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局所温熱療法のためのマグネ トリポソームの発熱特性
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1) 名古屋大学工学部生物機能工学科
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要 旨 : ドラ ッグデ リバ リー技術 を応用 し,細 胞 レベ ルで の加熱 を目的 とした磁性微粒子で

あるマグネ トリポ ソーム を開発 し,そ の発熱特性 につ いて検討 した.マ グネ トリポ

ンームはマグネ タイ ト微粒 子 に リン脂質二重膜 を被覆 して調製 した.こ のマ グネ ト

リポ ソームは交番磁場 中で発熱 し,そ の発熱特性 は微粒子 の粒径 に依存 し,平 均粒

径約40nmの 場 合 に最大 の発熱量 を示 した.ま た,こ のマ グネ トリポ ソー ムを適用

した温熱療法 に対 する シ ミュレー シ ョンも行 った.シ ミュ レー シ ョンは癌組織周 り

の血 流 を考慮 した同心 円状 モデ ルによ って行 った.直 径 6cm の 癌 組織 を 42℃ 以 上

に保 つ た め に は 組 織 1 m 3 当 り 200kW の 熱 量 が 必 要 で あ っ た.こ れ を磁 界

22.8kA/m (2860e), 周 波 数 240 kHz の条 件 でマグネ トリポ ソームが 目的の癌 組織

に0.74mg/cm3_組 織吸着 しているこ とに相当す る.

キーワー ド : 局所温熱療法,磁 性微粒子,強 磁性体インプラント,医 用材料

1. 目 的

本研究では磁性微粒子を使った誘導加温法をと

りあげ,微 粒子磁性体の特性およびこれを使 った

ハイパーサー ミアにおけるシュミレーションをに

ついて検討 した.従 来,磁 性体 を使 った誘導加温

法では体内に磁性針を埋め込み,針 を発熱 させて

いる1)が,伝 導伝熱による加熱のため,あ る部分

を均一に加熱するためには,針 の間隔を詰めて多

数埋め込まねばならず,身 体 に対する侵襲の度合

は大 きくなる.ま た埋め込んだ位置がずれるとい

う問題 も報告 されている2).ま た,こ の治療法の

欠点は患部が正確 にわかっていなければならない

ことである.誘 導加温法の発熱体 としては,理 想

的には微粒子状で癌組織に特異的かつ均一に分散

するような素材がよい.そ こで我々1ま酸化鉄超微

粒子 を発熱体 として用いることとした.酸 化鉄微

粒子 を用いるアイディアは Gilchrist ら 3) により提

案 されているが,ハ イパーサー ミアに関する初期

の研究であ り, Fe 2O3 粉を癌組織に注入するだけ

で,磁 性粉を注入する位置の把握と磁性粉を癌組

織周辺 にとどめて置 くアイデ ィアがなかった.

我々はマグネタイ ト微粒子をリン脂質で被覆し分

散性を与え,こ れに癌細胞に対する特異性 を与え

るため抗体 を固定化 した4). この磁性微粒子は磁

気共鳴イメージング(MRI)を 用いた癌 の診断に

も適用で きると考えられ,診 断・治療の統合が期

待で きる.そ こで本研究ではこの磁性微粒子の発

熱特性について検討 した.ま た.こ のような方法

を実際の温熱療法に応用するためには,発 熱体の
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周囲の温度プロファイルを正確 に推定 し,制 御す

る方法の確立が重要である.そ こでそのための方

策 として非定常熱伝導方程式 を用いたシミュレー

ションを行い,温 度上昇の推算 も合わせて検討 し

た.

II. 実 験 材 料 及 び 方 法

1. 試 薬

フ オスフ ァチジルコ リン(PC)は 卵 黄 レシチ ン

(和光純薬製)を 既存 の方法`)に よ り精製 して用 い

た.フ オスフ ァチジルエ タノールア ミン(PE) は

東 京化成製 を用いた.他 の試薬 は和光純薬製 を用

いた.

2. マ グネ タイ ト及び マグネ トリポ ソームの

調製

発熱体 となる磁性微粒子 には我 々の開発 した方

法6) に よ り調 製 したマグネ タイ トに リン脂 質二重

膜 を被覆 し,マ グネタイ トを核 とした リボソーム

で あるマ グネ トリポ ソーム4)を用 いた. FeSO4 溶

液 に NaNO2 溶 液 を加 え,次 いで濃 ア ンモニ ア水

を激 しく撹絆 しなが ら加 えた後, 40℃ で30 分 間

熟成 した.こ の際,亜 硝酸 の濃度 を変 えるこ とで

容易 に粒径 を変化 で きる6). 得 ら れたマ グネタイ

トの沈澱 を25cm3 の ア ンモ ニ ア水 溶液 (1.4%)

で2回 洗浄後, 100℃ に加熱 し,ラ ウリン酸 を加

えた.5分 間 よ く混 練 した後, 20 cm3 の水 を加 え

凝集物 を分散 させ,磁 性 コロイ ドとした.マ グネ

タイ トに被 覆する リン脂質膜 は PC 20 mg 及 びPE

10mg(2cm3の ク ロロホ ルム溶液)を ナス型 フラ

ス コに入れ,ロ ー タリーエバ ボ レーター によ り溶

媒 を除 き,ナ ス型 フラスコ内壁 に作成 した.作 成

した リン脂 質膜 か ら溶媒 を完全 に除去す るため減

圧 デ シケー タ中に一晩放置 した膜 に,磁 性 コロイ

ド(4cm3, 正 味 マ グ ネ タ イ ト80mg) を 加 え,

15℃ で 膜 を膨潤 させ た.膨 潤 させ た膜 と磁性 コ

ロイ ドに10 倍 濃 度 の生理食塩水(PBS) を加 え塩

濃度 (0.15MNaCl) を調 整 した後,直 ちに超 音

波処理 を施 し(30W, 40分, 5℃), マ グ ネ トリ

ポ ソー ム を得 た.続 いて, 1000×g, 15 分 間 の

遠心 分離 を行 い,凝 集物 を沈 降除去 し,さ らに

5000×g,50分 間 の遠心 分離 を行 ってマ グネ ト

リポソー ムを回収 し,マ グネ タイ ト不含 リボソー

ムを除去 した .沈 降回収 したマグネ トリポソーム

はPBS に分 散 し, 4℃ で 保存 した.こ のマ グネ

トリポソー ムに,癌 細 胞に特異 性 を有す るモノク

ロー ナル抗体 を共有結合法 で固定化 するこ とによ

り,目 的 とする癌 組織 にのみマグネ トリポソーム

を送 り込 むことが可能 となるが,マ グネ タイ トの

発熱特性 には無関係 であるので,本 研究 ではこの

操作 は行 っていない.

マ グ ネ タ イ トの平 均 粒 径 は電 子 顕 微 鏡 観 察

(H-800, 日立 製作所(株),日 立)に よ り,磁 性

コロイ ド及びマグ ネ トリポ ソームの平均粒径 は動

的光 散乱 法 (DLS-700, 大 塚 電子(株),枚 方)

に よ り測定 した.

3. 発 熱実験

本研 究 によ り作成 された機能性磁性微粒子(マ

グネ トリポ ソーム)の 交番磁場 中での発熱特性 を

調べるため,マ グネ タイ トの粒径 による発熱量 の

変化 を調べる実験 を行 った.磁 性 コロイ ド(水 溶

液)あ るい はマ グネ トリポ ソー ム(PBS 溶 液)

1cm3(正 味 マ グネタイ ト濃度 5mg/cm3) を プ ラス

チ ック試験管(内 径0.8cm) に入 れ,断 熱材 を被

覆 して行 った.こ の時,微 粒子 の溶液が コイルの

中心 になるよ うに設置 し,温 度測定用 プラチネル

熱電対(直 径0.1mm) (Engelhard 社 (NewJersey,

USA)製)を 接 点がサ ンプルの中心 になるように

挿入 した.こ のよ うに設置 したサ ンプルを交番磁

場中で加熱 し,初 期温度上昇量 から発熱量 を計算

した.交 番磁場 の出力 は トラ ンジスタイ ンバ ータ

(富士電波工機,大 阪)を 用い(周 波数240kHz,

最 大 出 力1.8kW) 7), コ イ ル は 最 大 中 心 磁 場

22.8kA/m (2860e) (直径8cmの 銅 製 中空水 冷

コイル,巻 数7)の ものを用 いた.な お,今 回調

製 したマ グネ タイ トは平均 粒径 が 5,10, 35 お

よ び70nm の もので あ るが, 70nm の マ グネ タ
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イ トは磁性 コロイ ドにす るこ とがで きなか ったた

め,こ の粒径 のマグネ タイ トの発熱量 は測定で き

なかった.

4. 各 種 マ グネタイ トの磁化 測定

各粒径 のマ グネタイ トの磁化 を測定 し,得 られ

た磁化 曲線か ら ヒステ リシス損 を計算 し,マ グネ

タイ トの熱発生量 を推算 した.本 研 究で用 いる磁

性微粒子 は液体中で ミクロに分散 しているため,

磁 化測定 において も同様 な状 態 を保 つ必要 がある

と考 え られる.そ こで,内 径1.5mm, 長 さ 20mm

の ガ ラス管 に, 5mg/cm3 に な る よ うに磁性 微粒

子 を分散 させ た ワセ リン 0.028cm3 を詰 めて,試

料振 動 型 マ グネ トメー ター (VSM-5, 東 英 工業

(株),東 京)を 用いて測定 を行 な った.平 均粒径

70nm の マ グネ タイ トは液体 中に分散 する磁性 コ

ロイ ドにする ことはで きず ,前 記 の発熱実験 を行

うこ とがで きなか ったが,参 考 のため測定 した.

ま た,比 較 の ため市販 の乾燥 粉体 マ グネ タイ ト

(戸 田工業(株),東 京)に ついて も同様 な処理 を

施 し,測 定 を行 った.

5. 発熱シミュレーション

マグネ トリポソームの発熱量,組 織の代謝によ

る発熱量及び血流を考慮 した非定常熱伝導方程式

は次式で表 される 80.

( 1 )

た だ し, T( r, t) : 組 織 の 温 度 (℃), ρt : 組 織 の

Table 1 Values for tissues in hyperthermia 

simulation

Fig. 1 Concentric spherical tumor perfusion model. Magnetoliposomes are assumed to be adsorbed toIR and 

HPP since there is no blood flow in NC and there is no targeting ability to normal tissue.

(  68  ) 1 7 0
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(J/kg/℃), Qρ : マ グ ネ トリポ ソー ムによ り発熱

量(W/m3), Qm : 代 謝 に よる発熱 量 (W/m3), kt

: 組 織 の熱伝導 度 (W/m/℃), Wb : 単 位 体積 当

りの血 流量(kg/m3/s), t : 時 間 (s), Tb : 血 液

の温 度(℃)で ある.右 辺第一項でマ グネ トリポ

ソー ムによる発熱 を考慮 し,第 四項 によ り血液 に

よって奪 われる熱量 を考慮 した.

こ こで は, Table 1 に示 す条件9) に よ りこの式

を Crank-Nicolson の 陰 解 法10) を用 い て数値 的 に

解 き,任 意の時刻 における生体 内温度分布 を求 め

た.本 法 は針状 の インプラン トと異 な り,発 熱部

は癌組織のみ均一 に発熱 させる ことがで きる と考

え られる.よ って今 回 は簡 単化 の ため Fig.1 す

に示 す球状 の一次 元 モデル9)と した.こ のモデル

は腫瘍周 りの血流状態 を示すモデ ルであ り,腫 瘍

部 の血 流 を壊死 部分 (Necrotic core ; NC) (血流

な し),そ の 周 りの中灌流部 (Intermediate perfu-

sionregion ; IR) (正常 組織 の2分 の1の 血流)及

び 高 灌 流 部 (Highly perfused periphery ; HPP)

(正常 組織 と同等 の血流量)と,同 心 円上 に分布

す る と仮 定 した.ま た,マ グネ トリポ ソー ムは

IR及 びHPPの み に吸着す ると仮定 した.血 流値

に関 して はヒ ト脳組織部 の血流値 (8.6kg/m3/s),

ヒ ト筋 肉部 (0.48kg/m3), ヒ ト皮膚 部 (0.28kg/

m3/s) 及 び ヒ ト脂肪部 (0.17kg/m3/s) を基 本 に

し, 0.2～10kg/m3/s で計 算 した 9), 11).

III.　結 果 お よ び 考 察

1. マ グ ネ トリポ ソームの交番磁 場中での発熱

上記 のよ うな方法 を実現す るため,先 ず発熱体

となる磁性微粒子 の作成 を行 なった.磁 性微粒子

には我々が開発 した調製法 によるマグネタイ トを

用い た.マ グネタイ トは一般 に生体 に対す る毒 性

が ないことが知 られている.こ のマグネ タイ トを

ラウ リン酸 によ り蒸留水中 に分散 させ て磁 性 コロ

イ ド調製 した.磁 性 コロイ ドは蒸留水 中でのみ安

定 に分散 し,血 液 な ど塩 を含 む溶液中で は凝集 す

る.そ こで,こ れに リン脂質二重膜 を被 覆する こ

とで分散安定性 を付加 したマ グネ トリポ ソーム を

調製 した.磁 性 コロイ ドお よびマ グネ トリポ ソー

ムノ構造 を電子顕微鏡観察 によ り調べた ところ,

ラウリン酸で被覆 されたマグネタイ ト微粒子が数十

個凝集 して核 となって構成されていることが判った.

ハ イパーサー ミアに適 したマグネ トリポソー ム

を作 成するためにはその評価基準 となる値が必要

である.そ こで,マ グネ トリポソームの発熱量 を

よ交番磁 場発 生装 置(ト ランジス タイ ンバ ータ)

を用い,核 となるマ グネ タイ トの粒径 を変 えて実

測 した.ま た,動 じに磁性 コロイ ドについて も同

様 に発熱量 を測定 した. Fig.2 は磁 界 22.8 kA/m

(286Oe) で 測 定 した磁1生 コロイ ドの発 熱挙 動 で

ある.発 熱量 は核 となるマ グネタイ ト粒子 の粒径

によ り変化 し,粒 径が大 きい ほど高い発 熱量 を示

した.ま た, Table 2 の 様 に核 となるマグネ タイ

トの粒径 が10nmあ る いは 35nm の 時,磁 性 コ

ロ イ ドの 平 均 粒 径 は そ れ ぞ れ 78.3nm 及 び

78.9nm と,核 となるマグ ネタイ トの粒径 に依存

しな い が,発 熱 量 は そ れ ぞ れ 69.1W/g 及 び

Fig. 2 Difference of temperature increase in average 

size of the core magnetites. 

Concentration of the core magnetite was 

5mg/cm3. 

Symbols ;  •›  : 5nm,  •£ : 10 nm,  •¢,  : 35nm,  •¡  : 

water without magnetites
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135.0 W/g と核 となるマ'グ ネ タイ トの粒径 に依

存 した.こ の傾 向 はマ グネ トリポ ソームの場合で

も同様 であ った.こ れ らの結果 か ら,発 熱量 は核

となるマ グネタイ トの粒径 に依存 する ことが判 っ

た.そ こで,マ グネ タイ ト微粒子 の ヒステ リシス

損 失 を測定 し,発 熱量 との関連 を考察 した。

磁場 中で発熱 する原理 は大 きく二種類 あ り,一

つは渦電流損,も う一 つは ヒステ リシス損で ある.

しか し,本 研究 で使用 した磁性微粒子 では,渦 電

流損はほとんど無視できるηので,マ グネトリポ

ソームあるいはその核 となるマグネタイ トの磁化

挙動がわかれば理論的に発熱特性がわかるはずで

ある.ヒ ステリシス損は次式の様に周波数(と ヒ

ステリシスカーブの内部面積に比例する形で表さ

れる｡

( 2 )

Table 2 Average size and heat evolution rate of colloidal magnetite and 

magnetoliposome

Fig. 3 Hysteresis curves for various sizes of the core

magnetltes.

Fig. 4 Heat evolution rates for various sizes of the 

core magnetite. 

Heat evolution rate was calculated from hys-

teresis data of each size of the core magnetites 

on the conditions that 8.0 kA/m (100 Oe) of 

the magnetic field and 240 kHz of the frequen-

cy were applied. 

Symbols ;  •› : prepared by our method,  •œ : 

commercial grade
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ここで, W : ヒス テ リシス損, f : 周 波 数, M :

磁 化, H : 磁 界 の強 さで ある. Fig.3 は粒 径 を変

え て 測 定 し た マ グ ネ タ イ ト微 粒 子 の 磁 界

8.0kA/m (1000e) で の ヒステ リシス曲線 であ る

が,そ れ らの 曲線 内部 の面 積(ヒ ス テ リシス損

失)か らわかる ように発熱量 の粒径 に対す る依存

性が あると考 えられる.こ の測定 で得 られた ヒス

テ リシス 曲線 を図積分 し,磁 界 8.0kA/m (100

0e),周 波 数240kHzの 時 の発 熱量 を計算 した と

ころ, Fig.4 の 様 になった.こ の図か ら判 る様 に

発熱量 はマ グネタイ トの平均粒径 が約40nmの 時

最 大 となり,粒 子径 が40nmを 越 えると発熱量 は

低 下 した.こ の理 由 として磁 区の構造 が単磁区か

ら多磁 区 に変 われる ことによ り保磁力 か低下す る

ため と考 えられる.こ の粒径依存性 は市販 のマグ

ネタイ トで も同様 であ り,40nmま で は発 熱実験

と同様 な傾向 を示 した.よ って,発 熱体 の投与量

をで きるだけ少量 に して大 きな発 熱 を得,か つ,

血 中での分散 性をよ くするための粒径 は 40nm が

最 適 である と思 われる.

Fig.5 は コ イルの磁界 の強 さを変 えて測定 した

磁 性 コ ロイ ドの発 熱 量 で あ る.発 熱 量 は次 の

( 3 ) 式 で表 されるよ うに磁界の強 さの1.6乗 に ほ

ぼ比例 していた.

( 3 )

ここで 鴎:マ グ ネ タイ ト質 量 当 た りの発 熱量

(W/g), H : 磁 界 の強 さ(A/m) で あ る.ま た,

係 数 は周波数 240kHz の時 の値 であ り,今 後周 波

数に対 する発熱量 の変化 を測定 し,そ の周波数依

存性 について確認 しなければならない.

2.コ ン ピューターシュ ミレーション

交番磁場 を使 った発 熱実験 よ り得 られた値 を用

いて,癌 治療の コンピュー ターシ ュミレーシ ョン

Fig. 5 Effect of heat evolution rate on the magnetic 

field. 

Heat evolution  rate was measured with the col-

loidal magnetite (the core magnetite 35 nm in 

size) nuder the condition of the frequency 

240kHz. 

Symblols ; •œ : measured, - : calculated 

from eq (2)

Fig. 6 Temperature increase between the  IR and the 
HPP on hyperthermia simulation. 
It was assumed that 100 kW/m3-tissue of heat 
evolution rate was applied. The numerical 
values in figure represent the blood flow rates, 
respectively.
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を二1次元非定常熱伝導方程式 を用 いて行 った. 全

身加温法 では,正 常 な身体 は血流 によ り体温 を一

定 に保 つので加温域 においては血流が速 くな り,

癌 組織 においては逆 に遅 くなる とい う複雑 な現象

が み られる12). しか し,今 回提案 している局所加

温法 では,こ の様 な生理機能 をあま り考慮 しな く

て もよ く, Fig.1 に示 した組織 によ ってそれぞれ

一定 の血流量 として発熱 シュ ミレー シ ョンを行 っ

た.た だ し,そ れで もなお加温 に対 して最 も大 き

な影響 を及 ぼす 因子 は血流値で ある と言われてお

り8),本 研 究 において も血流 の影響 を考慮 した.

Fig.6は 血 流 量 を変 え て行 っ た,中 灌 流 部

(HPP)中 間部 組織 の温 度上昇 シュ ミレー シ ョン

の結果 であ る.加 熱 条件 は半径3cm の癌 組織 の

IR部 及 び HPP 部 で 1m3 当 り 100kW の発 熱があ

る と仮定 して行 った.こ の発熱量 は発熱実験 よ り,

癌 組 織 1cm3 の 粒 径 35nm の マ グ ネ タ イ トが

0.74mg吸 着 し,磁 界 の強 さ 22.8kA/m (286 Oe),

周 波 数 240 kHz の 出力 で加熱 した ことに相当す る.

温 度上昇 はマグネ タイ トによる発熱 と血流 による

冷却 とのバラ ンスによって,あ る温度 まで達す る

とほぼ一定 となる.こ のシ ミュ レー シ ョンで は,

血 流 量 が 5.0kg/m3/s の 時,組 織 温度 は約 30 分

後, 42℃ 程 度 で ほぼ一 定 とな った.こ の よ うな

マグネ トリポ ソームによる発熱 と血流 による冷却

のバ ランス を保 よ うに出力 の制御 を行 うこ とによ

って,癌 組織 は致死温度 とな りつつ正常組織 の温

度 を過度 に上昇 させ ない ことも可能 となる.例 え

ば,血 流量が 2.0kg/m3/s よ り低 い組 織(筋 肉部

な ど)で は発熱量 が冷却量 を大 きく上 回 り, 20～

40分 後 には50℃ 以 上 に達す る。過度 の加 熱 は正

常組織 の損傷 につながるため,磁 界 の強 さ,周 波

数 を下げ,発 熱 を低下 させ るか,ま たは交番磁場

の照射制御 をするな どシ ミュレーシ ョンによる適

切 な 加 熱 方 策 の 確 立 が 必 要 で あ る. 2.0～

5.0kg/m3/s 程 度 までの血流量 を持 つ腫瘍 で は,

こ のバ ラ ンス が大体 保 たれ てお り,腫 瘍全 体 を

42～46℃ 程 度 に保 つ こ とが で きる.し か し,

5.0kg/m3/s よ り高 い血 流 量 の 組織(脳 組 織 な

ど)で は,血 流 による放熱 が激 し く,20分 以 内

に温度 は一定 とな り,42℃ 以 上 に加熱す るこ とは

で きない.こ の場合,さ らに高 い磁界 の強 さ,周

波数,あ るいはマ グネ タイ ト吸着量 を必要 とす る.

半 径 方向 の温度分布の シ ミュレー シ ョンをFig.

6と 同 じ発 熱条件で行 った(Fig.7). この シ ミュ

レー シ ョンは血流量 を 2.0kg/m3/s と仮 定 した時

の加熱 開始40分 後 の状態 である.マ グネ トリポ

ソー ムが 吸 着す る と仮 定 した癌 組 織 のIR及 び

HPP 領 域 で42～46℃ 程 度 に加温 され,NC領 域

において も血流 がないため冷却 されず,伝 導伝熱

によって44～46℃ に 加温 されてい る.正 常組 織

では癌 組織辺縁以外 はほ とん ど昇温 しておらず,

本 法が局所加温法 として成立す る ことを示唆 して

いる.

Fig. 6 に示 した シ ミュ レー シ ョンの条 件 で は

42℃ 以 上 に 加 熱 す る こ と が で き な か っ た

Fig. 7 Illustration of temperature distribution along 
the radius. 
it was assumed that  100k  W/m3-tissue of heat 
evolution rate was applied to  IR and HPP re-
gion and the blood flow rate was 2.0  kg/m3/s. 
N, I and H in the figure are NC, IR HPP, re-
spectively (see Fig.  1).
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5.0kg/m3/s 以 上 の血流量 を持つ組織 で,ど の程

度 の発熱量 を必要 とするか を見積 もった ところ,

組 織 1 m 3 当 り 200kW の発 熱量 であ った.こ の発

熱 量 は,粒 径 35nm の マ グ ネ タ イ トが 癌 組 織

1 cm3 あ た り 1.4 mg 吸 着 し,磁 界 の強 さ 22.8kA/m

(286Oe), 周 波 数240kHzの 出力 で加熱 した こ と

に相 当する. Fig.8 は この条件で行 った半径方 向

の温度分布の シ ミュ レー シ ョンであるが,癌 組織

が大体一様 に加温 されている.

我 々は これ まで, in vitro 実 験 系 において癌細

胞 に このマ グネ トリポソー ムが特異 的に取 り込 ま

れるこ とを確認 している.こ の取 り込 み実験 は,

本 報 で報 告 した マ グネ トリポ ソー ム にヒ トグ リ

オーマ細胞 に特異的 に吸着 する抗体 を固定化 した

ものを使い,こ れ を含 む培 地中で細胞 を培養 する

こ とによって行 った.そ の結果 ,吸 着及 び取 り込

み量 はマグネ タイ ト量換算 で細胞1個 当 り 2.5pg

で あ っ た.生 体 内 の 細 胞 密 度 は 約 5×10 8

cells/cm3_組 織で あるか ら,組 織 1 cm3 当 り に吸着

するマ グネ トリポ ソーム量 は約 1.3mg と見 積 もら

れる.今 回行 った シ ミュ レー シ ョンで は,半 径

3cm で,血 流 量 が 5.0kg/m3/s ま で の癌 組織 を

42℃ 以 上 に保 つ た めの 必要 マ グ ネ タ イ ト量 は

0.74mg で あ る.よ って,こ のマ グ ネ トリポ ソー

ム吸着量で癌組織 を十分加温可能であ り,む しろ

磁界 の強 さか,周 波数 など出力 を低 く制御 する必

要 がある.ま た,こ の取 り込 み量 は, Fig.8 で示

した シ ミュ レー シ ョン結 果 の よ うに,血 流 量 が

8.0kg/m3/s ま で の癌 組織 を42℃ 以 上 に加 温 す

るこ とが可能 なマ グネ トリポ ソーム量 に匹敵 する.

こ の様 に,我 々の開発 したマ グネ トリポ ソーム

は局所温熱療法用の発熱体 として妥 当である と言

える.

今 後, NMR な ど を用 いて癌 組織 に対 す るマグ

ネ トリポソー ム吸着量 と組織周 りの発熱量 の把握

を行 い,各 病状 に即 した加熱方 策(交 番磁場 の周

波数及 び磁界の強 さなど)を 検討 したい と考 えて

いる.
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Summary : 

The magnetoliposomes for hypertermia of cancer were developed. These were prepared 

by the coating of a phospholipid to the magnetite fine particles. The magnetoliposomes gener-

ated heat in the high frequent magnetic field. The heat evolution rates of the magnetolipo-

somes varied with core magnetite's size. When the magnetite's size was  40nm, the heat evolu-

tion rate was highest.  Hyperthermia simulation using the magnetoliposomes was performed 

according to concentric spherical tumor perfusion model with a necrotic core surrounded by in-

termediately and highly perfused shells of blood. When 45.5  kA/  m (572 Oe) of magnetic 

field and 240 kHz of frequency were applied,  0.74mg/cm 3-tissue of the magnetoliposomes were 

simulated to be necessary for heating tumor tissue of 6 cm in diameter to  42-45 •Ž.

Key words : Local hyperthermia, Magnetic particles, Ferromagnetic implants, 

Medical materials.
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