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集中定数素子を使用しない改良型MRI用バードケージコイルの提案
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あらまし 現在，我が国においては，静磁場強度が 3 T までの MRI (Magnetic Resonance Imaging) システ
ムが臨床で使用されている．そして更なる画像の高画質化や撮像時間の短縮を実現するために，3T 以上の高磁
場による MR 撮像技術が研究されている．しかしながら，高磁場化が進むことによるパルス状電磁波の高周波
化や，パルスそのものの高出力化により，NMR (Nuclear Magnetic Resonance) 信号を送受信する RF (Radio

Frequency) コイルに装荷されているコンデンサ容量のばらつきや，その耐圧に問題が生じることが考えられる．
そこで，本研究では，集中定数素子であるコンデンサを使用しなくても従来の RF コイルと同等の特性が得られ
るバードケージコイルを提案し，その諸特性について検討した．その結果，提案したコイルは，静磁場強度が 3T

の MRI システムで使用可能であることが示唆された．

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

1. ま え が き

Magnetic Resonance Imaging (MRI) は静磁界・

傾斜磁界とパルス状電磁波を使用することによって，

生体から発せられる Nuclear Magnetic Resonance

(NMR)信号を受信し，被検体内部を画像化する技術

である．本システムは，様々な要素により成り立って

おり，そのうちの一つである Radio Frequency (RF)

コイルは，“生体にパルス状電磁波を照射し NMR信

号を生じさせる”，“生体が発する NMR信号を受信す

る”という二つの役割を担っている [1]～[3]（アンテナ

として動作するものの，慣例的に “コイル” と呼ばれ

ている）．NMR信号の基本周波数は，生体内の原子核

の性質に依存し，原子核が置かれている静磁場強度に

比例して決まる．この基本周波数を f [Hz]，静磁場強

度（慣例的に磁束密度で表す）B [T] を関係づける比

例定数を核磁気回転比 γ [Hz/T] とすると，式 (1) で
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表される．

f = γB [Hz] (1)

式 (1)より，静磁場強度が上がると生体に照射しな

ければならない NMR信号の周波数も比例して上昇す

ることが分かる．

RFコイルは，撮像を行う部位によって様々なもの

が開発されている [2]～[6]．その中で，最も基本的な

コイルとして挙げられるのが，主に頭部や胸部などの

撮像に使用されるバードケージコイルである [2], [4]．

現在我が国においては，静磁場強度が 3 T までの

MRIシステムが臨床で使用されており，更なる画像の

高画質化や撮像時間短縮を実現するために，3 T以上の

高磁場 [7], [8]や高出力のMagnetic Resonance (MR)

撮像技術が研究されている．ここで，高磁場化が進む

ことによるパルス状電磁波の高周波化や，パルスその

ものの高出力化により，解決しなければならない問題

も生じている．上述のバードケージコイルにおいては，

複数個のコンデンサが装荷されるため，それらの容量

がばらつき，コイル各部の電流が不均一になることで，

コイル内の磁界が不均一になるといった問題が生じる

ことがある．更に，パルス状電磁波の高出力化に伴い，

これらのコンデンサに求められる耐圧も高くなる．し
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たがって現在は，バードケージコイルを製作する際に

は，要求される耐圧を満たす複数のコンデンサの中か

ら，特性のそろったコンデンサのみが選別して使用さ

れており，コスト上昇の一因でもある．更に，MRI装

置が今後一層高磁場化される（すなわち，式 (1)より

計算される NMR信号の周波数が上昇する）ことによ

り，こういった問題はますます深刻になることが予想

される．

以上のような理由により，コンデンサを装荷しなく

ても動作するバードケージコイルが実現できれば，極

めて有効である．

コンデンサを使用せず，高周波で使用可能なコイ

ルとして，Transverse electromagnetic (TEM) コイ

ル [6], [9] や，文献 [10] で述べられているコイルなど

が挙げられる．ここで TEMコイルは，高磁場におけ

るコイル内の磁界均一性に優れるとされているものの，

その構造は，他の RFコイルよりも複雑である．また，

文献 [10]のものは，本論文で提案したコイルと構造が

若干類似しており，集中定数素子を装荷しなくてよい

ものの，その構造上，耐圧がそれほど高くできないと

いった問題がある．

そこで本論文では，従来から頭部や胸部の撮像に用

いられている静磁場強度が 3 TのMRIシステムで用

いるバードケージコイルの構造を変化させ，作製が容

易であり，かつ，コンデンサを使用せずに高周波，高

出力でも使用可能なコイルを提案する．まず，Finite-

Difference Time-Domain (FDTD) 法 [11], [12] によ

りコイルの諸特性を算出し，次に，このコイルを試作

して諸特性の測定を行い両者の結果を比較した．その

結果，提案したコイルが従来のバードケージコイルと

同等の性能をもつことが確認できた．

2. 集中定数素子を使用しないRFコイル

2. 1 コイルの構造

図 1 (a)，(b)に，それぞれ，新たに提案したコンデ

ンサを使用しないコイルと，従来型のバードケージ

コイルの構造を示す．バードケージコイルは，二つの

ループ状導体とそれをつなぐ複数本の導体から構成

されており，前者をエンドリング，後者をエレメント

と呼んでいる．図 2 (a)，(b)には，それぞれのコイル

のエンドリングの構造（断面図）を示す．新たに提案

したコイルでは，従来型コイルのエンドリング上の

ギャップに装荷されているコンデンサの代わりに，直

径の異なる二つの円をエンドリング上で交互に重ね合

図 1 バードケージコイル
Fig. 1 Birdcage coil.

図 2 バードケージコイル（断面図及び導体重なり部分の
拡大図）

Fig. 2 Cross-sectional view of birdcage coils and enlarged

view of overlapped parts of conductors.

わせ，その間に誘電体を満たす構造とした．本論文で

は，頭部の撮像を想定して，外円筒の直径を 300 mm，

内円筒の直径を 294 mmとした．したがって，外円筒

と内円筒の距離，すなわち誘電体厚は 3 mm である．

本研究では，外円筒と内円筒の間には，比誘電率 2.3

の誘電体（試作には，アクリルパイプを使用）をすき

間なく満たした．本研究では，以下の手順により，導

体の重ね合わせで構成されるコンデンサ容量を調節し，

式 (1) で示した周波数 f を 127.7 MHz（3 T MRI シ

ステムにおける NMR信号の基本周波数）とした．

まず，新たに開発した改良型のバードケージコイル

と通常のバードケージコイルの基本動作は類似して

いると仮定し，Birdcage Builder [13] というソフト

ウェアにより，通常のバードケージコイルに装荷すべ
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きコンデンサ容量を算出した．このソフトウェアは，

Pennsylvania State University より提供されており，

バードケージコイルを設計する際に広く使用されて

いる．このソフトウェアでは，バードケージコイルを

キャパシタンス・インダクタンスで構成されるはしご

形フィルタ回路で置き換え，回路解析により，入力し

たコイルの直径・エレメントの本数・希望する共振周

波数などから，装荷すべきコンデンサ容量を算出する．

次に，新たに開発したコイルを構成する誘電体（こ

こではアクリルパイプ）の厚さ・比誘電率より，これを

使って実現できる並行平板コンデンサ容量が Birdcage

Builderで算出されたコンデンサ容量と等しくなるよ

うに，導体の重なる部分の面積を決定した．本研究で

試作したコイルにおいては，Birdcage Builder で算

出されたコンデンサ容量が 20.8 pFであったため，こ

の容量を目安として図 2 (c)に示すごとく，40 mm ×
84 mmの導体の重なりを設けたところ，目的の周波数

で共振させることができた．ここで，アクリルパイプ

の比誘電率を 2.3，厚さ 3 mmとして並行平板コンデ

ンサを構成すると，その容量は 22.8 pF であるので，

Birdcage Builderで算出された容量とほぼ等しいこと

が分かる．なお，Birdcage Builderは，バードケージ

コイルの設計に広く用いられているフリーソフトウェ

アであるので，本論文で提案したコイルの設計にこれ

を使用できることは，有益である．

本論文では，比較のため，図 1 (b)に示す従来型の

バードケージコイルを導入する．このコイルも提案型

コイルと同一の周波数で共振するように設計されてい

る．また，参考までに，提案型及び従来型コイルを x

方向から見た構造を図 3 に示す．なお，いずれもコイ

ルの外側に，直径 400 mm，長さ 440 mmの RFシー

ルドを設けた．

2. 2 人体頭部モデルと数値計算条件

提案したコイルは人体頭部内を撮像する際に使用す

ることを想定したため，本論文では人体頭部から頸部

までを簡略化して，これを円柱として検討を進めた．

図 4 (a)に，使用した人体頭部モデルを示す．このモデ

ルは直径が 180 mm，長さが 250 mmの円柱で，脳組

織と同じ電気定数をもつ均一媒質である．測定で使用

した生体等価固体ファントムの電気定数は，3 T MRI

用コイルの基本周波数である 127.7 MHz での目標値

(εr = 63.1，σ = 0.46 S/m) [14] と誤差 10% 以内で

あった．この人体頭部モデルをコイルの中心に配置し，

コイルの諸特性に関して，数値計算と測定を行った．

図 3 バードケージコイル（側面図）
Fig. 3 Lateral view of birdcage coils.

図 4 頭部モデル及び数値計算モデル
Fig. 4 Head model and calculation model.

その数値計算モデルを図 4 (b)に示す．セルサイズは

Δx = Δy = 1.0 mm，Δz = 2.0 mm，解析領域の大

きさは 450 mm × 450 mm × 540 mm，タイムステッ

プは 2.2 ps，吸収境界条件は Perfect Matched Layer

(PML) 8 層である．なお，コイル部分のモデル化に
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図 5 給電点のモデル化
Fig. 5 Modellings for feeding point.

あたっては，曲面部分に階段近似を適用し，その際に

は，誘電体厚 3 mm が確実に確保されるよう注意し

た．本論文では，コイルの φ = 0 と φ = 90◦ の位置

に図 5 に示すような給電点を設け，そこに，90◦ の位

相差をつけて給電する円偏波給電方式 [15]により評価

を行った．

コイル内の磁界分布を算出する際には，給電点に正

弦波電圧を励振した．ここで，解析領域内において定

常状態での電磁界分布を求めるため，30 周期分の計

算を行った．また，給電点におけるインピーダンスは，

1回微分ガウス形パルス電圧を励振し，この点での電

圧・電流波形をフーリエ変換することで算出した．な

お，この際には，算出された電流波形に窓関数を適用

した [16]．

3. RFコイルの諸特性評価

3. 1 入 力 特 性

図 6，図 7は，それぞれ，新たに提案したコイル及び

従来型のコイルにおける給電点での入力インピーダン

スと反射係数（S11 [dB]）である．コイルの使用状態を

模擬するため，いずれも，人体頭部モデルが挿入され

た状況で検討を行った．入力インピーダンスにおいて

は，いずれのコイルも，目標周波数である 127.7 MHz

付近で共振状態に近づくことが分かる．また，双方の

コイルともに，この周波数付近で S11 が −10 dB程度

である．更に，提案型，従来型ともに計算結果と実測

結果がほぼ一致している．以上より，新たに提案した

コイルの動作機序は，従来型のコイルとほぼ同様であ

ると考えられる．

更に本論文では，提案型コイルの有用性を示すた

め，コイルの製作誤差と共振周波数の関係について検

討した．もし，提案型コイル作製の際に，図 2 (c)に

示す導体の重ね合わせ部分の長手方向が 84 ± 1 mm

であったとすると，この部分で構成される静電容量は

当然のことながら増減する．この静電容量の増減量を

Birdcage Builderの入力値に反映させると，コイルの

共振周波数のずれは，たかだか 1%程度であった．実

図 6 給電点における入力インピーダンス及び反射係数
（提案型コイル）

Fig. 6 Input impedance and reflection coefficients of

proposed coil.

図 7 給電点における入力インピーダンス及び反射係数
（従来型コイル）

Fig. 7 Input impedance and reflection coefficients of

conventional coil.

際には，±1 mm もの大きな作製誤差は考えにくいの

で，共振周波数のずれは，更に小さいと考えられる．

3. 2 コイル内の磁界分布計算結果

図 8 に，新たに提案したコイルと，従来型のバード

ケージコイル内の磁界強度分布をそれぞれ示す．ここ

で，磁界強度分布の観測面は，z = 0の xy面，すなわ

ちコイル中心における横断面である．通常のMR撮像
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図 8 磁界強度分布
Fig. 8 Magnetic field distributions.

では，撮像対象部位がコイルの中心付近に位置するよ

うにコイルを配置するため，コイル中心部での磁界強

度分布の均一性は重要であると考えられる．なお，磁

界強度分布は従来のコイル内の最大値を 0 dB として

規格化して示した．また，給電周波数は，頭部モデル

挿入時に S11 が最小値をとる周波数とした．これらの

結果より，磁界強度分布が若干変わったものの，新た

に提案したコイル内の頭部モデルの領域において，従

来のコイルと同等の磁界均一性が得られていることが

分かる．本論文では更に，コイル内の磁界分布均一性

を定量的に検討するために，式 (2)に示す指標 δave [2]

を導入する．この指標は，検討する面内での平均磁界

強度から各点の磁界強度のずれを積算したもので，S：

観測領域の面積 [m2]，H：観測面内各点での磁界強度

[A/m]，Have：観測面内での平均磁界強度 [A/m] で

ある．この δave が小さいほどコイル内の磁界分布が

均一であるといえる．

δave =
1

SHave

∫∫
S

|H − Have|dS (2)

上記の指標によると，従来型のバードケージコイル

では δave = 0.123であり，新たに提案したコイルでは

δave = 0.159であった．新たに提案したコイルの方が

若干値が大きいものの，図 8 の磁界分布からも観測で

図 9 各成分ごとの磁界強度分布
Fig. 9 Magnetic field distributions by component.

きるように，その均一度は，実用的に問題ないレベル

であると考えている．

次に，新たに提案したコイル内の磁界強度分布（観

測面は図 8 と同一）を x，y，z 方向の成分ごとに表

した分布を図 9 に示す．これより，撮像時に不要な z

方向（コイル軸方向）の成分が x，y 方向に比べて非

常に小さく，MRI 用のコイルとして正常に動作して

いることを確認した．また，x，y 成分は，2. 2 で説

明した円偏波給電方式に起因する空間的に 90◦ ずれた

分布が観測された．このような分布は，通常のバード

ケージコイルでも観測されることであり，本論文で提

案したコイルに固有のものでなく，また，図 8 にて示

される全成分を合成した磁界分布は，人体頭部モデル

内においてほぼ均一であることから，提案したコイル

がMR撮像に使用可能なコイルであると考えられる．

3. 3 コイル内磁界分布の測定

本論文では，更に，コイル内の人体頭部モデルの領

域において磁界強度分布測定を行った．図 10 に，磁

界強度分布の測定系を示す．ここでは，2. 2にて説明

した人体頭部モデルと同一の電気定数をもつジェル状

の生体等価ファントムをアクリル製の容器に満たし

たものをコイルの中心に配置した．この中に，XYス

テージに固定した直径 5 mmのシールドループプロー

ブ [17]を挿入し，スペクトルアナライザにてプローブ

に誘起される電圧を測定した．表 1 に，測定機器の詳

細を示す．なお本研究では，シールドループプローブ
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図 10 磁界強度分布の測定系
Fig. 10 Setup for measurement of magnetic field

distribution.

表 1 磁界強度分布測定に使用した機器
Table 1 Devices for measurement of magnetic field

distribution.

機器 メーカ 型番
信号発生器 Hewlett Packard 8657B

電力増幅器 Kalmus LA100UF-CE

スペクトルアナライザ Agilent Technologies E4403B

図 11 磁界強度分布の測定結果
Fig. 11 Measured magnetic field distributions.

の向きを変化させることで，磁界の x，y 方向成分を

測定し，その大きさを算出した．また，磁界の z 成分

は，図 9 より分かるように，x，y 方向成分に比較し

て十分に小さいことから，測定においては無視した．

図 11 に，磁界強度分布測定結果を示す．ここで，磁

界強度分布の測定範囲は頭部モデル中心（すなわち，

y = z = 0）における −90 mm ≤ x ≤ 90 mm の範

囲であり，最大値で規格化した．また，同じ位置での

磁界強度分布計算結果も併せて示す．更に，比較のた

め，従来のコイルでの磁界強度分布計算結果も併せて

示す．この結果より，新たに提案したコイルにおいて，

実測値と計算値は良好に一致することが分かる．また，

x = 0付近でのピーク値は，提案型コイルの方が従来

型コイルよりも 10%程度高いことが分かる．これは，

図 3 (a)より分かるように，提案型コイルでは，実質

的にエンドリングの幅が広くなったことでその端部が

磁界観測面に近づいたため，ここを流れる電流が磁界

分布に影響を与えたためであると考えられる．

4. む す び

本研究では，集中定数素子であるコンデンサを使用

せずに，高周波，高出力においてもコイル内に均一な

磁界分布を生成できる静磁場強度が 3 TのMRIシス

テム用バードケージコイルを提案した．この新たに提

案したコイルの諸特性を数値計算及び実測の両面から

検討したところ，目的の周波数で共振が得られ，また，

従来のコイルと同等の磁界均一性が得られることが確

認できた．また，提案したコイルについて，その製作

誤差と共振周波数の関係を検討したところ，例えば，

導体重なり部分における 1 mmもの寸法誤差に対して

も，共振周波数のずれはたかだか 1%程度であること

が分かった．以上より，本コイルは，MR撮像用とし

て有用であると考えられる．今後は，コンデンサ容量

のばらつきや耐圧などがより顕著に影響する 3 T以上

の高磁場で使用可能なコイルについて，本論文で示し

た手法により開発を行う予定である．
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