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１．はじめに 
 

動脈硬化症における様々な病態は，血管壁に生

じた動脈硬化性プラークの物理的な脆弱性 (易破

裂性)により惹き起こされると考えられている．特

に急性心筋梗塞・不安定狭心症・突然死など心血

管イベントの発症は，脂質に富むプラークの壁が

破裂し，血栓形成による血管内腔の一時的な狭窄

あるいは閉塞に起因すると考えられており，プラ

ークの易破裂性/安定性は動脈硬化の診断における

重要なポイントの 1 つである．CT や MRI，従来の

超音波断層法などはいずれも動脈壁の形状の観察

が主であるが，もしプラークの機械的特性を計測

し，易破裂性を経皮的に評価できれば，心筋梗塞

や脳梗塞の発症を抑制できるものと期待できる．

しかし，血管の硬さ (機械的特性の１つ)として臨

床の場で従来測定されてきたものは，脈波伝搬速

度 (PWV) [1]，動脈の内径変化の計測から算出され

た動脈壁の弾性率や stiffness parameter [2]などの，

血管長軸方向や横断面円周方向での平均的弾性特

性であり，動脈硬化病変の局所弾性特性を評価で

きる臨床応用可能な方法は開発されていなかった．

これに対し，我々が開発した「位相差トラッキン

グ法」では，心臓・血管壁の内部数百ミクロン 

(超音波の波長オーダ)の厚さの層ごとの瞬時的な

厚み変化 (1 拍内での数～数十ミクロンの厚み変

化)を経皮的に高精度に計測でき，壁にかかる脈圧

を考慮することで，血管壁の層別の弾性率を描出

することができる [3-6]． 

本研究では，超音波を用いて動脈壁の微小なひ

ずみを非侵襲的に計測するための手法を開発する

とともに，経皮的に計測したひずみ分布から得ら

れる弾性率断層像を用いて動脈壁内の組織を同定

する非侵襲組織性状診断法“電子的染色法”[7]に

ついて検討を行っている． 

 

２．原理 
 

２.１ 位相差トラッキング法の原理 [3,4] 

 

 Bモード像やMモード像などの従来の超音波エコ

ー法を用いて，心1拍内のミクロンオーダの血管壁

の厚み変化を計測しようとしても，Bモード像など

は反射超音波の振幅に基づいているため，波長以

下の変化を捉えることは困難である．これに対し

位相差トラッキング法では，パルス送信間隔 (100
～250 µs)で体表から送信した超音波パルスに対す

る，動脈壁内部の多数の設定点からの反射波の位

相変化を，(受信した波形の振幅はパルス送信間隔

で変わらず，位相のみが変化するという)制約付き

最小二乗法を用いて高精度に検出することによっ

て，各測定点の変位をサブミクロンオーダでトラ

ッキングし変位計測を行う．この場合，例えば位

相変化の検出精度が1度であれば，波長の360分の1
の変位まで計測できることに対応し，Bモード像な

ど従来の超音波エコー法よりも高精度である．位

相差トラッキング法による位相変化の検出精度は，

0.3度 (変位にして約0.2ミクロン)程度であることが

基礎実験により示されている [5]．また，最近では

空間コンパウンド法 [8]を適用するなど，厚み変化

の計測精度向上を図っている． 
得られた各点の変位波形をもとに，2点間の変位

の差から壁内各層 (厚さ数百ミクロン)毎の厚みの

時間変化を計測できる．本計測を動脈壁に適用す

る際には，通常の超音波エコー装置のリニア型超

音波プローブ (中心周波数7.5～10 MHz)を経皮的に

用いる． 
 
２.２ 弾性イメージングの原理 

 

 血管壁厚が最も厚くなる心臓拡張期末期のタイ

ミングでの壁厚をhd，心1拍内で厚みが最も薄くな

る心臓収縮期での厚み変化の最大値をΔhとする 



(Δh<0)．脈圧Δpをカフを用いて上腕で同時に計測

すれば，そのときの血圧の範囲における血管壁の

径方向弾性率Erは，Er=Δp/ (Δh/ hd)で与えられる．

さらに，ポアソン比=0.5と弾性特性の壁内等方性を

仮定し，rdを心臓拡張期末期での内半径とすること

により，円周方向の弾性率Eθを，Eθ≒0.5× (rd 

/hd+1)Δp/ (Δh/hd)と近似的に算出できる [6]．この計

測をプラーク内の全ての微小領域について行うた

め，1本の超音波ビーム上で，厚さ0.375 mmの層を

最も内腔側の点に設定し，その層の厚み変化の最

大値Δhおよび上腕動脈でのカフ圧による脈圧Δpか
ら円周方向弾性率Eθを算出する．厚さ0.375 mmの

層の設定点を深さ方向に75 µm毎にシフトしながら

各深さにおいて円周方向弾性率Eθを算出すること

により，深さ方向の弾性率分布が得られる．ここ

で，層の厚さ (=0.375 mm)は，超音波パルスの半値

幅から決定した． 
さらに血管軸に沿って，リニア型プローブから

60本の超音波ビームをほぼ同時に送信することに

よって，この画像内の点線四角の血管軸方向18 mm
×径方向9.4 mmの領域に60 点×125点を設定し，各

設定点において上述の方法で弾性率Eθを算出する

ことにより，弾性率Eθに関する断層像を得ること

ができる．弾性率断層像の深さ方向 (血管の半径方

向)と軸方向の空間分解能は，各々0.375 mm (=1.8波
長)と0.3 mmであり，深さ方向0.375 mmの領域が一

様に厚み変化を起こすとしたときの計測精度は0.2 
µmと高精度である [5]． 
 
２.３ 血管の短軸断面における計測への対応 

 

 動脈壁の厚み変化の計測において，血管壁と超

音波ビームの直交性が保たれない場合，血管壁の

厚み変化方向とビーム方向が異なることにより計

測位置ずれが生じる．超音波ビームと血管壁が直

交する範囲を広くするためには，リニア走査を使

用する場合血管軸と平行にプローブを設置する長

軸断面(図1のlong-axis plane)において計測を行なう

必要がある．しかし，長軸断面だけでは病変部全

体を計測することは困難であるため，長軸断面で

の計測に加え血管の中心軸と垂直な短軸断面(図1の
short-axis plane)での計測が必要となる． 

リニア走査で血管短軸断面の計測を行なう場合，

血管中心を通る超音波ビームのみが血管壁と直交

している．それ以外のビームは，壁の運動方向と

ビーム方向が異なり，拍動によりビームが計測位

置から外れるため壁位置を正確に追跡できない．

短軸断面において弾性率断層像を得るために，全

てのビームが常に血管中心を通り血管拡張方向と

一致するように設定する [9,10]． 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
 
図1. Long-axis and short-axis planes of artery. 
 
図2にビーム走査の概略図を示す．本手法では，

超音波ビームをN方向に照射し，それぞれのビー

ムが血管中心Oを通り，常に血管壁に垂直に入射

するように走査した．ビーム番号をk  (-N/2, …, 0, 
…,  N/2)，それぞれのビームの照射中心位置をckと

表す．c0はプローブの中心である．c0から点Oまで

の距離をLi (L1=8.5, L2=9.5, …, L13=20.5 mm) とする

と，ckからc0までの距離dk，k番目のビームでの鉛

直方向からの傾斜角度θ，各ビームの焦点距離fkは

それぞれ次のように設定した． 
                           [mm]                       (1) 
                               [rad]                       (2)  
                                               
                                    [mm]                       (3) 
 
(3)式の右辺において，焦点位置を血管後壁後方に

定めるため，ビーム照射中心位置ckから血管中心O
までの距離に9 mmを加えている．これは超音波ビ

ームの焦点位置を壁よりも深い位置に設定するこ

とで，ビーム径が大きくなり，血管の位置ずれに

よる影響を低減できるからである [11]．プローブ

から血管中心Oまでの距離Liを変えることにより，

被験者ごとに血管の深さが異なる場合にも対応で

きる． 
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図2. Illustration of beam steering. 
 
３．動脈壁厚み変化の計測例 
 
 図 3 上から，(a) 31 才男性健常者の総頸動脈の

Mモード像，(b) 心電図，(c) 血管後壁内腔側の微小

振動速度波形，(d) 外膜側の微小振動速度波形，(e) 
血管後壁の厚さの変化 Δh(t)を示す．血圧の上昇に

より血管壁が約 30 µm程薄くなっているが，この 3 
拍で分かるように非常に微小な厚み変化が再現性

良く計測されている． 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
図 3. (a) M-mode image of carotid artery of 31-year-old 
healthy male. (b) Electrocardiogram. (c) Velocity of 
luminal boundary. (d) Velocity of media-adventitia 
boundary. (e) Change in thickness of posterior wall. 

４．動脈壁厚み変化の計測例 
塞栓症患者の手術の際に摘出された，動脈硬化

性プラークを含む腸骨動脈 8 例，大腿動脈 10 例に

関して in vitro 実験を行った．in vitro 実験では，水

槽中に摘出血管を固定し，拍動流ポンプにより内

腔に拍動圧を印加した．図 4 は，in vitro 実験にお

ける計測例である [12]．  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
図 4. Example of in vitro experiment. (a) Image of 
change in thickness. (b) Elasticity image. (c) Pathological 
image of the corresponding section. (d) Elasticity 
distribution in the region surrounded by the green line in 
(b). 
 
図 4(a)は，動脈壁内の微小領域ごとの厚み変化

をイメージングしたものである．内圧の上昇によ

り，動脈壁の厚さが減少していることが分かる．



この厚みの変化は，内圧変化によるひずみに対応

するため，同時に計測した内圧を考慮することに

より図 4(b)のように弾性率に関する断層像が得ら

れる．in vitro 計測終了後，図 4(c)のように計測断

面の病理組織像を作成した．図 4 では，線維化し

た内中膜領域を線維組織として同定し (図 4(b)，
4(c)の緑線間の領域)，線維組織の弾性率分布 (弾性

率ヒストグラム)として抽出した (図 4(d))． 
同様に，他の 17 例に関しても計測を行い，脂質，

血栓，線維組織，石灰化組織の弾性率ヒストグラ

ムを得た (図 5) [12]．各々の組織に関する弾性率の

平均値と標準偏差は，89±47 kPa (脂質)，131±56 
kPa (血栓)，1.0±1.0 MPa (線維組織)，2.3±1.2 MPa 
(石灰化組織)であり，これら弾性率分布を“弾性率

ライブラリ”として登録した． 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
図 5. Elasticity distributions of tissue components. (a) 
Lipids. (b) Blood clots. (c) Fibrous tissue. (d) Calcified 
tissue. 
 
５．弾性イメージングに基づく組織性状診断法

“電子的染色” 
 
図 5 に示した脂質，血栓，線維組織，石灰化組織

の弾性率分布 (弾性ライブラリ)から分かるように，

軟らかい組織 (脂質，血栓)と硬い組織 (線維組織，

石灰化組織)は，計測された弾性率値に閾値を設け

るだけで比較的容易に分類できそうである．しか

し，脂質と血栓の弾性率分布が酷似しており，ま

た，線維組織と石灰化組織の弾性率分布に重なり

があるため，これらの組織は弾性率に単純に閾値

を設けて分類することは困難である．そのため，

我々は関心領域内弾性率分布の尤度を用いた組織

分類法を提案した [13]．この手法は，弾性率断層

像内のある単一画素の弾性率値のみで分類するの

ではなく，ある程度の大きさを持った関心領域

(ROI)内の画素群の弾性率分布に関して尤度 (同時

確率)を評価することで脂質と血栓，線維組織と石

灰化組織など，弾性率分布の重なりが大きい組織

の分類を可能にする方法である． 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
図 6. Example of tissue classification (iliac artery A). (a) 
Pathological image. (b) Elasticity image. (c) Pixel-by-
pixel tissue classification image. (d) Tissue classification 
image (size of ROI: 1,500 µm×1,500 µm). Yellow, red, 
blue, and purple show lipids, blood clots, fibrous tissue, 
and calcified tissue, respectively. 
 
弾性ライブラリに基づく電子的染色の 1 例を図 6

に示す [13]．図 6(a)と 6(b)はそれぞれ，同一断面の

病理組織像と弾性率断層像を示す．図 6(c)は，単

一画素ごとに分類を行った結果である．分類結果

において脂質，血栓，線維組織，石灰化組織はそ

れぞれ黄，赤，青，紫に染色した．図 6(c)におい

て，軟らかい組織 (脂質，血栓)と硬い組織 (線維組

織，石灰化組織) はおおよそ分類できているが，図

6(a) から確認できる脂質と血栓の部位において図

6(c) では誤分類されている領域が多い．また，線

維組織領域においても石灰化組織と誤分類されて

いる画素が多く存在していることが分かる．図



6(d) は，大きさ 5 (血管軸方向)×20 (径方向) pixel 
(1,500 µm×1,500 µm)の画素群ごとに分類した結果

である． 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
図 7. Example of tissue classification (iliac artery B). (a) 
Pathological image (hematoxilin-eosin staining). (b) 
pathological image (elastica-Masson staining). (c) 
Elasticity image. (d) Tissue classification image (size of 
ROI: 1,500 µm×1,500 µm). Blue and purple show 
fibrous and calcified tissues, respectively. 
 
画素群の同時確率に基づいて分類を行った方が，

単一画素ごとに分類した場合に比べ組織弁別能が

向上することが分かる．図 6(d)において，脂質，

血栓，線維組織と分類された領域は，図 6(a)の病

理組織像と良く対応する．図 7 には，線維組織と

石灰化組織を含む例の分類結果を示してあるが，

図 7(d)に示されるように，線維組織中の石灰化組

織を検出できていることが分かる．図 7(b)および

図 7(c)に示すような弾性率断層像は，動脈壁の厚

み変化の経皮的計測と上腕での血圧計測により非

侵襲的に描出可能であり，上述した解析法と組み

合わせることで，非侵襲的な組織性状診断が期待

できる． 
 
６．頸動脈短軸断面における in vivo 計測への適用 
 
健常者(29 才，男性)の頸動脈短軸断面において

超音波ビームを走査した各点において厚み変化を

計測した．心電図の R 波のタイミングで描画した

頸動脈の B モード断層像を図 8 に示す. 図 8(1)は通

常のリニア走査による B モード断層像である. 一方, 

図 8(2)は 4 節に記したビーム走査法で得られた B
モード断層像を示す．本実験では，Li=15.5 mm, θ

max=21.2°とした．両者を比較すると，図 8(1)では

超音波ビームが血管壁と直交している領域でしか

血管内膜は描出されず，丸で囲まれた部分では内

膜面はほとんど確認できない．一方，図 8(2)では，

全てのビームが壁に垂直に入射するため白丸で囲

まれた部分においても反射強度が低下せず，血管

内膜はすべての走査線において明瞭に描出されて

いる．  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
図 8. B-mode images in the cross-sectional plane of a 
carotid artery obtained by conventional linear scanning 
(a) and proposed beam steering (b). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
図 9. Experimental results obtained by conventional 
linear scanning (1) and proposed beam steering (2). (a) 
Means and standard deviations of measured change in 
thickness of  the arterial wall. (b) B-mode image of the 
corresponding region in the short-axis plane. 
 
図 9(1-a)に，図 8(1)に示した Bモード断層像の血管

中心軸周囲±1.2 mm の範囲(ビーム数: 16)において

計測された 6 拍分の壁厚変化最大値の平均値と標

準偏差を示す．図 9(2-a)には，図 8(2)に示した Bモ

ード断層像の全走査線(ビーム数: 30)において計測



された 6 拍分の壁厚変化の最大値の平均値と標準

偏差を示す．図 9(1-b)，図 9(2-b)はそれぞれ計測部

位の Bモード画像である．図 9(1-a)より，リニア走

査において標準偏差が小さく，計測された血管壁

厚変化の再現性が高いのは，血管中心軸周囲の 6
ビーム(幅 0.9 mm)だけである(標準偏差/平均値の範

囲は 2.6-6.4%)．その他のビームでは標準偏差が大

きく，拍間の再現性が低い．一方，図 9(2-a)におい

て，本手法では標準偏差が全体的に小さいことか

ら，厚み変化が全走査線(幅 2.0 mm)において再現

性良く計測されたことが分かる(標準偏差/平均値の

範囲は 1.5-12.1%)． 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
図 10. (a) Elasticity image of a carotid artery in the short-
axis plane. (b) Tissue classification image. Cyan and 
yellow show fibrous tissue (mixture of smooth muscle 
and collagen) and lipids, respectively. 
 
図 10(a)は，計測された動脈壁の厚み変化と血圧

から算出した頸動脈短軸断面における弾性率断層

像である．図 10(a)のように得られた弾性率断層像

を，第 6 節に示した弾性ライブラリに基づき組織

に分類した結果が図 10(b)である．図 10 に計測結

果を示した被験者は健常者であり，動脈壁はほぼ

線維組織 (平滑筋とコラーゲンの混合組織)から構

成されていることが分かる(線維組織と分類された

部位は水色で表示)．図 10 に示されるように，超音

波ビームを制御して血管壁に対し垂直に入射する

ようにすることで，血管長軸断面だけではなく短

軸断面の計測も可能となり，動脈硬化性プラーク

の機械的特性や組織性状を様々な断面において捉

えるために有用である． 
 
７．まとめ 
 
従来の動脈病変の診断法として，血管内腔の狭

窄度を評価する血管造影検査・MR アンギオグラフ

ィー・CT 検査法などの形態計測方法が主として用

いられているが，局所病変である動脈硬化性プラ

ークに関して，易破裂性，進展・退縮という諸問

題を非侵襲に評価することは未だに困難である．

新たに開発された高精度計測法と組織性状診断法

“電子的染色”は，プラーク内部の機械的特性な

どを非侵襲的に計測し，組織同定を行う方法であ

り，高齢者や心筋梗塞患者などの重篤な状態にあ

る患者についても安全に繰り返し計測できる．こ

のような診断法が確立されてば，“現在行ってい

る治療法が果たしてプラークを安定化させている

のか否か”という問いに対して新たな知見を加え

得ることが期待できる．今後は，ひずみの計測精

度の向上を図り，組織弁別能を向上させるととも

に，動脈壁の内皮依存性弛緩反応を用いた極早期

動脈硬化の診断法などについても検討を行う． 
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