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あらまし MRI 装置において，撮像するための電磁波の送信と，被検体から放出される信号の受信をするア
ンテナの設計には，体軸に垂直で均一な磁界を生成することが重要である．一般に，臨床で使用されている静磁
界強度では，二つのリング状導体をエレメントと呼ばれる棒状の導体で支持する構造のアンテナ（バードケージ
コイル）が広く用いられている．このバードケージコイルは，エレメントの本数を増やすことで，より均一な磁
界分布をコイル内で生成可能であることが知られている．近年の MRI システムの高磁場化に伴う電磁波パルス
の高周波化により，撮像時間の短縮や画質の向上が達成されている．一方で，被検体に吸収される電磁波エネル
ギーへの配慮が必要になってきており，MRI 用アンテナを設計する際には，SAR が低くなるように考慮するこ
とが重要である．そこで本論文では，バードケージコイル内に人体の電気的特性を模擬した生体等価電磁ファン
トムを配置して，エレメント本数を変えることによって，ファントム内の磁界分布と SAR 分布がどのように変
化するのか詳細に検討を行った．

キーワード MRI，バードケージコイル，FDTD 法，SAR 分布，磁界分布

1. ま え が き

MRI（Magnetic Resonance Imaging：磁気共鳴画

像法）は，電離放射線を用いることなく，生体内部の

断層画像を得ることができ，撮像手法を変えることで

生体の機能情報をも得ることが可能な医用診断技術

である．MR（Magnetic Resonance）画像を撮像する

際には，強い静磁界中に被検体を置き，高周波のパル

ス状電磁波を照射し，体内の原子核を励起する．そし

て，生体組織中に励起された原子核スピンが緩和す

ることに伴って誘導される NMR（Nuclear Magnetic

Resonance：核磁気共鳴）信号を受信し，得られた信

号を像再構成処理することにより生体内部を画像化

する [1]．本システムは，様々な構成要素から成り立っ
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ており，その中の一つである RF（Radio Frequency）

コイルの性能は，MR画像の画質に大きな影響を与え

る．この RFコイルは，一般に，電磁波の照射と生体

内の原子核が発する NMR信号を受信する役割を担う

アンテナとして働き，コイル内部で均一な磁界生成が

可能で，かつ，感度が高いことが要求される．

一方，近年の撮像画像の高画質化や撮像時間の短縮

を目指して，MRI 用アンテナから被検体に照射する

電磁波の高周波化・高出力化が進んでいる．我が国で

は，3.0 TのMRIシステムが頭部撮像用として 2003

年に，全身用として 2005年に薬事法の承認が得られ，

臨床現場で使用することが可能になった．このよう

に，アンテナから照射される電磁波は高周波，高出力

化の傾向にあるため，被検体に吸収される電磁波エネ

ルギー（SAR（Specific Absorption Rate：比吸収率

[W/kg]））への配慮が必要になってきた [2]．ここで，

SAR は，被検体に吸収される電磁波エネルギーによ

る熱的作用を評価する指標であり，高磁場 MRI 用ア

ンテナを設計する上では，特に，SAR の低減化を考

慮することが重要である．
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これまで，サドル（鞍型）コイル [3]，バードケージ

（鳥籠型）コイル [4]～[6]，スロット型コイル [7]，TEM

（Transverse ElectroMagnetic）コイル [8], [9]などの

様々な MRI 用アンテナに関する研究がされている．

その中でも最も基本的なMRI用アンテナの一つであ

るバードケージコイルは，装荷するコンデンサの容量

を調節することで任意の周波数で動作させることがで

き，均一な磁界分布が得られやすいため，現在も臨床

に広く用いられている．バードケージコイルに関する

研究では，コイルを覆う円筒状のシールドの径が小さ

くなるとアンテナの感度が低下することや，シールド

の長さを変化させた際に感度が変化することが報告さ

れている [4]～[6]．また，無負荷（コイルに人体や模擬

人体を挿入していない状態）のコイルにおいて，リン

グ状導体（エンドリング）を支持する棒状導体（エレ

メント）を増やすことで，コイル内に均一な磁界が得

られることが知られている [10]．更に，近年では，人

体内部の SARを抑制するために，バードケージコイ

ルに存在するギャップに集中する電界をガードリング

で覆いシールドする方法 [11]や，実験的に，コイルの

どの部分に高い SARが生じるかということを確認す

るための方法についても検討が行われている [12]．

前述のとおり，無負荷のバードケージコイルを用い

て，エレメント本数による磁界の均一性についての

議論はされている．しかしながら，有負荷（コイル内

に人体や模擬人体が入った状態）のコイルにおいて，

バードケージコイルのエレメントを増やすことによる

磁界の均一性と SARとの関係について明確にした文

献は筆者らが知る限り見当たらない．一方，24 本の

エレメントを有するバードケージコイル内に数値人体

モデルを配置して，1.5，3.0 Tの静磁界強度で動作さ

せた場合における，体内の磁界分布と SARが数値解

析により検討されている．その解析結果より，磁界の

均一性は数値人体モデルの組織構造に依存し，更に，

高周波化によってその均一性が劣化することが明らか

になっている [13]．一般に，数値人体モデルを用いた

検討では，実使用状況を考慮した検討が可能であるも

のの，物理的な現象を把握し難いという欠点がある．

したがって，有負荷時のバードケージコイルのエレメ

ント本数による磁界分布の均一性と SARの関係を把

握するために，人体を楕円柱や円柱形状などの幾何学

的構造の生体等価電磁ファントム（人体の電気的特性

を模擬した擬似生体）として，検討を行うことが望ま

しい．そこで本論文では，8，16，24，32本のエレメ

ントを有するハイパス型バードケージコイルを，1.5，

2.0，3.0 Tの静磁界強度に対応する周波数で共振する

ように設計し，コイル内に円柱型の生体等価電磁ファ

ントムを挿入して，FDTD（Finite Difference Time

Domain）法を用いて，コイル内部における電磁界分

布を計算した．そして，得られた界分布より，ファン

トム内の磁界の均一性と SARの関係について検討を

行った．

2. バードケージコイル

MRI システムにおいて，被検体より放出される

NMR信号の共鳴周波数は，印加する静磁界の強度に

比例し，式 (1)のラーモア方程式で表される．

f = B0γ (1)

ここで，f は被検体に照射する電磁波の周波数 [Hz]，

γ は核磁気回転比と呼ばれる原子核スピンの固有の定

数 [Hz/T]，B0 は印加する静磁界強度（慣例で磁束密

度で示す）[T] である．この核磁気回転比は，撮像対

象となる原子核の種類によって異なる．一般に，人体

を撮像する場合は，人体の主な構成原子核である水素

原子核を対象とする．水素原子核の場合，核磁気回転

比：γ は 42.67 MHz/Tであるから，本論文で取り上

げる 1.5, 2.0, 3.0 Tの静磁界強度における電磁波の周

波数は，64.0, 85.3, 128.0 MHzに対応する．

2. 1 バードケージコイルの構造

バードケージコイルは，二つのエンドリングを複数

本のエレメントで支持する構造である．本論文では，

有負荷の場合で，コイルのエレメントの本数を 8，16，

24，32本と増やすことにより，均一な磁界分布が得ら

れるか検討を行う．図 1 に，一例として RFシールド

内に配置した 16 本のエレメントを有するバードケー

ジコイルを示す．本コイルは，胴体を撮像するのに十

分な大きさを確保するため，文献 [13], [14] を参考に

直径を 600 mm，長さを 700 mmとした．一方，外側

の RFシールドは，アンテナの感度がシールドの寸法

に依存することを考慮して [4]～[6]，直径を 760 mm，

長さを 1,260 mmの円筒型導体とした．なお，FDTD

解析でのバードケージコイルのエンドリング，エレメ

ント，RF シールドは，厚みを考慮しない完全導体と

してモデル化した．

2. 2 コイルの静電容量

バードケージコイルは，エンドリングかエレメント

の一方，またはその両方にギャップを設け，その部分に
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図 1 円筒シールド内のバードケージコイル
Fig. 1 Birdcage coil inside conducting shield of

circular cylinder.

表 1 各モデルにおけるコンデンサの容量
Table 1 Capacitance of each model at resonant

frequency.

Electrostatic capacitance [pF]

64.0MHz 85.3MHz 128.0MHz

8-element 16.47 7.97 1.07

16-element 43.76 23.08 7.59

24-element 71.58 38.43 13.86

32-element 99.52 53.60 19.85

装荷するコンデンサの静電容量により，コイルの共振

周波数を調節することができる．図 2 に，コイルの給

電点周辺を拡大した図を示す．本論文では，等間隔に

配置されたエレメント間のエンドリング上に，コンデ

ンサを装荷することで，動作周波数を調節するハイパ

ス型バードケージコイルを用いた．エレメントの本数

は，8，16，24，32本であるので，各モデルにおいて装

荷するコンデンサの数は，それぞれ 16，32，48，64個

である．各モデルにおいて，1.5 T（64.0 MHz），2.0 T

（85.3 MHz），3.0 T（128.0 MHz）用MRIシステムで

動作すべく，The Pennsylvania State University よ

り提供されている Birdcage Builder [15] を用いて算

出されたハイパス型バードケージコイルのコンデンサ

の静電容量をもとに，入力特性について検討を行った．

表 1 に，各共振周波数になるように調節した結果，

得られたコンデンサの静電容量を示す．本研究では，

図 2 に示すように，コンデンサの一つに平行に配置

された給電点にガウスパルス電圧を励振し，その後，

給電点での電圧と電流の時間波形をフーリエ変換し

て，コイルの入力インピーダンスを算出した．ここで，

キャビティ構造のアンテナは，アンテナ内部で発生し

た電磁界が長時間にわたって存在し続けることにより，

入力特性を解析するのが難しいということが知られて

いる．したがって，これを解消する方法として，時間

窓としてハニング窓を適用した [16]．

図 2 コイルの給電点を含む拡大図
Fig. 2 Enlarged view around the feeding point.

3. 数値解析手法

本論文では，エレメントの本数を増やすことによ

る，コイルに挿入したファントム内部における磁界分

布の均一性と SARの関係について検討を行う．まず，

FDTD 法 [17], [18] により，給電点に各周波数の正弦

波電圧を励振して，コイル内外の電磁界分布が定常

状態に達するまで逐次計算する．そして，得られた電

界分布をもとに式 (2)により，SAR分布を算出する．

SARとは，単位質量当りの生体組織に吸収されるエネ

ルギーのことで，MRI利用時の生体に対する電磁波曝

露量の評価指標として，国際的に用いられている [19]．

SAR =
σ

ρ
E2 [W/kg] (2)

ここで，ρ：生体組織の密度 [kg/m3]，σ：生体組織

の導電率 [S/m]，E：生体組織内に生じる電界の振幅

（実効値）[V/m]である．

3. 1 数値解析モデル

図 3 に，一例として，数値解析に使用した 16エレ

メントのバードケージコイル内に筋肉等価電磁ファン

トムを配置した数値解析モデルを，図 4 に，各エレ

メント本数における解析モデルの断面図（エンドリ

ング上）を示す．これまでの研究により，頭部や全身

の数値人体モデルを用いて，磁界の均一性に関する

議論がいくつか報告されている [13], [21]．しかしなが

ら，本論文では，コイルの磁界分布の均一性と SAR

分布の基礎的な性質を把握するために，各エレメント

からの距離が一様な円柱ファントムを採用した．ファ

ントム形状は，文献調査により，胴体を円柱形状で模

擬したファントムの寸法を参考に，直径を 300 mmと

し，高さは日本人成人男性の平均身長 [22]を想定して，

1,700 mmとした．なお，表 2 に，解析に使用した各
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図 3 16 エレメントを有するバーケージコイル内に円柱
ファントムを配置した際の解析モデル

Fig. 3 Numerical calculation model of birdcage coil

having 16-element within cylindrical phan-

tom.

図 4 円筒シールド内のバードケージコイル
Fig. 4 Birdcage coil inside conducting shield of

circular cylinder.

周波数の電気定数と密度を示す [20]．

FDTD解析における解析領域の大きさは，x方向：

1,180 mm，y 方向：1,180 mm，z 方向：1,840 mmと

した．また，解析領域内の格子は，x，y方向に関して

は，RFシールドを含むバードケージコイルの内側に

おいては細かく，それから離れるにつれて格子サイズ

を粗くする不均一格子を用いた．ここで，x，y方向の

最小格子サイズは 2.0 mmであり，最大格子サイズは

5.6 mmである．また，z 方向については，2.0 mmの

均一格子とした．表 3 に，FDTD解析に使用した計

算条件を示す．なお，頭部用バードケージコイル内に

円柱ファントムを配置した際の入力特性と SAR分布

の検討において，計算手法の妥当性は，実験結果との

比較により確認している [12]．

表 2 円柱ファントムの物性定数
Table 2 Physical properties of cylindrical phantom.

Relative Conductivity Density

permittivity εr σ [S/m] ρ [kg/m3]

64.0MHz 71.98 0.71 1,040

85.3MHz 67.97 0.72 1,040

128.0MHz 63.90 0.74 1,040

表 3 FDTD 解析条件
Table 3 Parameters for FDTD calculations.

Cell size [mm] Δx, Δy 2.0, 2.0

(Minimum) Δz 2.0 (const.)

Cell size [mm] Δx, Δy 5.6, 5.6

(Maximum) Δz 2.0 (const.)

Analytical space x× y× z [cell] 470 × 470 × 920

Time step [ps] 3.8

Absorbing boundary condition PML (8 layers)

3. 2 給 電 方 法

コイル内部の電磁界分布を求める際に，給電点は，

図 3 に示すように，互いに直交するように二つ設け，

その直交する 2方向から時間的に 90◦ 位相をずらし給

電する（円偏波給電）方式を用いた．円偏波給電方式

は，直線偏波給電方式に比べて，磁界の均一性がよく，

コイル中心での感度も高いため，MR 撮像の際には，

有効な給電方法であることが知られている [23]．

4. 計 算 結 果

本論文では，各ケースにおける磁界分布と SAR分

布を定量的に比較するために，コイル中心の磁界強度

が 1.0 μT になるように，それぞれの分布を規格化し

た．一般に，無線通信機器の SAR評価の際には，そ

の機器から放射される電力または，機器に入力する電

力で SARを規格化する．しかしながら，ここで対象

としているMRIシステムでは，体内において，ある

一定レベル以上の磁界強度となるように，コイルから

被検体に対して電磁波を照射することが重要である．

なお，コイル中心の磁界強度を 1.0 μT とするのに要

する放射電力は，エレメントの本数によりわずかに変

動するものの，64.0 MHzでは約 20 W，85.3 MHzで

は約 30 W，128.0 MHzでは約 47 Wであった．

4. 1 磁 界 分 布

図 5～図 7 に，各エレメント本数を有するコイルの

64.0，85.3，128.0 MHzにおける磁界強度分布を示す．

同図 (a)の観測面は，解析領域中心を座標原点とした

場合の z 軸の中心 (z = 0) を通る x-y 面である．同

図 (b)は，上記の観測面内の y = 0における x軸上の
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図 5 磁界強度分布 (64.0MHz)

Fig. 5 Magnetic-field strength distribution at 64.0MHz.

ファントム領域内磁界強度である．磁界分布で最も強

いのは，シールドの内側にあるエレメントが配置され

ている領域であることが分かる．更にエレメントを増

やすことにより，等間隔に配置されたエレメント間の

磁界分布が均一になっていることが見て取れる．これ

まで，無負荷でのエレメントの本数を増やすことによ

る磁界分布の均一性評価については報告されているも

のの [10]，ファントムを配置した状態での解析例は筆

者らが文献調査した限りでは見当たらない．

そこで本論文では，その内側にあるコイル内のファ

ントム領域での均一性について着目する．図 5 (a)，

6 (a)，7 (a) の円柱ファントムの領域（一点鎖線で示

した領域内）を比較すると，64.0 MHz における磁界

分布は，85.3，128.0 MHzの分布よりも均一になって

いることが分かる．この傾向は，図 5 (b)，図 6 (b)，

7 (b)を見ても，64.0 MHzの磁界分布が，他の周波数

よりも均一であることが分かる．これは，アンテナか

ら照射される電磁波によってファントム内に電流が誘

図 6 磁界強度分布 (85.3MHz)

Fig. 6 Magnetic-field strength distribution at 85.3MHz.

起され，その電流が不均一な磁界を生成するためであ

る．また，使用する周波数が高くなるほどファントム

での表皮効果が強くなるため，ファントム深部に電磁

波が伝搬しにくくなっていることが考えられる．

一方，ファントムの中心部分（図 5 (b)，6 (b)，7 (b)

の−50 < x < 50 mm）の磁界強度に注目すると，中心

部分では磁界が比較的強いものの，その周り（図 5 (b)，

6 (b)，7 (b)の x = ± 50 mm）では中心よりもわずか

にレベルが低くなっていることが分かる．これは，生

体内部電流が作る磁界の寄与による影響であることが

考えられる [24]．また，エレメントを増やしたことに

よるファントム内の磁界分布の均一性についてはあま

り差が見られないことが分かる．

4. 2 磁界分布の均一性評価

観測面内のファントム領域における磁界分布の均一

度を定量的に評価するために，観測面内のファントム

領域内の磁界強度の平均値からのばらつきと，ファン

トム領域内の磁界強度最大値と最小値のばらつきを式
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図 7 磁界強度分布 (128.0MHz)

Fig. 7 Magnetic field strength distribution at 128.0MHz.

(3)，(4)より求めた [25]．

δave =
1

SB1ave

∫∫
S

|B1 − B1ave|dS (3)

δmax =
|B1max − B1min|

B1ave
(4)

ここで，S：観測面内の円柱ファントム内の面積 [m2]，

B1ave：観測面内の円柱ファントム領域における平均

磁界強度 [T]，B1max，B1min は観測面内の円柱ファ

ントム領域における磁界強度の最大値と最小値 [T]で

ある．

式 (3) より平均値からのばらつきを求めたところ，

エレメントの本数によるファントム領域内のばらつ

きに変動はほとんどなかった．この平均値からのば

らつきは，64.0 MHzでは 15%，85.3 MHzでは 21%，

128.0 MHzでは 29%であり，周波数が高くなるにつれ

て変動が大きくなることが分かった．図 8 に式 (4)よ

り求めた最大値と最小値の差異によるばらつきを示す．

図 8 ファントム内における磁界強度の最大値と最小値の
ばらつき

Fig. 8 Variation between maximum and minimum

value of magnetic-field strength inside the

phantom.

図 9 SAR 分布 (64.0MHz)

Fig. 9 SAR distributions at 64.0MHz.

図 8より，平均値からのばらつきと比べて，最大と最小

値の差異によるばらつきは大きく，その値は 64.0 MHz

では約 60%，85.3 MHzでは約 85%，128.0 MHzでは

約 120%であった．これら結果より，ファントム領域

内では，周波数が高くなることによって，磁界分布に

ばらつきが生じることが確認できた．また，128 MHz

における結果を除いては，エレメントの本数の変化に

よるばらつきはほとんどなく，エレメントの本数によ

らず均一な磁界強度が保たれていることが分かった．

4. 3 SAR分布

MRI 利用時の被検体の安全性は，全身平均と局所

SARで評価される [19]．本研究のように RFシールド

で覆われているコイルの場合では，電磁波エネルギー

の大部分は人体に吸収されるため [9]，全身平均 SAR

は，被検体に照射された電力と体重から概算すること

ができる．前述のとおり，1.0 μT とするのに要する

299



電子情報通信学会論文誌 2010/2 Vol. J93–B No. 2

図 10 SAR 分布 (85.3MHz)

Fig. 10 SAR distributions at 85.3MHz.

図 11 SAR 分布 (128.0MHz)

Fig. 11 SAR distributions at 128.0MHz.

放射電力は，周波数によって変化するものの，エレメ

ントの本数によらないため，エレメントの本数による

全身平均 SARの変動もほとんどない．また，近年の

MRI システムは，高磁場化に伴う電磁波の高周波化

の傾向にあり，それにより局所的に SARが高くなる

ことが考えられる [2]．したがって，局所的な SARの

低減を検討する際には，どの部分が高くなるか詳細に

把握することが重要である．そこで，本論文では，コ

イルのエレメント本数の変化が，ファントム内の磁界

分布の均一性と局所 SARに与える影響について注目

する．

図 9～図 11に，64.0，85.3，128.0 MHzで設計した

各解析モデルの座標軸の中心 (z = 0)で観測した x-y

面における SAR分布を示す．図 9～図 11より，分布

の形状はほぼドーナツ状になっていることが見て取れ

る．また，SAR分布の傾向は，前述の磁界強度分布の

結果とは異なり，ファントム深部ほど SARが低いこ

図 12 エレメント本数の変化による 10 g 平均 SAR の
変化

Fig. 12 Variation of peak 10 g-averaged SAR by

changing number of elements.

とが確認できる．また，周波数が高くなるほど，ファ

ントム表面における SARが高いことも分かる．次に，

ファントム内の任意組織を 10 g で平均した際の 10 g

平均 SARを求めた．図 12 に，10 g平均 SARの最大

値を示す．本論文では，10 g平均 SARの算出方法と

して，任意の組織が 10 gになるように立方体で平均化

する手法 [26]を用いて，立方体中の空気の量は 5%以

内とした．図 12 の 64.0 MHzと 85.3 MHzの 10 g平

均 SARのピーク値において，エレメントの本数を変

えてもそれほど変化していない．一方，128.0 MHzに

おける 10 g平均 SARのピーク値については，8エレ

メントで最大となり，他のエレメント本数と比べて，

1.2 倍程度高い値を示すことが分かった．また，前述

の図 8 と図 12 の分布を比べると，分布の傾向が一致

していることが分かった．これは，エレメントに流れ

る電流によって作り出される磁界が，高周波化によっ

て，より局所的に生じたことにより，SARが高くなっ

たと考えられる．

5. む す び

本論文では，エレメントの本数を変化させた際の

MRI 用アンテナの磁界の均一性と SAR 分布の関係

を明らかにするために，バードケージコイル内に円柱

ファントムを配置した解析モデルを用いて，FDTD法

によりコイル内部の電磁界分布を計算した．エレメン

トの本数を変えても磁界の均一度に関してはそれほど

差は見られなかったものの，動作周波数が 128 MHz

のコイルにおいてファントム表面に生じる局所 SAR

には，エレメント本数が少ない場合には，高くなる傾
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向にあった．これまでに，無負荷状態でエレメント本

数を増やすことでコイル内部に均一な磁界の生成に有

意であるという結果が報告されていたものの，コイル

内にファントムを配置した場合では，3.0 T 用のコイ

ルを除いて，エレメント本数によるファントム内の磁

界の均一度に大きな変化はなかった．10 g 平均 SAR

に注目した場合には，特に 3.0 Tで動作するコイルの

エレメント本数が 8本で最も高くなる傾向にあること

が明らかになった．したがって，本論文に使用したコ

イルやファントムの寸法においては，SAR と磁界の

均一性を考慮した場合，16本以上のエレメントを有す

るバードケージコイルがMR撮像には有意であること

が明らかになった．

今回，計算に使用したコイルは基本的な構造のMRI

用アンテナであるため，実際の臨床に使用されている

他のコイルを設計するにも，有益なデータであると考

えられる．今後は，本研究によって得られたデータを

もとに，低 SAR 化を目的とした MRI 用アンテナに

ついて検討する予定である．
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