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Optical coherence tomography(OCT)is the sectional imaging method of biological tissues based
 

on low coherence interferometer. Advantages of OCT are the high spatial resolution around
10μm and non-invasions for tissues.OCT can be categorized into two types:time domain OCT
(TD OCT)and Fourier domain OCT (FD OCT).In TD OCT the axial profiles are obtained by

 
the amplitude demodulation of interference signals accompanying depth scans. FD OCT have

 
advantages of sensitivity and measurement speed,because all of backscattered lights contribute

 
to interference signals.FD OCT consists of spectral domain OCT (SD OCT)and swept source

 
OCT (SS OCT).In SD OCT using the fixed reference mirror and the spectrometer,axial profiles

 
are obtained by inverse Fourier transformation (IFT) of interference signals from the

 
spectrometer. In SS OCT using the frequency-scanning light source, the detector and the fixed

 
reference mirror, axial profiles are similarly obtained by IFT of acquired signals from the

 
detector.

Key words: low coherence reflectometry,optical coherence tomography,time domain,Fourier
 

domain,spectral domain,swept source

光波の低コヒーレンス性を用いて生体組織などの断層画

像を測定する方法は，光コヒーレンストモグラフィー

(optical coherence tomography:OCT)として知られてお

り，数μmから数十μmの高い空間分解能と無侵襲性な

どのすぐれた特徴を有する ．初期のOCTは1990年初

頭に誕生し，タイムドメインOCT (time domain OCT:

TD OCT)とよばれている．光計測の研究を背景に ，

1995年フーリエドメインOCT (Fourier domain OCT:

FD OCT)で生体計測 がなされ，2003年にはFD OCT

の感度・測定速度での優位性が報告された ．現在FD
 

OCTが主流であり，OCTの機能拡張，およびその応用領

域は，眼科・皮膚科をはじめ臨床医学から基礎生物学，さ

らには産業応用まで広がっている．

本稿では，従来報告されてきたOCTの原理や感度につ

いて基礎的な観点から述べる．すでにすぐれたハンドブッ

クや解説論文が報告されているので，誌面の都合もあり，

詳細についてはそちらを参考にしていただきたい ．

1. OCTの種類

光学系や信号処理方法によって，ここでは図1のように

大別する ．TD OCTにおける点計測 (flying spot)OCT

では，深さ走査に伴う干渉信号から振幅復調により深さ方

向プロファイルを得て，さらにこれを横方向に繰り返すこ

とにより試料表面に垂直な断層画像を得る．また，フルフ

ィールドOCT (full field OCT:FF OCT)は，二次元干渉

光学系を用いて位相の異なる複数の干渉画像から断層画像

を得るOCTであり，試料面に平行な断層画像 (鉛直断層

画像)が測定される．断層画像には，試料表面に垂直な断

層画像と鉛直断層画像があり，1台のOCTで両者を同時

に測定することは容易でない．鉛直断層画像をより高速に

測定したい場合には，このFF OCTが有用である．

これに対してFD OCTは，周波数領域と空間領域間の
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フーリエ変換を用いて断層画像を得るOCTである．これ

には，スペクトラルドメインOCT (spectral domain OCT:

SD OCT)と，波長走査型OCT (swept source OCT:SS
 

OCT)がある．さらに，単一波長走査光源を用いたFF
 

OCTも報告されている ．

2. タイムドメインOCT
 

2.1 タイムドメインOCTの原理

TD OCTはおもに低コヒーレンス干渉光学系，深さ走

査系，振幅復調器で構成される．光源には，広いスペクト

ル幅を有する近赤外領域の低コヒーレンス光源が用いられ

る．試料内の深さ zからの後方散乱光 (信号光)と参照光

との干渉信号 I(z)は，試料内の反射率分布 R (z)と光源

の自己相関関数との畳み込み積分を用いて

I(z)＝E ＋R (z)E ＋2 R (z) γ(z)E cosθ

(1)

となり，E は入射光振幅，γ(z)は光源の自己相関関数，

θは信号光と参照光の位相差である．よって，ガウス型ス

ペクトルの場合，深さ方向分解能Δzは，

Δz＝
2 ln 2
π

λ
Δλ

(2)

と与えられ，λは中心波長，Δλはスペクトル幅 (半値全

幅)である．また，横方向分解能Δxは，照射ビームの直

径 (半値全幅)として，

Δx＝0.52λ/NA (3)

で与えられ，NAは対物レンズの開口数である．

信号対雑音強度比 (SNR)において，雑音強度は熱雑

音，ショット雑音，相対強度雑音の強度和となるが，ショ

ット雑音が支配的な量子検出限界の場合，SNR は，

SNR＝
ηP

hνBW
(4)

となり，ここで，ηは光検出器の量子効率，P は信号光

強度，hはプランクの定数，νは光周波数，BW は測定系

帯域幅である．これより SNR を低下させずにより高速な

測定を望む場合は，より広い測定系帯域幅が求められるの

で，結果的に高い信号光強度が必要なことがわかる．通

常，SNR＝1の条件より最小検出可能試料反射率が得ら

れ，感度が求められる．

fsモードロックレーザーとフォトニッククリスタルファ

イバーを組み合わせたTD OCTで，照射パワー1mW，感

度87dB，中心波長725nmで組織内深さ分解能0.5μmを

実現し，大腸腺癌細胞の断層画像測定が報告されている ．

2.2 非走査タイムドメインOCT

われわれは二次元干渉光学系と参照光路の回折格子によ

り，断層画像を深さ走査を用いずに測定でき，シンプルな

構造が特徴の非走査TD OCT の研究を行い，測定領域

の選択性向上 や擬似シングルショット測定 などを報

告した．図2に非走査TD OCTの光学系を示す．光源は

スーパールミネセントダイオード (superluminescent diode:

SLD，中心波長1.3μm)である．信号光路では，シリン

ドリカルレンズ (CL)により線状に集光した光が試料へ照

射される．参照光路では，反射型回折格子がリトロー配置

で設置されている．回折格子からのそれぞれの回折光はカ

メラの受光面に結像し，リトロー配置より位置に応じて参

照光路長が異なるために受光面上で遅延が異なる．測定さ

れる干渉画像ではカメラの上部が浅い位置，下部が深い位

置に対応し，紙面に垂直な方向では，試料の位置とカメラ

の位置が倒立結像の関係になる．

試料の横領域ΔX と回折格子による深さ領域ΔZ との

関係は次式となる．

ΔZ＝(N/M)ΔX tanθ (5)

ここで，θはリトロー角，M，N はカメラの垂直・水平

画素数である．最大深さ領域ΔZ は，サンプリング定

理より
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図 1 OCTの大別．

図2 InGaAsカメラを用いた非走査タイムドメインOCT．



ΔZ ＝lN/4 (6)

となり，光源のコヒーレンス長 l＝50.3μm，カメラの画

素数N＝256のとき，最大深さ領域ΔZ は3.2mmと

求められる．

光学ズームレンズと高次回折光を利用すると，測定領域

の選択性を向上することができる．結像レンズに作動距離

90mm，倍率0.5×～2.0×の光学ズームレンズを，参照

光路には300lines/mmの回折格子を使用し，横方向の測

定領域は，4mmから16mmでの連続可変が可能で，深

さ領域は，一次から三次の回折光で離散的に選択できる．

カメラの測定速度60frames/s (fps)，深さ分解能24μm，

照射光量0.8mW，露光時間1.05msで，感度95dBが

得られている．二次回折光の場合，30枚で平均処理した

ヒト爪付根付近の断層画像を図3に示す．同図(a)は倍

率1.0×で測定領域8.0×2.6mm (x×z)，同図(b)は

2.0×で4.0×1.3mm である．

2.3 フルフィールドOCT
 

FF OCTは，一般に低コヒーレンス二次元干渉光学系

とカメラで構成され，PZT素子等により位相シフト法を

用いて，鉛直断層画像が測定される ．式(1)におい

て位相を0°，90°，180°，270°と変化させて順次干渉画像

を測定すると，それぞれの画素信号は，γがほぼ1で短い

露光時間の場合，

S＝E ＋R (z)E ＋2 R (z)E cos(θ＋iπ/2)

(i＝0,1,2,3) (7)

と表され，次式の画像処理で鉛直断層画像 I が得られ

る．

I ＝ (S－S )＋(S－S ) (8)

このとき空間分解能は，式(2)，(3)で与えられ，SNR

は光源のコヒーレント状態と画像の一部が飽和する仮定の

もとで

SNR＝
4R R τI

ξ
(9)

と求められ，ここで，R は参照光の反射率，τは露光時

間，I は照射強度，ξはカメラの飽和電荷量である．

この方法では，カメラの測定速度に対して断層画像の測

定速度が4分の1になるので，時間分解能が劣化する．

FF OCTの高速度化については多くの報告 があるが，

式(7)に示す4つの干渉画像を同時に測定するOCTは，

シングルショットFF OCT とよばれ，断層画像の測定

速度はカメラの測定速度に等しくなる．しかし，光学系と

画像処理が複雑で感度が44dBと in vivo生体試料の測定

が困難であった．

われわれは図4に示す光学系で，これらの複雑さを低減

し，感度の向上を試みた ．光学系は，二次元偏光干渉

光学系と4チャネル偏光位相ステッパー光学系で構成され

ている．光源はSLD(中心波長842nm，波長幅16.2nm)

で，斜め45°の直線偏光を光学系に入射する．干渉光学系

から出射する参照光と信号光は，後続の光学系により，

x，y軸方向の偏光成分に分離されてCCD面上に結像す

るので，同時に位相の異なる4つの干渉画像がPCに取得

される．基本的には，式(8)と同じ画像処理により，鉛

直断層画像が得られる．

測定画像領域は，画素数220×250に対して280×320

μm であり，横方向分解能は計算値4.1μmに近い4.4

μmが得られた．深さ分解能は，計算値に近い20μmが

測定された．試料にミラーを用いた感度の測定値は，計算

値に近い66.5dBが測定され，カメラの取得速度と同じ

28fpsで，鉛直断面画像の表示が可能である．

生体試料に用いたミジンコの光学顕微鏡写真を図5(a)

に，その解剖図を同図(b)に示す．in situ測定では背中

から腹部へ鉛直断層画像を1μmステップで468枚測定

し，その三次元表示を同図(c)に，背中に沿ってリスライ

図3 ヒト爪付根付近の in vivo OCT画像．(a)倍率1.0×

測定領域8.0×2.6mm (x×z)，(b)倍率2.0×測定領域

4.0×1.3mm (x×z)．

図4 シングルショットフルフィールドOCT．
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スした断層画像を同図(d)に示す．照射パワー，露光時

間は0.63mW，1.4msであり，画素間のビニングや平均

化処理は行っていない．

ミジンコの in vivo測定では，背中から深さ170μmの

位置に測定位置を移動し，連続的に鉛直画像の測定を行っ

た．信号光のみの場合の測定画像を図6(a)に，鉛直断層

画像の一例を同図(b)～(d)に示す．画像測定は5fpsで

行っており，各画像の時間間隔は2sである．

3. フーリエドメインOCT
 

3.1 スペクトラルドメインOCT
 

SD OCT の原理を図7で説明する．入射光は試料内

部で後方散乱し，信号光となって干渉光学系に戻る．試料

の分散を無視して，試料内の深さ zでの反射係数を a(z)

とする．信号光は参照光 a と合波され，分光器での干渉

信号 I(k)は波数 kを用いて，

I(k)＝S(k)aexp(i2kd)＋ a(z)exp i2k d＋n(z)z dz

(10)

と表される．ここで，S(k)は光源のスペクトル，a は参

照ミラーの反射係数，dはビームスプリッター (BS)と参

照ミラー間距離，n(z)は試料の屈折率である．a(z)の拡

張関数 a(z)を用い，a＝1，n(z)＝nとおくと，

I(k)＝S(k)1＋ a(z)exp(－i2knz)dz

＋
1
2 AC a(z)exp(－i2knz)dz

AC a(z)＝ a(z′)a(z′－z)dz′ (11)

が得られる．さらにPC内の逆フーリエ変換処理により，

F I(k)＝F S(k) δ＋a(z)＋
1
2AC a(z)

(12)

が得られる．ウィーナー・ヒンチンの定理により S(k)と

γ(z)はフーリエ変換の関係にあるので，第1項はγ(z)，

第2項はγ(z)と a(z)の畳み込み積分で，求めるべき深

さ方向プロファイルである．第3項は，γ(z)と信号光の

図5 (a)ケンミジンコの顕微鏡画像，(b)解剖図，(c) in
 

situ 3D OCT画像，(d)3D OCT画像からのリスライス画像．

図6 (a)in vivoケンミジンコの信号光画像，(b)in vivoケ

ンミジンコの背中表面から腹部へ170μmの位置での鉛直断

面画像，(c)(d)(b)から2s後，4s後の同位置での鉛直断

面画像，測定速度は5fps．

図7 SD OCTの基本構成．
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自己相関関数との畳み込み積分である．式(12)では3成

分が重なっているが，参照光路にオフセットを与えること

により，第2項の成分を分離できる．式(1)との比較よ

りSD OCTの深さ分解能は式(2)で与えられることがわ

かる．数値処理では，フーリエ変換のほかに高空間分解能

化のために最大エントロピー法の適用も報告されてい

る ．

深い位置からの信号光の場合，干渉スペクトルの周期が

短くなるので，測定深さ領域は分光器の波長分解能δλと

関係があり，

ΔZ ＝ 1
 
4n

λ
δλ

(13)

と与えられる．

SNR は，分光器の出力信号を逆フーリエ変換した後の

信号強度と雑音強度の比で求められ，

SNR
ηP

hν
BW
 
N

≡ ηP
hνf

(14)

となる ．ここで，N はデータ数，f は等価深さ走査周波

数である．TD OCTと同様に，雑音には熱雑音，ショッ

ト雑音，相対強度雑音が含まれており，式(14)では量子

検出限界が仮定されている．

TD OCTの雑音強度は，式(4)の深さ走査速度に応じ

たBW に含まれる白色雑音強度となる．FD OCTでは信

号光強度などがTD OCTと等しい測定条件でも，深さ方

向の測定を一度の露光で一括して行うために，見かけ上，

1/N の低い走査周波数 f で，同じ測定速度が可能とな

り，結果的に SNR がN 倍向上することになる．また，

照射光により試料内で発生したすべての反射光が，分光器

内の干渉スペクトルに無駄なく寄与しており，これが式

(11)の第2項の積分の意味であり，拡張関数を用いてフ

ーリエ変換の形になっている．これに対して一般のTD

 

OCTでは参照ミラーで選択した深さのコヒーレント長近

傍のみの信号光を検出し，他の信号は非干渉信号成分にな

っている．

中心波長840nmの SLDを用いたSD OCTで，深さ分

解能6μm，TD OCTより21.7dBの高感度の測定と，深

さ走査周波数29.3kHzでの in vivoヒト網膜測定画像

(幅6.4mm×深さ1.7mm)が報告され ，さらなる高速

化も進められている．

3.2 波長走査型OCT
 

SS OCTでは図8のように，光源は単一波長走査光源

であり，単一光検出器の出力信号をPCに取り込み，逆フ

ーリエ変換により深さプロファイルを得ている．SD OCT

の分光器での干渉スペクトルは，SS OCTにおいて時系

列で取り込んだ単一光検出器からの信号と等価と考えら

れ，SS OCTの SNRは式(14)の SD OCTの SNRと同

じ表現になる ．

深さプロファイルの測定時間が等しいとして，両者を比

較すると，SD OCTでの測定時間は検出器アレイの露光時

間τなので，τの間，試料の静止が必要となるが，SS OCT

ではサンプル数N の場合，各サンプルデータが独立なの

でτ/N 間のみの試料の静止で測定ができる．よって，試料

の動きに対してはSS OCTが有利である．一方，断層画像

からの位相情報の抽出では，光源も含めて駆動部のない測

定光学系の安定性からSD OCTが有利となる ．

SS OCTは波長走査光源が重要であり，近年の進展は

目覚しい．DBR半導体レーザーでは，波長範囲1533.17～

1574.13nmを0.1nm間隔で，深さ走査周波数250Hzが

可能である ．半導体光増幅器 (SOA)と回折格子付ポリ

ゴンミラーを用いた光源では，中心波長1.3μm，波長幅

110nm，走査周波数20kHzが可能であり，深さ分解能

11.7μm，感度112dBで in vivoヒト前眼部の測定が報

告されている ．また，フーリエドメインモードロッキン

グ (Fourier domain mode locking:FDML)方式の光源も

報告されている ．これは分散補償ファイバーループ，

SOA，狭帯域可変フィルターを用いて高次モード動作に

より走査周波数290kHzを実現し，深さ分解能10μm，感

度108dBで in vivoヒト指の3D計測を測定時間290ms

で行っている．

また，波長走査光源を用いたFF SS OCTも報告されて

いる．光源はTi:AlO レーザーと音響光学フィルターを

用いて，中心波長790nm，波長幅110nm，線幅0.4nm

で波長走査を行う．二次元干渉光学系とカメラを用いて，

深さ分解能3μm，感度83dBで，1.3×1×0.2mm の三

次元領域を測定時間50sで行っている ．

図8 SS OCTの基本構成．
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本稿では，今まで報告されたOCTの原理や感度などの

基本的な点について述べた．最新の状況については

BiOS2008などの資料を参照されたい．

現在，上述したようにFD OCTが主流である．その中

でもSS OCTについてはその光源の研究が著しく，進展

する光エレクトロニクスの技術を導入した新機能光源など

が誕生している．発展する基盤技術と融合して新しい光デ

バイスや光学素子の研究開発が進み，OCTの新方式や新

しい応用領域へとつながることが大切である．今後，医

学・生物学から一般産業も含めたOCTの応用領域がいっ

そう広がることを期待する．
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