

 

図 7.9 干渉波形を FFT して求めたスペクトル位相の微分カーブ． 

 以上の結果をまとめると，ファントム通過後でも，スペクトル形状のみを考慮すると

高い深さ方向分解能を達成できるポテンシャルはあるが，水から受ける高次の波長分散

の影響でファントム通過後の深さ方向分解能は劣化していた．したがって，適切な分散

補償を行うことで，ファントム通過後でも高い深さ方向分解能を得ることができると考

えられる． 
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7.3.4 分散補償による高分解能イメージングの実現 

 適切な分散補償を行うだけで，ファントム通過後でも高い深さ方向分解能が得られる

ことを確認するため，ファントム通過後の干渉波形を再度測定し, 分散補償を行った．

分散補償を行うために, 波長 1.7 μm 帯において水と同様に負の群速度分散を示す光学

ガラス（BK7，溶融石英）をリファレンスアーム内に挿入した [17]．1 mm厚のファン

トム測定時には，5 mm厚の BK7と 2 mm厚の溶融石英を，2 mm厚のファントム測定

時には，15 mm厚の BK7 をリファレンスアーム内に配置した．BK7および溶融石英は，

波長 1.4–2.0 μmにおいて，フラットな透過率（80%以上）を示すため，光学ガラスの挿

入によるリファレンス光のスペクトル波形変化および光学ロスは無視できるほど小さ

い．図 7.10 に分散補償後の干渉波形のスペクトル位相の微分カーブを示す．点線と実

線はそれぞれ，分散補償前，分散補償後の位相の微分カーブである．ファントム厚 1 mm，

2 mmいずれの場合においても，分散補償を行うことで微分カーブの傾きが0に近づき，

高次の分散ミスマッチが小さくなっていることが分かる． 

 

図 7.10 分散補償後のスペクトル位相の微分カーブ（実線）． 

点線は分散補償前の微分カーブである． 

 分散補償後の OCT 信号波形を図 7.11に示す．分散補償前と比較すると（図 7.6），OCT

信号ピークが明らかに細くなり深さ方向分解能が向上していることが確認できる．分散

補償後の深さ方向分解能および測定感度の劣化率を図 7.12に示す．分散補償によって，
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ファントム通過後の深さ方向分解能が，~4.3 μmまで回復した．ファントム通過後のス

ペクトル波形から求めた，分散の影響が無い場合の深さ方向分解能に非常に近い値とな

り，光学ガラスの挿入によって高次の波長分散のミスマッチが補償されていることが分

かる（表 7.1）．さらに，分散補償によって OCT 信号がシャープになったことで，測定

感度は 5 dB程度向上した．ファントム厚が 2 mmの場合の OCT 信号が左右非対称にな

っているのは，光学ガラスでは補償することができない 3次以上の波長分散の効果によ

るものである[20]． 

 

図 7.11 分散補償後の OCT信号波形． 
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図 7.12 分散補償後の深さ方向分解能および測定感度の劣化率（実線）． 

点線は分散補償前の値である． 

 実際の高散乱組織の 1.7 μm帯 OCT イメージングにおいても，分散補償によって高い

深さ方向分解能が得られるかを確認するため，ホルマリン固定したハムスターの頬袋の

OCT イメージングを行った．ホルマリン固定によってサンプルから水分が抜けてしま

っているため，実際の生体組織の状態に近づけて測定を行うために，サンプルをリン酸

緩衝食塩水（PBS）に浸し測定を行った．サンプル表面から PBS表面までは約 1 mmで

あった．PBSの厚みが約 1 mmであるため，生体ファントムの測定と同様に，リファレ

ンスアームに光学ガラス（BK7: 5 mmと溶融石英: 2mm）を挿入し分散補償を行った．

図 7.13(a)，(b)に分散補償ありと無しの場合の OCT 断層像を示す．OCT イメージの SNR

を向上させるため，同じ位置で撮影した OCT イメージを 10枚平均している．分散補償

後の OCT断層像では，結合組織層（Conn）中の薄い層構造が明瞭に観察されている（図

7.13(c)）．また，分散補償による SNRの向上によって，高コントラストに観察できてい

る．一方，分散補償前の OCT イメージ（図 7.13(b)，(d)）では，層構造がボケて見え，

また画像コントラストが低くなっている．結合組織中の薄い層構造の OCT 強度プロフ

ァイルを図 7.13(e)に示す．分散補償によって，OCT 信号のピーク幅（ピークから-6 dB）

が約 1.6 倍細くなった．以上の結果から，1.7 μm 帯 OCT を用いた生体試料の深部観察

では，適切な分散補償を行うだけで，高空間分解能な OCT イメージングが実現できる

ことが分かった． 
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図 7.13 ハムスターの頬袋の OCT イメージ．(a) 分散補償後．(b) 分散補償前． 

（Epi: 上皮層，Conn: 結合組織層，Musc: 筋肉層） 

(c)，(d)は(a)，(b)中の点線で囲った範囲の拡大図． 

(e) 矢印で示した範囲の深さ方向に沿った強度プロファイル． 
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7.4 考察と結論 

 本研究では，1.7 μm帯 OCT を用いた高散乱組織の深部観察時における深さ方向分解

能の変化について，生体ファントムを用いて定量的に評価した．実験結果から，1.7 μm

帯超高分解能 OCT による生体試料の深部観察時には，波長分散量が大きく，試料中に

多く含まれる水から受ける高次の波長分散よって分解能が大きく劣化することが分か

った．一方，水の吸収や散乱によるスペクトル変化に起因する分解能の劣化は波長分散

の影響に比べて小さく，分散補償を行えば深部でも高空間分解能な測定が可能であるこ

とが分かった．測定試料に含まれる水から受ける波長分散量と同量の分散量を持つ光学

ガラスをリファレンスアーム内に挿入し，サンプル光とリファレンス光が受ける波長分

散量のミスマッチを補償することで，試料の深部においても約 4.3 μm の高い深さ方向

分解能が実現できた．さらに，分散補償を行うことで深さ方向分解能の向上だけでなく，

OCT 信号のピーク強度，画像コントラストの向上についても確認した． 

 本研究では，光学ガラスをリファレンスアームに挿入することで分散補償を行った．

光学ガラスによる分散補償法は，本章で行った測定のように，サンプル光が受ける波長

分散量が一定であるときは有効である．一方，実際の生体組織の OCT イメージングで

は，サンプル光が受ける波長分散量は，X-Y平面内の位置，深さごとに異なるため，光

学ガラスを用いた分散補償法では，全イメージング範囲に対して分散を補償することは

できない．また，光学ガラスのみでは 3次以上の分散を補償することができず，OCT 信

号が左右非対称になってしまいアーチファクトを生成してしまう可能性がある．この問

題は，干渉波形取得後に数値的にスペクトル位相を整形する分散補償法によって解決す

ることができる[21]．取得した干渉波形のスペクトル位相に対して様々なパターンの補

償項を追加し，反復法を用いて最も OCT イメージがシャープになるようなスペクトル

位相を決定する方法などが報告されている[22,23]．これらの OCT イメージングにおけ

る数値的な分散補償法は 1.7 μm 帯超高分解能 OCT イメージングにおいても実装可能

で，高散乱な生体組織深部の高分解能イメージングの実現に役立てることができる． 

 また，今回の研究結果から，1.7 μm帯超高分解能 OCT を用いた高散乱組織の深部イ

メージングでは，水の吸収および散乱によるスペクトル形状の変化から，深さ方向分解
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能が約 4 μm に制限されることが予想される．例えば，スペクトル幅（FWHM）が 900 

nmの 1.7 μm帯 SC光を用いた OCT では，水の吸収，散乱，波長分散の影響が無い条件

下では，約 1 μmの深さ方向分解能が達成できる．しかし，高散乱組織のイメージング

では水の吸収と散乱の影響で，サンプルから返ってくる散乱光のスペクトル成分が，波

長 1.45，1.9 μmに存在する水の吸収ピーク間のスペクトル成分のみになってしまう．水

の吸収ピーク間のスペクトル幅は 450 nmであり，ガウシアンスペクトル形状をすると

スペクトルの半値幅は約 230 nmとなる．スペクトル幅（FWHM）が 230 nmまで減少し

てしまうため，深さ方向分解能が 4 μm程度に制限されてしまうと予想される． 
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第 8 章 結論と今後の展望 

 

 

8.1 結論 

 本論文では，高散乱組織の高侵達かつ高分解能なイメージングの実現に向けた，1.7 

μm帯 OCT システムの開発および検討を行った．はじめに，高散乱組織の深部イメージ

ングにおける 1.7 μm帯 OCT の優位性を示すために，同じ測定感度を持つ 4波長帯 OCT

システムを用いて，高散乱組織のイメージングにおける侵達長および画像コントラスト

の波長依存性を評価した．評価の結果，1.7 μm帯 OCT イメージングでは，高散乱組織

の高侵達イメージングの現在の主流である波長 1.1，1.3 μm帯 OCT よりも，高散乱組織

のより深部を高コントラストで観察可能であることが分かった．次に，1.7 μm帯光源の

高侵達性を活かした OCT イメージングを実現するために，高感度な 1.7 μm帯超高分解

能 OCT システムの開発を行った．1.7 μm帯超高分解能 OCT イメージングの高感度化・

高侵達化を実現するために，1.7 μm帯高出力スーパーコンティニューム（SC）光を開発

し，高散乱組織における OCT イメージングの高侵達化を実現した．さらに，高速な生

命現象の観察および生体のその場観察を実現するために，1.7 μm帯超高分解能スペクト

ルドメイン OCT（SD-OCT）の開発を通して 1.7 μm帯超高分解能 OCTイメージングの

高速化を行った．開発した 1.7 μm 帯 SD-OCT システムを用いて，高散乱組織の深部の

高分解能イメージを高速に取得することができた．最後に，生体ファントムを用いて 1.7 

μm帯 OCT イメージングにおける生体中での深さ方向分解能を定量的に評価した．適切

な分散補償を行うだけで，生体中でも高い深さ方向分解能が達成できることを示し，1.7 

μm帯超高分解能 OCTイメージングが，高散乱組織の高侵達かつ高分解能なイメージン

グに適していることを実証した． 

以下に各章の要約を示す． 

 第 1章では，生物学・医学分野における高侵達かつ高分解能なイメージング技術の必

要性および重要性を示し，光コヒーレンストモグラフィ（OCT）が有効なイメージング
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手法の一つであることを述べた． 

 第 2 章では，OCT イメージングの基本的な原理について説明した．広帯域光源と干

渉計から成る低コヒーレンス干渉に基づく OCT では，高感度・高侵達性に加え，高い

深さ方向分解能が得られることを示した．また，細胞レベルの高空間分解能な 3次元イ

メージングが行える，超広帯域スペクトル光源を用いた超高分解能 OCT についても紹

介した． 

 第 3章では，高散乱組織の高侵達イメージングを実現する波長 1.7 μm帯を用いたOCT

イメージングについて述べた．これまでの生体イメージングで主流であった波長 0.8 μm

帯や近年の高侵達な生体イメージングの実現に積極的に利用されている 1.1，1.3 μm帯

と比較して，1.7 μm帯では高散乱組織中で生じる光散乱による信号減衰が小さく，水の

吸収も吸収スペクトルが極小となることから，生体中で受ける信号減衰が最も小さい波

長帯であることを述べた．信号減衰が小さい波長 1.7 μm帯光源を用いた OCT イメージ

ングの高侵達化の歴史について説明し，超広帯域光（SC光）を用いた 1.7 μm帯超高分

解能 OCTの現状と課題についても述べた． 

 第 4章では，高散乱組織の 1.7 μm帯 OCT イメージングにおける侵達長と画像コント

ラストを評価するために，イメージング条件を統一した波長 0.8，1.1，1.3，1.7 μm 帯

OCT を用いて高散乱組織の OCTイメージングにおける波長依存性の評価を行った．波

長依存性の比較結果から，高散乱体の 1.7 μm帯 OCT イメージングでは，信号減衰が小

さいことから得られる高侵達性だけでなく，深部における画像コントラストも波長 0.8–

1.3 μm帯より高いことが分かった．したがって，高感度な 1.7 μm帯超高分解能 OCT シ

ステムの開発，およびそれを用いた OCT イメージングが実現できれば，高散乱な組織

の深部を明瞭に観察できることが分かった． 

 第 5章では，1.7 μm帯超高分解能 OCTの測定感度を向上させ高散乱組織の高侵達か

つ高分解能なイメージングを実現させるため，高繰り返し超短パルスファイバレーザに

基づく高出力な 1.7 μm帯 SC光源を開発した[1]．単層カーボンナノチューブ（SWNT）

フィルムを用いた短尺な共振器長を持つ超短パルスファイバレーザを開発し，110 MHz

の高繰り返し周波数を達成した．高繰り返し超短パルスファイバレーザを用いて，平均

出力 60 mW の高出力な 1.7 μm帯 SC光を生成した．種光パルスの高繰り返し化によっ
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て，従来の 1.7 μm帯 SC 光より 2倍の高出力化を達成した．高出力な 1.7 μm帯 SC光を

用いた OCT イメージングでは，測定感度 105 dB，深さ方向分解能 3.3 μmと高感度性と

超高分解能性を実現した．今回得られた測定感度 105 dB は，これまでに報告されてい

る 1.7 μm 帯超高分解能 OCT システムの中で最高感度である．開発した 1.7 μm 帯高出

力 SC光を用いた超高分解能 OCTシステムによって，高散乱体の OCTイメージングを

行い，従来の 1.7 μm帯 SC光，1.3 μm帯 SC光を用いた場合よりも，高侵達かつ高コン

トラストな OCTイメージングが実現できた． 

 第 6 章では，高速な 1.7 μm 帯超高分解能 OCT イメージングを達成するために，1.7 

μm 帯超高分解能スペクトルドメイン OCT（SD-OCT）システムを開発した[2]．超高分

解能性の達成に必要な超広帯域スペクトル検出に伴う，1.7 μm 帯 SD-OCT における深

さ方向分解能とイメージングレンジ（測定可能深度）の間にあるトレードオフを回避す

るために，位相シフト法に基づくフルレンジ OCT システムを採用した．開発した 1.7 

μm帯フルレンジ超高分解能 SD-OCT では，高空間分解能（生体中での深さ方向分解能

3.6 μm）かつ高侵達なイメージングを高速に（約 80 frame/s）取得できる．マウス脳の 3

次元計測では，1.7 μm帯光源の高侵達性とフルレンジ法によるゴーストイメージの抑制

によって，脳に特徴的な構造（脳梁，海馬）の 3次元構造を，脳表面から 1.7 mm深部

まで，明瞭に観察することができた．本研究で提案した 1.7 μm 帯フルレンジ超高分解

能 SD-OCT によるマウス脳の観察結果は，これまでの 1.7 μm帯 OCT の中で最も高分解

能かつ高侵達なイメージング結果であった． 

 第 7章では，超広帯域スペクトルを持つ SC光源を使用する 1.7 μm帯超高分解能 OCT

による，生体組織の深部イメージングにおける空間分解能の変化を定量的に評価した．

脳や皮膚といった高散乱組織の光学特性を模した生体ファントムを用いた評価によっ

て，1.7 μm帯 OCT による高散乱組織のイメージングでは，組織に含まれる水から受け

る高次の波長分散の影響で，深部では分解能が数倍に劣化することが分かった．しかし，

適切に分散補償を行うだけで，生体組織の深部でも約 4.3 μm の高い深さ方向分解能が

達成できることを示した．この評価結果から，1.7 μm帯超高分解能 OCTイメージング

によって，高散乱組織の高侵達かつ高分解能なイメージングが実現可能であることが実

証された． 
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8.2 今後の展望 

 生体中で起こる生命現象のイメージングでは，3 次元的に高い空間分解能が必要であ

る．本研究で扱った 1.7 μm帯超高分解能 OCTシステムでは，1.7 μm帯 SC光を用いる

ことで細胞レベルの深さ方向分解能（3–4 μm）を達成した一方で，横方向分解能は数十 

μmに制限されていた[1,2]．OCTの横方向分解能は，高い開口数（NA）を持つ対物レン

ズとピンホールを使用する共焦点検出を組み合わせることで光の波長程度まで向上さ

せることができる[3,4]．筆者らは，1.7 μm帯超高分解能 OCT システムに共焦点顕微鏡

を組み合わせた，1.7 μm 帯超高分解能光コヒーレンス顕微鏡（Optical Coherence 

Microscopy: OCM）を開発し，3 次元的に高い空間分解能を有する高侵達なイメージン

グシステムを開発した[5]．開発した 1.7 μm帯 OCM では，波長幅 300 nm（FWHM）に

わたる SC 光を用いた干渉計測で約 3 μm の深さ方向分解能と，高 NA 対物レンズと光

ファイバの微小コアを用いた共焦点検出によって 1.3 μm の横方向分解能を実現してい

る．そして，開発した 1.7 μm帯 OCM システムを用いて，マウス脳の大脳皮質中に存在

するミエリン鞘の高分解能かつ高侵達なイメージングを実現した．この OCM システム

を本論文中で述べた 1.7 μm 帯フルレンジ超高分解能 SD-OCT システムと融合すること

で，高速，高侵達かつ 3次元的に高分解能な生体イメージングの実現が期待できる． 

 また，生命現象の理解には，構造情報だけでなく化学的な情報を測定することも重要

である．生体中の構造・屈折率分布に起因する散乱光強度を画像コントラストとする

OCT イメージングでは，高空間分解能な 3次元構造の観察が可能である．この OCT イ

メージングに化学的情報を取得できる光イメージング手法を融合させることで，構造情

報と化学情報の同時取得が可能となり，詳細な生命現象の理解・解析が行える．生体組

織の深部における化学情報を取得可能な光イメージング法には，近赤外域の超短パルス

光源を用いた非線形顕微鏡[6–11]や，光音響顕微鏡[12–16]などが報告されている．非線

形顕微鏡では，生体中で生じる光の非線形効果を利用した多光子励起蛍光イメージング

や第 2，第 3高調波発生によるイメージングが行える．多光子励起蛍光では，抗体をつ

けた蛍光プローブや蛍光タンパク質を用いて生体中の特定の分子だけを可視化するこ

とで，神経系における情報伝達プロセスの観察や生命現象に影響を与える分子種の同定
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が行える．生体中の光吸収によって発生した超音波を検出し画像構築を行う光音響顕微

鏡では，血管中の血液細胞の流動観察や，腫瘍組織の観察が可能である．また，生体中

における超音波の散乱係数は光と比べて 2–3桁低いため，生体組織の深部（mmオーダ）

まで観察が行える．近年，生命現象の詳細な理解のために，OCT イメージングと非線形

顕微鏡や光音響イメージングを組み合わせたシステムによる構造情報と化学情報の同

時取得システム（マルチモーダルシステム）が研究・開発されている[17–23]．本論文で

扱った 1.7 μm帯超高分解能 OCTシステムを用いたマルチモーダルシステムが開発でき

れば，脳や皮膚といった高散乱組織の深部において，構造情報と化学情報を同時かつ高

分解能に取得することができるため，生命現象のより深い理解・解明や，これまで明ら

かにされていなかった新たな生命現象を発見することができると期待される． 
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