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第1章  序論 

1.1 研究背景 

1.1.1 固形腫瘍の治療効果判定の課題 

近年、がんの罹患率、がんによる死亡率は世界的に増加しており、その治療

法として、放射線療法、⼿術療法や化学療法が開発されている。中でも化学療法

では、がん細胞の増殖や⽣存に必須の分⼦を阻害し抗腫瘍効果を発揮する分⼦

標的薬が現在注⽬されており、盛んに開発されている[1.1]。主に固形腫瘍への化

学療法に対して、臨床で⽤いられている治療効果判定法は、画像診断による腫瘍

体積変化の計測である[1.2]。この⼿法では、治療後に数週間〜1ヶ⽉経過してか

ら再度腫瘍の画像診断を⾏い、腫瘍の⼤きさの変化を確認するため、効果を認め

るまでに時間が必要である。腫瘍のサイズが⼩さくなっていれば治療効果を認

められるが、治療効果が認められなければ、がん治療において⼤きなロスタイム

になる。治療効果が低い場合でも効果を認めるまでに時間がかかるため、より効

果のある治療へ早期に切り替えることができず、最適な治療法の選択が困難に

なっている。従って、効果を早期に⾒極めるための治療効果測定法の開発は重要

な課題である。 

 

1.1.2 腫瘍細胞のエネルギー代謝と pH 

悪性腫瘍では過剰な細胞増殖が起こり、⾎管の新⽣が無秩序となるため、低

酸素状態に陥る。低酸素環境下で、低酸素誘導因⼦(HIF-1α)が活性化し、HIF-1α

は、上⽪間葉転換、解糖、転移、pH調節、および⾎管新⽣の調節に深く関与し

ている[1.3-1.5]。また、がん細胞は代謝活性が⾼いため、好気的条件下でもグル

コースの代謝において、酸化的リン酸化と嫌気性糖分解の両⽅を利⽤してエネ



 5 

ルギーを⽣成し、乳酸を多く産⽣する[1.6]。そして、細胞中の pHを⼀定に保つ

ために乳酸を細胞外へ排出する。細胞内の pH はややアルカリ性に保たれる⼀

⽅、乳酸の排出や⽔素イオンの産⽣により、細胞外の pHは低下する[1.7]。 

 

1.1.3 pH測定による Carbonic anhydrase IX阻害の治療効果の早期予測 

低酸素誘導因⼦(HIF-1α)によって発現する炭酸脱⽔酵素 Carbonic anhydrase IX 

(CA IX)は細胞の pH を調節する膜貫通型 CA アイソザイムであり、炭酸脱⽔酵

素の中で最も⾼い⽔素イオン変換速度を⽰す[1.8]。CO2の重炭酸イオンおよびプ

ロトンへの可逆的⽔和を触媒することで、細胞外の酸性化を引き起こし腫瘍の

増⼤や転移を促進するため、CA IX の過剰発現は低酸素状態でのがん細胞の⽣

存を促進する[1.9, 1.10]。 

CA IX の阻害剤はがん細胞の pH 調節や細胞外酸性化の機能を喪失させるた

め、分⼦標的薬としての効果が期待されている[1.11, 1.12]。現在、数種類の CA 

IX阻害剤の臨床試験が⾏われており、その 1つである U-104 (SLC-0111) は第⼆

相試験まで達している[1.13]。CA IX が阻害されると腫瘍は細胞内の pH 調節機

能が低下し、細胞外 pHが変化すると予想される。従って、CA IX阻害の前後で

細胞外 pHの変化を観測することができれば、CA IX阻害の治療効果を早期に判

定できると予想される。腫瘍サイズの変化ではなく、代謝変化による細胞外 pH

の変化を⽤いることで、腫瘍サイズの減少や増加を待たずに短期間で治療効果

の判断を⾏えると期待できる。また、固形腫瘍の治療効果の早期評価に細胞外

pH イメージングを応⽤した例はなく、細胞外 pH の検出による治療効果早期評

価⽅法の確⽴はがん研究に⼤きな技術的進展をもたらすと考えられる。 

 

1.1.4 治療効果早期判定のための EPR pHイメージングの課題 
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現在、悪性腫瘍の診断や治療効果を正確に評価するために、様々な画像診断

法が研究されている。その中でも、特定の分⼦の分布を可視化する分⼦イメー

ジングは、⽣体内の代謝変化を観察できるため、腫瘍組織の詳細な理解や治療

効果の早期評価に有⽤である。現在、臨床現場や研究機関で主に使⽤されてい

る分⼦イメージング法には、形態学的情報を画像化する1H-MRI (Magnetic 

Resonance Imaging) や、機能的情報を画像化するPET (Positron Emission 

Tomography) 、fMRI (Functional MRI)、CEST (Chemical Exchange Saturation 

Transfer) MRIなどがある[1.14, 1.15]。その中でも、PETや蛍光イメージングは、

pHを可視化することができる技術であるが、それぞれ被曝の可能性、⽣体深部

の計測の困難性、低解像度といった問題がある[1.16-1.17]。CEST MRIでは、in 

vivoでのpHイメージング法が開発されており、2次元スライス画像を複数取得す

ることで、3次元の情報取得を可能にしている。測定時間が⻑時間であるとい

う問題に対して、近年、⾼速化の研究が進んでおり、Villanoらによる報告で

は、FOV 25 × 25 × l0 mm3 (空間分解能 0.37 × 0.37 × 2 mm3)の撮像時間 9分半を

達成している[1.18]。がん研究においては、ピルビン酸代謝経路の阻害による

細胞外pHの変化を検出した報告があり、今後のがん治療への応⽤が期待されて

いる[1.19]。 

臨床現場での使⽤はまだ⾏われていないが、不対電⼦の分布を可視化する電

⼦常磁性共鳴イメージング法 (Electron Paramagnetic Resonance Imaging: EPRI) に

よる pH測定が可能である。EPR法では、2012年に Bobkoらにより新たな pH感

受性の常磁性プローブ分⼦が開発され、がん腫瘍の pH 測定の可能性が拓けた

[1.20]。Komarovらは、この pH感受性プローブを⽤いて、世界で初めて EPR法

による腫瘍モデルマウスの 3次元 pHマッピングに成功した[1.21]。 

⾼感度 EPR分光装置による固形腫瘍の細胞外 pHイメージングを⽤いて、細
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胞外 pH の変化率と腫瘍サイズの成⻑率に相関を認めることができれば、pH イ

メージングを⽤いた CA IX 阻害の治療効果の早期評価が可能になる。治療効果

の早期検出が可能になれば、CA IX 阻害剤が無効な細胞に対して早期に他の治

療法に切り替えることができ、有効な細胞に対しては将来的な効果の予測が可

能になるため、治療法の最適化に⼤いに貢献できる。 

図 1-1に、先⾏研究[1.21]で報告されたヒト由来膵管がんモデルマウスの細胞

外 pHイメージングの例を⽰す。図 1-1の左から、マウスの右後肢に作製した固

形腫瘍のMRI画像、EPR信号強度のマップ、EPRによる pHマップである。MRI

画像に⽰す⽩点線内が腫瘍であり、EPR pH マッピングでは該当部分が低い pH

を⽰している。この pHイメージングの分解能は 0.078であり、これを実現する

ために⾼濃度のプローブ (0.6 mmol/kg body weight) をマウスに投与している。

しかし、⾼濃度のプローブはマウスの致死率を⾼めるため、少量のプローブで信

号を検出できることが望まれる。そのためには、EPR 分光装置における信号検

出の⾼感度化が求められる。EPR 分光装置の信号検出部である共振器や受信シ

ステムの⾼感度化が必要である。 

 

図 1-1 モデルマウス腫瘍 (Hs766t) の EPR pH イメージングの例 
Adapted with permission from Analytical Chemistry, In Vivo Extracellular pH 
Mapping of Tumors Using Electron Paramagnetic Resonance, D. A. Komarov, Y. 
Ichikawa, K. Yamamoto, N. J. Stewart, S. Matsumoto, H. Yasui, I. A. Kirilyuk, V. 
V. Khramtsov, O. Inanami & H. Hirata. Copyright 2018 American Chemical 
Society. 
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1.2 電⼦常磁性共鳴分光 

1.2.1 電⼦常磁性共鳴法の原理 

電⼦常磁性共鳴 (EPR) 法は、試料内部のフリーラジカルの分布を可視化す

る技術であり、⽣体内の酸素分圧[1.22, 1.23]やpH [1.23, 1.24]、酸素還元状態

[1.25]などを可視化することも可能である。その特徴は、不対電⼦を持つ分

⼦・原⼦を観測の対象とする点、および外部静磁場を使⽤する点にある。電⼦

は、古典的な描像では負の電荷を持つ素粒⼦であり、原⼦核と同様に磁気モー

メントを持つ。図1-2に⽰すように、電⼦に静磁場B0を印加すると、ゼーマン相

互作⽤により電⼦のエネルギー準位は、磁界に対して平⾏で安定な準位と、反

平⾏で準安定な準位の2つの準位に分かれる。外部より照射された電磁波の周

波数が共鳴条件を満たすとき、低いエネルギー準位（安定準位）にある電⼦が

マイクロ波のエネルギーを吸収し、⾼い準位（準安定準位）へ遷移する。図1-3

に電⼦常磁性共鳴の共鳴条件式を⽰す。共鳴条件は、電磁波のエネルギーと静

磁場によって分裂した電⼦スピン状態間のエネルギー準位が等しいことであ

る。この条件が満たされた時、低エネルギー状態の電⼦スピンがエネルギーを

受け取り、⾼いエネルギー準位へ遷移する。 

 

図 1-2 電子常磁性共鳴の原理 



 9 

 

EPR法には、マイクロ波パルスを照射して計測するパルスEPR法と、磁場掃

引により計測する連続波 (CW) EPR法がある。本研究では、連続波EPR法を使

⽤している。連続波EPR法では、試料に照射されるマイクロ波の反射波を検出

器で観測しながら磁場強度を変え、磁場と電磁波が直交し共鳴条件が満たされ

た磁場の位置でマイクロ波吸収が⽣じる。マイクロ波が吸収されることによ

り、マイクロ波共振器においてインピーダンスが変化する。共鳴していない状

況では、インピーダンス整合が取れているため反射波はゼロであるが、電⼦ス

ピンによるエネルギー吸収が⽣じるとき整合は崩れ、⼊射したマイクロ波の反

射波が観測される。この反射したマイクロ波の変化を外部磁場強度に対して観

測したものがEPRスペクトルである。 

 

1.2.2 750 MHz CW-EPRイメージング装置の構成 

⼀般的な EPRイメージング装置の構成と、EPRスペクトルを取得するまでの

流れを説明する。図 1-4に反射型の EPRブリッジのブロック図、図 1-5に EPR

イメージング装置のダイアグラムを⽰す[1.26]。マイクロ波発振器から出⼒され

 

図 1-3 電子常磁性共鳴の共鳴条件 
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たマイクロ波は、⽅向性結合器によってメインライン（180°ハイブリッド側）と

リファレンスライン（位相器側）に分岐される。メインラインに分岐されたマイ

クロ波は、減衰器を通り、⽬的とするマイクロ波電⼒に調整され、180°ハイブリ

ッドを通って共振器に⼊⼒される。180°ハイブリッドは 4つの端⼦を持ち、各端

⼦に⼊⼒した信号を分割する素⼦である。磁場掃引していない状態では、共振器

と 180°ハイブリッドはインピーダンス整合がとれた状態であり、マイクロ波の

反射はほとんどない。磁場掃引コイルによる磁場掃引を⾏うと、ある磁場強度に

達した所で共鳴現象が⽣じ、マイクロ波が試料に吸収される。そして、インピー

ダンス整合が崩れ、マイクロ波の⼀部が反射する。この際、反射波は磁場変調周

波数 (約 100 kHz) により振幅変調される。反射波は再び 180°ハイブリッドを通

り、低雑⾳増幅器で増幅された後、リファレンスラインに分岐されて位相等が調

整されたマイクロ波によりホモダイン検波される。その後、反射波は位相検波器

で検波され EPR信号として出⼒される。なお、ATCとは共振器の共振周波数を

マイクロ波周波数にロックする負帰還制御システム（⾃動チューニング制御）の

ことである。また、通常の EPR スペクトルは空間情報を持たないため、2 次元

または 3次元の EPRイメージングでは、マグネットの内側に 3 軸⽅向に磁場勾

配を発⽣できる勾配コイルを設置し、磁場が直線的に変化する磁場勾配を印加

することで、多次元の位置情報を持つ EPRスペクトルを取得している。 
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1.3 研究⽬的 

⾼効率で低雑⾳な 750 MHz チューナブル共振器の開発と EPR 受信システム

の⾼感度化により、腫瘍モデルマウスの⾼感度 EPRイメージングの実現を⽬指

す。そして、EPR法による⾼精度な細胞外 pHイメージングを⽤いて、固形腫瘍

の CA IX阻害による治療効果の早期評価法の実現可能性を⽰す。 

この研究⽬的を達成するために、EPR スペクトルの信号対雑⾳⽐（SNR）の

最⼤化が課題となる。EPR 分光装置の⾼感度化のために、750 MHz チューナブ

ル共振器を⾼感度し、さらに EPR受信システムへマルチハーモニック検波シス

テムを導⼊した。また、細胞外 pHイメージングを⽤いた CA IX阻害治療効果の

早期評価の実現には、CA IX阻害による細胞外 pHを検出できることを⽰す必要

がある。そのために、腫瘍モデルマウスに CA IX 阻害剤を投与した前後で⾼精

度な細胞外 pHイメージングを⾏い、CA IX阻害による細胞外 pHの変化を明ら

かにした。各章では、これらの課題について詳しく述べる。 

 

1.4 各章の概要 

 

図 1-4 EPR分光装置のブロック図 
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第 2 章では、EPRスペクトルの信号強度を最⼤化する 750 MHz チューナブル

共振器の設計法について述べる。具体的には、750 MHz チューナブル共振器の

マイクロ波駆動効率の最⼤化を⽬指した。750 MHz チューナブル共振器内のイ

ンピーダンス整合のために、共振回路と結合回路を繋ぐ平衡伝送線路の特性イ

ンピーダンスと結合キャパシタの最適化を課題とした。これまで明らかにされ

ていない平衡伝送線路の特性インピーダンスのマイクロ波駆動効率への影響を

明らかにし、マイクロ波シミュレーションを⽤いた⾼効率 750 MHz チューナブ

ル共振器の最適設計を⾏った。これにより先⾏研究[1.27]と⽐較して、⾼周波磁

場発⽣効率を 2.4〜2.9 倍増加させることに成功した。 

第 3 章では、750 MHz チューナブル共振器で発⽣する雑⾳の検証について述

べる。EPR スペクトルの雑⾳を低減させるために、⽀配的な雑⾳源を分析する

ことを課題とした。これにより、⼩動物計測⽤のチューナブル共振器における⾼

周波雑⾳の特性と EPRスペクトルのベースラインへの影響について明らかにし

た。ベースライン雑⾳の主な原因はマッチング回路のバラクタダイオードであ

ることを明らかにし、これをトリマコンデンサに置き換えることで、SNRを 6.1

倍向上させた。 

第 4 章では、EPR受信システムの⾼感度化について述べる。EPR受信システ

ムのデジタル化を⾏い、これまで取得していなかった磁場変調信号の⾼調波を

含めたマルチハーモニック検波システムを導⼊した。約 100 kHz と⽐較的⾼い

磁場変調周波数でのマルチハーモニック検波システムにおいて、⾼周波ノイズ

や多⼤なメモリ使⽤が課題であった。マルチハーモニック検波システムを導⼊

した EPR分光装置を⽤いて、従来の位相検波⽅法より 2 倍⾼い SNRの EPRス

ペクトルが得られ、pH分解能 0.07の⽔溶液 pHイメージングを実現した。 

第 5 章では、pH分布を⽤いた治療効果の可視化について述べる。⾼感度化し
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た EPR分光装置による固形腫瘍の細胞外 pHイメージングを CA IX阻害による

がん治療効果の早期評価モデル実験へ適⽤した。CA IX 阻害の有無による細胞

外 pHの差を明らかにし、CA IXを阻害する前と後で細胞外 pHにどの程度変化

が起こるかを検証した。 

第 6 章では、本研究を総括し、残されている課題と今後の展望について述べ

る。  

 

図 1-6 本研究の⽬標と各章での課題 
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第2章  ⾼周波磁場発⽣効率改善の実験 

2.1 EPR共振器の⾼感度化の背景 

⾼感度な連続波（CW）EPR 分光やイメージングを⾏うためには、⾼い Q 値

と⾼い充填率𝜂が必要である。これは、EPR信号強度が Q値と充填率𝜂に⽐例す

るためである[2.1]。EPR信号検出では、⼀般的に共振器の信号電圧𝑉!を 

 𝑉!＝𝜒"𝜂𝑄&𝑃𝑍" (1) 

と表せる。この時、𝜒"は⾼周波磁化率の虚数成分、Pは共振器の⼊⼒マイクロ波

電⼒、𝑍"は伝送線路の特性インピーダンスである[2.2]。ここで、信号電圧𝑉!は、

伝送線路の特性インピーダンスと⼊⼒マイクロ波電⼒にも依存する。 

線形応答領域では、EPR信号強度は⾼周波磁場発⽣効率の 2乗に⽐例する[2.3]。

従って、⾼周波磁場発⽣効率は EPR検出の感度を反映するパラメーターとして

重要である。近年、腫瘍モデルマウスのイメージングのために、750 MHzチュー

ナブル共振器が開発された[2.4]。この先⾏研究では、マルチコイルパラレルギャ

ップ（MCPG）共振器[2.5]が、2つの同軸線路からなる平衡伝送線路を通してマ

ッチング、チューニング回路に結合されている。⼀般的な EPR分光装置では、

市販の 50 Ω同軸線路が使⽤されている。しかし、より⾼いインピーダンスの同

軸線路を⽤いることで、潜在的に EPR信号電圧を増加させることができる。特

性インピーダンスが 70 Ωの 2芯同軸ケーブルを⽤いたサーフェイスコイル共振

器[2.6, 2.7]については報告があるが、近年開発されたチューナブル共振器におけ

る同軸ケーブルの特性インピーダンスによる影響については未解明である。 

本研究の⽬的は、750-MHzチューナブル共振器における EPR検出感度への同

軸ケーブルの特性インピーダンスが及ぼす影響について明らかにし、チューナ

ブル共振器の信号強度最⼤化のための最適設計を⾏うことである 
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2.2 実験⽅法 

2.2.1 共振器の構造 

マイクロストリップライン結合とバラクタダイオードを⽤いた 750 MHzチュ

ーナブル共振器の詳細は既に報告されている。図 2-1はマイクロストリップライ

ンを⽤いたチューナブル共振器の回路図である。腫瘍モデルマウスの後肢をイ

メージングするため、MCPG共振器のサンプルスペースは直径 16 mm、⻑さ 20 

mm に設定された。MCPG 共振器は架橋ポリスチレン（REXOLITE 1422, C-Lec 

Plastics Inc, Philadelphia, PA, USA）で作られたボビンに沿った 3本のコイルルー

プによって構成されている。図 2-1にあるコンデンサ Cpと Csは銅被覆されたポ

リテトラフルオロエチレン（PTFE）誘電体基板（0.38 mm 厚, CuFlon, 15-7-7, 

Polyflon Company, Norwalk, CT, USA）で作製された。MCPG共振器の外側には、

REXOLITEのボビンに銅箔（50 µm厚, 10 mm幅）を短冊状に貼られた RFシー

ルドが設置された。図 2-2 に MCPG 共振器、RF シールドと REXOLITE ボビン

の断⾯図を⽰す。 

図 2-1 750 MHzチューナブル共振器の回路図 
Reprinted by permission from Springer Nature Customer Service Centre GmbH: 
Springer, Applied Magnetic Resonance, Impact of the characteristic impedance of 
coaxial lines on the sensitivity of a 750‐MHz electronically tunable EPR resonator, 
R. Nakaoka, H. Hirata, Copyright (2018) 
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MCPG 共振器回路は⾮磁性セミリジット同軸ケーブルで作られた 3/4 波⻑の

平衡伝送線路（直径 5.0 mm, ⻑さ 207 mm, 50 Ω: SC-500/50, 100 Ω: SC-500/100, 

コアックス株式会社, 横浜市）を通してチューニング、マッチング回路と結合さ

れた。同軸ケーブルの中の誘電体（PTFE）の直径は 4.18 mmであり、芯線の直

径は 50 Ωの同軸ケーブルでは 1.27 mm、100 Ωの同軸ケーブルでは 0.37 mmで

あった。同軸ケーブルの減衰損失は、1 GHzにおいて、50 Ωのケーブルでは 0.28 

dB/m、100 Ωのケーブルでは 0.35 dB/m だった（コアックス株式会社のデータシ

ートにより）。平衡伝送線路のもう⼀⽅の終端には、チューニングシステムに繋

がるマイクロストリップラインを結合した。マイクロストリップラインについ

ては、先⾏研究において報告されている[2.4]。マイクロストリップラインの特性

インピーダンスは 50 Ωであり、750 MHzでの挿⼊損失と結合率はそれぞれ 0.36 

dB と 12.2 dB であった。半波⻑バランは⾮磁性セミリジット同軸ケーブル（直

径 2.2 mm, ⻑さ 138 mm, SC-219/50-SC, コアックス株式会社, 横浜市）で作製さ

図 2-2 MCPG共振器の断⾯図 
Reprinted by permission from Springer Nature Customer Service Centre GmbH: 
Springer, Applied Magnetic Resonance, Impact of the characteristic impedance 
of coaxial lines on the sensitivity of a 750‐MHz electronically tunable EPR 
resonator, R. Nakaoka, H. Hirata, Copyright (2018) 
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れた。その減衰損失は 1 GHzにおいて 0.64 dB/mであった。周波数チューニング

とインピーダンスマッチングの制御にはバラクタダイオード（可変キャパシタ）

を⽤いた（チューニング：BB181, NXP Semiconductor, Netherland, マッチング：

1SV217, 東芝デバイス＆ストレージ, 川崎市）。 

RFシールドに覆われたMCPG共振器は 1.6-mm厚のガラスエポキシ板で作製

されたヘルムホルツコイル対（変調コイル）の中⼼に設置された。機械的な堅牢

性の増加のために、ヘルムホルツコイル対の板をそれぞれ 2 mm厚のガラスエポ

キシ板と接着した。50 Ω同軸ケーブルを⽤いたMCPG共振器では、コンデンサ

Cpは 10 mm × 22 mm × 0.38 mmの銅被覆誘電体基板の⽚側の銅被覆を部分的に

取り除くことで 4.3 pFに設定された。結合コンデンサCsは 1.5 pFに設定された。

100 Ω同軸ケーブルを⽤いたMCPG共振器では、10 mm × 28 mm × 0.38 mmの銅

被覆誘電体基板で 5.5 pF、結合コンデンサ Csは 1.0 pFに設定された。これらの

値は 2.2.2 節に述べるシミュレーション結果から決定した。MCPG 共振器と RF

シールドのボビンは、変調コイルを接着している 1 mm厚のベークライト板に接

着された。 

チューナブル共振器では、共振器の共鳴周波数を CW EPR分光装置のキャリ

ア周波数に調整するために、⾃動チューニング制御を⾏なっており、そのために

は適切なチューニング幅を保持している必要がある[2.8]。先⾏研究では、設定さ

れたチューニング幅は 4 MHzであった[2.4]。しかし、測定中の被検体の動きに

よる摂動を補償するには 2 MHzで⼗分であった。また、チューニング幅を狭め

ることにより⾼周波磁場発⽣効率を増加させ、EPR 検出の感度を向上させるこ

とができることが分かった。 

 

2.2.2 数値シミュレーション 
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チューナブル共振器の特性について、ANSYS 社（Canonsburg, PA, USA）によ

る HFSS 3Dマイクロ波シミュレータと Electronics Desktop 2017.2を⽤いて数値

シミュレーションを⾏った。図 2-3 に、HFSS 3D マイクロ波シミュレータを⽤

いて作製した導電コイル、並列コンデンサ Cp と結合コンデンサ Cs を含んだ

MCPG共振器を 3D 有限要素モデルを⽰す。図 2-3では単純化するために RFシ

ールドは⾮視覚化されている。放射境界条件による計算領域は 120 mm × 120 mm 

× 120 mmに設定された。MCPG共振器は計算領域の中⼼に設置された。平衡伝

送線路と半波⻑バランのシミュレーションには Electronics Desktopにおけるモデ

ルを使⽤した。マイクロストリップラインは先⾏研究にある通りに設定した。バ

ラクタダイオードには、Electronics Desktopにおける無損失のコンデンサモデル

を使⽤した。回路シミュレーションの中で、コンデンサのキャパシタンスはバラ

クタダイオードの静電容量の範囲で適時調整された。図 2-4 に、Electronics 

Desktopにおけるチューナブル共振器回路のシミュレーションモデルを⽰す。 

図 2-3 MCPG共振器の 3Dモデル 
Reprinted by permission from Springer Nature Customer Service Centre GmbH: 
Springer, Applied Magnetic Resonance, Impact of the characteristic impedance of 
coaxial lines on the sensitivity of a 750‐MHz electronically tunable EPR resonator, 
R. Nakaoka, H. Hirata, Copyright (2018) 
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回路内パラメータの最適値を探すため、結合キャパシタ Csを 0.5-4.0 pFにお

ける⾼周波磁場発⽣効率を計算した。それぞれの結合キャパシタ Csにおいて、

マッチングキャパシタ Cmを⼿動で調整することで、共振器回路のインピーダン

ス整合を図った。チューニングキャパシタ Ctは 12 pF に固定した。共振周波数

は、結合キャパシタ Csの値により変化するため、MCPG共振器の誘電基板の⾯

積を変化させることでコンデンサ Cpの値を調整し、共振周波数を 749-751 MHz

の範囲内に調整した。チューナブル共振器のチューニング幅は、チューニングキ

ャパシタ Ctが 2-12 pF の時の共振周波数のシフトから計算された。⾼周波磁場

発⽣効率は MCPG共振器の中⼼に発⽣した RF磁場の値を⼊⼒電⼒ Pの平⽅根

で割ることで計算された。 

 

 

図 2-4 チューナブル共振器の回路モデル 
Reprinted by permission from Springer Nature Customer Service Centre GmbH: 
Springer, Applied Magnetic Resonance, Impact of the characteristic impedance of 
coaxial lines on the sensitivity of a 750‐MHz electronically tunable EPR resonator, 
R. Nakaoka, H. Hirata, Copyright (2018) 
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2.2.3 共振器の特性測定 

ネットワークアナライザ（E5062A, Keysight Technologies, Santa Rosa, CA, USA）

を⽤いて、チューナブル共振器の反射係数 S11 を測定した。MCPG 共振器の中

⼼磁場は⾦属球摂動法を⽤いて計算された[2.9]。チューニングシステムに⽤い

ているバラクタダイオードの印加電圧 VT 2 V~14 V における共振周波数のシフ

トにより、チューニング幅を算出した。 

 

2.2.4 EPR分光測定 

EPR信号検出の感度を調べるために、研究室で作製された 750 MHz CW-EPR

分光装置のマグネットの間に、開発したチューナブル共振器を設置した。CW-

EPR分光装置の詳細は、先⾏研究で報告されている[2.10, 2.11]。分光測定は、⽔

溶液サンプルとしてリン酸緩衝液で溶解された 2 mM のニトロキシルラジカル

4-oxo-2,2,6,6-tetramethylpiperidine-d16,1-15N-1-oxyl（ 15N-PDT, CDN Isotopes Inc, 

Quebec, Canada）が 2.0 mL⼊ったマイクロチューブ（内径 9 mm, ⻑さ 37 mm）

を⽤いて⾏われた。図 2-5に、15N-PDT の化学構造式を⽰す。EPR分光は表 2-1

に⽰すパラメータで⾏なわれた。EPR 信号が飽和しない値に⼊射マイクロ波電

⼒を設定し、より⾼い信号対雑⾳⽐を得るために、磁場変調振幅をわずかに過変

調である値に設定した。SNRは、1 次微分形 EPRスペクトルのピーク間信号強

度をスペクトルのベースラインの信号の⼆乗平均平⽅根（RMS）の 2 倍の値で

割ることで求められた。 
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2.2.5 EPRイメージング 

⽔溶液サンプルの 3 次元 EPRイメージングは、シングルポイントイメージン

グ法を⽤いて⾏われた[2.12-2.14]。X, Y, Z ⽅向に 15 × 15 × 15の磁場勾配が印

加され、合計で 3375 このスペクトルを取得した。各⽅向の最⼤磁場勾配は 30 

mT/mとした。EPRイメージの SNRを増加させるために EPRスペクトルを 2 セ

ット取得して積算した。全ての画像取得時間は 15分であった。中⼼磁場は 15N-

PDTラジカルの吸収曲線の低磁場側に設定された。磁場掃引幅は 1.5 mT, Lock-

in アンプの時定数は 100 µs, 1スキャンあたりのデータ点数は 512とした。その

他の測定パラメータは 2.2.4 節の分光測定パラメータと同様である。 

 

腫瘍モデルマウスの後肢の in vivo EPRイメージングのプローブとして、ニト

表 2-2 EPRイメージングパラメータ 
掃引時間 100 ms 磁場変調周波数 90 kHz 
掃引幅 1.5 mT 磁場変調振幅 40 μT 
時定数 100 μs データポイント数 512 
積算回数 1回 ⼊射マイクロ波電⼒ 2.8 mW 

 

 

図 2-5 15N-PDT の化学構造式 

表 2-1 EPR分光測定パラメータ 
掃引時間 100 ms 磁場変調周波数 90 kHz 
掃引幅 5.0 mT 磁場変調振幅 70 μT 
時定数 30 μs データポイント数 2048 
積算回数 100回 ⼊射マイクロ波電⼒ 5.5 mW 
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ロキシルラジカル, trans-3,4-dicarboxy-2,2,5,5-tetra(2H3)methylpyrrolidin-(3,4-2H2)-

(1-15N)-1-oxyl（2H, 15N-DCP）[2.15]を⽤いた。2H, 15N-DCPラジカルは、ノヴォシ

ビルスク州⽴有機化学研究所の Dr. Igor A. Kirilyukにより提供された。動物実験

は先⾏研究と同様に施⾏された[2.16]。C3H HeJマウス（7 週齢, オス）の右後肢

にマウス扁平上⽪がん（SCC VII）細胞を⽪下移植した[2.17]。腫瘍体積が 0.5 cm3

を超えた時に、イメージング測定を⾏った。⿇酔をかけられたマウスにプローブ

2H,15N-DCP (150 µL, 100 mM, 0.75 mmol/kg body weight for a 20-g mouse)を尾静脈

注射した。この投与量は、ニトロキシルラジカルプローブを⽤いた⽣体イメージ

ングの先⾏研究に基づいている[2-18, 2-19]。プローブ投与の 10分後に EPRイメ

ージング測定を開始した。EPR⽣体イメージングのパラメータを表 2-2に⽰す。

中⼼磁場は 2H, 15N-DCPラジカルの吸収曲線の低磁場側に設定された。EPRスペ

クトルは、上記の⽔溶液サンプルイメージングと同様に取得された。画像取得時

間は、7.5分であった。 

 

2.3 実験結果 

2.3.1 数値シミュレーションによる最適化 

チューナブル共振器の数値モデルを⽤いて、共振周波数におけるMCPG共振

器内の⾼周波磁場を可視化した。図 2-6に、MCPG共振器の断⾯の⾼周波磁場ベ

クトルの絶対値を⽰す。50 Ω同軸線路、結合キャパシタ Cs=1.5 pF、⼊⼒ RFパ

ワー1 W を⽤いて、⾼周波磁場を計算した。MCPG 共振器の中⼼における⾼周

波磁場は 48 A/mであった。RFシールドの開いているMCPG共振器の上部と下

部では、漏れ磁場が確認された。コイルループの付近において⾼い磁場が確認さ

れたが、MCPG共振器の中⼼領域（円柱状に X ⽅向 12mm, Z ⽅向 11 mm, Y ⽅

向 17 mm）では、±10%の偏差で均⼀な磁場であった。⾼周波磁場発⽣効率は 61 
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µT/W1/2であった。100-Ω同軸線路、結合キャパシタ Cs=1.0 pFを⽤いたチューナ

ブル共振器の⾼周波磁場発⽣効率は、75 µT/W1/2であった。 

 

図 2-7(a)は、結合キャパシタ Csに対する、MCPG共振器の中⼼の⾼周波磁場

発⽣効率とマッチングキャパシタ Cm、図 2-7(b)は、チューニング幅を⽰してい

る。Cs=1.0 pFにおいて、⾼周波磁場発⽣効率は最⼤であるが、チューニング幅

は 2 MHzよりも⼩さい。Cs=1.0 pF周辺以外では、同軸線路 50 Ωのチューナブ

ル共振器よりも 100 Ω のチューナブル共振器の⽅が⾼周波磁場発⽣効率は⼤き

い。これらの結果から、EPR 信号強度は⾼周波磁場発⽣効率に依存するため、

100 Ω のチューナブル共振器の⽅が⾼い EPR 信号検出の感度を⽰すと考えられ

る。さらに、50 Ωのチューナブル共振器よりも 100 Ω同軸線路の⽅が広いチュ

ーニング幅を持っていた。2 MHz 以上のチューニング幅を得るために、50 Ω、

100 Ωのチューナブル共振器で、結合キャパシタ Csはそれぞれ 1.5 pF、1.0 pF 以

上であることが望まれる。 

 

図 2-6 MCPG共振器内の磁界分布 
Reprinted by permission from Springer Nature Customer Service Centre GmbH: 
Springer, Applied Magnetic Resonance, Impact of the characteristic impedance of 
coaxial lines on the sensitivity of a 750‐MHz electronically tunable EPR resonator, 
R. Nakaoka, H. Hirata, Copyright (2018) 
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共振器の中の同軸線路とマイクロストリップラインの間のインピーダンス 

整合に、2 つの状態がある。マイクロストリップラインのインピーダンスは 50 

Ωであるため、50 Ω同軸線路はマイクロストリップラインとインピーダンス 整

合を取る。しかし、100 Ω同軸線路はマイクロストリップラインとインピーダン

ス整合を取らない。平衡伝送線路は 2 つの同軸線路で成っており、マイクロス

トリップラインは共振器システムの⼀部である。したがって、同軸線路とマイク

ロストリップラインの間のインピーダンス整合は、共振器システムのこれらの

伝送線路内の蓄えられた磁場エネルギーの分布に影響する。共振器の感度向上

には、このエネルギー分布が重要となる[2.20]。共振器の最適設計のためには、

同軸線路とマイクロストリップラインの中に蓄えられたエネルギーについて、

より深く検討する必要がある。 

 

  

図 2-7 結合キャパシタ Csに対する(a)MCPG共振器の中⼼の⾼周波磁場発⽣
効率とマッチングキャパシタ Cm、(b) チューニング幅 
Reprinted by permission from Springer Nature Customer Service Centre GmbH: 
Springer, Applied Magnetic Resonance, Impact of the characteristic impedance of 
coaxial lines on the sensitivity of a 750‐MHz electronically tunable EPR resonator, 
R. Nakaoka, H. Hirata, Copyright (2018) 
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2.3.2 共振器の特性評価 

50 Ω、100 Ω の同軸線路を⽤いたチューナブル共振器をシミュレーション結

果に基づき作製した。図 2-8に、実際に作製した 50 Ωのチューナブル共振器の

写真を⽰す。図 2-9(a)に、インピーダンスマッチング特性（反射係数 S11）を⽰

す。空の共振器において、チューニング回路への印加電圧 VT= 8 Vの時、マッチ

ング回路への印加電圧 VM= 7.7 Vで、インピーダンス整合となった。図 2-9(b)は、

チューニング回路への印加電圧と、50 Ω、100 Ωのチューナブル共振器の共振周

波数の依存性を⽰す。各チューニング電圧において、チューナブル共振器のイン

ピーダンス整合を取るように、マッチング電圧は調整された。50 Ωのチューナ

ブル共振器では、チューニング電圧 VT= 2-14 V において、共振周波数は 746.9 

MHzから 750.0 MHz（チューニング幅 3.1 MHz）にシフトした。100 Ωのチュー

ナブル共振器では、746.6 MHzから 748.7 MHz（チューニング幅 2.1 MHz）であ

った。この測定結果は、シミュレーションから想定した結果とは異なるものであ

った。これは、バラクタダイオードの容量、マイクロストリップラインの結合と

結合容量の、数値モデルと構築されたチューナブル共振器の違い、および構築さ

れたチューナブル共振器の浮遊容量によるものであると説明できる。 
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50-Ω のチューナブル共振器では、⾼周波磁場発⽣効率は 80 µT/W1/2であり、

無負荷の Q 値は 130 であった。⼀⽅、100 Ω のチューナブル共振器では、⾼周

波磁場発⽣効率は 97 µT/W1/2であり、無負荷の Q値は 150であった。測定され

た⾼周波磁場発⽣効率は、シミュレーション結果から想定した値よりも 30% ⾼

かったが、50 Ωと 100 Ωのチューナブル共振器のそれぞれの⾼周波磁場発⽣効

率の差は、想定した通りの結果となった。同軸線路の特性インピーダンスの増加

に伴い、シミュレーションと実測で共に磁場発⽣効率が増加している傾向を表

しているため、シミュレーションにより正しく最適化できていると考えられる。

この研究において構築されたチューナブル共振器は、先⾏研究において同じ直

径で作成されたチューナブル共振器（34 µT/W1/2）よりも、⾼周波磁場発⽣効率

が 2.4~2.9 倍向上した。この結果は、チューニング幅の最適化により達成したと

考えられる。従って、伝送線路と結合キャパシタにおけるシミュレーションによ

り、チューナブル共振器のマイクロ波伝送の最適化を実現できることを⽰した。 

  

図 2-8 作製した 50-Ωのチューナブル共振器 
Reprinted by permission from Springer Nature Customer Service Centre GmbH: 
Springer, Applied Magnetic Resonance, Impact of the characteristic impedance of 
coaxial lines on the sensitivity of a 750‐MHz electronically tunable EPR resonator, 
R. Nakaoka, H. Hirata, Copyright (2018) 
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2.3.3 信号強度と SNR 

作製した 50-Ωと 100-Ωの同軸線路を⽤いたチューナブル共振器により、EPR

スペクトルを取得した。図 2-10は、100 Ω（上）と 50 Ω（下）のチューナブル共

振器による、2 mLマイクロチューブに詰めた 2 mMの 15N-PDTラジカル⽔溶液

の EPRスペクトルを⽰す。100-Ωのチューナブル共振器では、EPR信号の信号

強度が 14% ⾼く、これは⾼周波磁場のシミュレーション結果に即している。し

かし、100 Ωのチューナブル共振器では、ベースラインノイズの強度も 50 Ωの

チューナブル共振器よりも⾼くなった。50 Ωと 100 Ωのケーブルを⽤いたチュ

ーナブル共振器それぞれにおいて、EPRスペクトルの SNRは 149と 134であっ

た。 

  

図 2-9 (a)インピーダンス マッチング特性、(b) チューニング回路への印加
電圧と共振周波数の関係 
Reprinted by permission from Springer Nature Customer Service Centre GmbH: 
Springer, Applied Magnetic Resonance, Impact of the characteristic impedance of 
coaxial lines on the sensitivity of a 750‐MHz electronically tunable EPR resonator, 
R. Nakaoka, H. Hirata, Copyright (2018) 
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連続した 3回の測定から、100 Ωのチューナブル共振器では⾼い EPR信号強

度が得られる⼀⽅、50 Ωのチューナブル共振器の⽅がわずかに SNRが⾼いこと

がわかった。これは、50 Ωの同軸線路に⽐べて 100 Ωの同軸線路の⽅が⾼い熱

雑⾳を持っていることに起因すると考えられる。また、伝送線路に使⽤している

100 Ω同軸ケーブルの芯線は直径 0.37 mmであり、50 Ω同軸ケーブルの 1.27 mm

に⽐べて約 1/3の細さとなっている。それにより、接続の安定性の低下や振動に

よる雑⾳が⽣じたと考えられる。100 Ωの同軸線路においてこれらの雑⾳が増加

したことで、EPR信号強度の⾼さに関わらず、SNRが低下してしまった。 

100 Ωの同軸線路を⽤いたことで、伝送線路とMCPG共振器の間の電圧反射

係数が減少した。これは、MCPG 共振器が共振により⾼インピーダンスになる

ことに起因する。電圧反射係数が減少したことで、MCPG 共振器に伝送される

マイクロ波が増え、⾼周波磁場発⽣効率が増加した。更に、式（1）により、⾼

  

図 2-10 100-Ω（上）と 50-Ω（下）のチューナブル共振器による 2 mM 15N-
PDT ラジカル水溶液の EPR スペクトル 
Reprinted by permission from Springer Nature Customer Service Centre GmbH: 
Springer, Applied Magnetic Resonance, Impact of the characteristic impedance of 
coaxial lines on the sensitivity of a 750‐MHz electronically tunable EPR resonator, R. 
Nakaoka, H. Hirata, Copyright (2018) 
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いインピーダンスの伝送線路に結合された共振器では、信号電圧が⾼い。結合キ

ャパシタを通してMCPG共振器に結合している 100 Ω同軸線路は、共振器シス

テムの⼀部であるため、同軸線路のインピーダンスは直接的な式（1）の伝送線

路のインピーダンスではない。しかし、図 2-10に⽰すように、信号電圧の増加

に起因していると考えられる。 

EPR検出の感度は、EPRスペクトルの信号強度とベースラインノイズに関係

する。共振器における⾼周波磁場、すなわち⾼周波磁場発⽣効率は、信号強度に

直接的に関係する。しかし、本研究で作製した共振器のシミュレーションモデル

では、雑⾳について考慮されていなかった。2つの作製した共振器の⼤きな違い

は 3/4波⻑の同軸線路のインピーダンスであるため、ベースラインノイズの増加

は同軸線路の雑⾳に起因すると考えられる。従って、マイクロ波伝送の向上に対

して雑⾳の増加が⼗分に⼩さい特性インピーダンスの伝送線路が求められる。

先⾏研究[2.6, 2.7]において⽤いられている特性インピーダンス 70 Ωの伝送線路

は 2 芯同軸ケーブルであり、⽐較的柔軟に調整することができるが、本研究に

⽤いている同軸線路の特性インピーダンスには規格の制限があるため、特性イ

ンピーダンスを柔軟に変えることは難しい。従って、開発可能である特性インピ

ーダンスの伝送線路の中で SNR が最⼤となった 50 Ω の同軸線路のチューナブ

ル共振器を⽤いる。更に、2つの共振器の違いは、インピーダンスマッチングに

⽤いているバラクタダイオードへ印加している逆バイアス電圧にある。これは

バラクタダイオードで発⽣する雑⾳に影響している。共振器における感度と、取

得される EPR信号の SNRについて深く理解するためには、共振器で発⽣する雑

⾳についての深い分析が必要がある。 

 

2.3.4 ⽔溶液サンプルの EPRイメージング 
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構築したチューナブル共振器の撮像可能領域を調べるために、15N-PDT ラジ

カル⽔溶液の撮像を⾏った。図 2-11(a)は、撮像に⽤いた 2 mMの 15N-PDTラジ

カル⽔溶液 2 mLのマイクロチューブの写真である。マイクロセントリフュージ

チューブの⻑さは 37 mmであるため、⻑さが 20 mmである MCPG共振器の外

にチューブの下側は出ていた。図 2-10(b)に、信号強度の最⼤値の 25%閾値で計

算された EPR 信号強度の 3D 画像、図 2-10(c)に 3D 画像から選択されたスライ

スの 2D 画像を⽰す。15N-PDTラジカル⽔溶液のチューブの画像化された⻑さは、

MCPG共振器よりも⻑く、およそ 24 mmであった。これは、MCPG共振器の漏

れ磁場によるものだと考えられる。シミュレーション結果による MCPG共振器

の⾼周波磁場分布（図 2-6）により、この撮像可能領域の拡⼤が説明できる。 
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2.3.5 In Vivo EPRイメージング 

作成したチューナブル共振器の安定性と感度を調べるために、腫瘍モデルマ

ウスの後肢の撮像を⾏った。in vivo 実験では、EPR 吸収ピークが狭く、⽣体内で

25 分の半減期を持つ 2H, 15N-DCP ラジカルをイメージングプローブとして⽤い

た。図 2-12(a)に、MCPG 共振器内の腫瘍モデルマウスの後肢の配置の模式図を

⽰す。マウスの後肢を⼊れた状態のチューナブル共振器の Q 値は 100、磁場発

⽣効率は 62 µT/W1/2であった。チューナブル共振器の共振周波数は、750.8 MHz

  

図 2-11 (a)2 mM15N-PDTラジカル⽔溶液チューブ、(b) EPR信号強度の
3D画像、(c)2D画像 
Reprinted by permission from Springer Nature Customer Service Centre GmbH: 
Springer, Applied Magnetic Resonance, Impact of the characteristic impedance of 
coaxial lines on the sensitivity of a 750‐MHz electronically tunable EPR resonator, 
R. Nakaoka, H. Hirata, Copyright (2018) 
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から 747.2 MHz（-3.6 MHz）にシフトした。図 2-12(b)に、信号強度の最⼤値 25%

の閾値で計算された腫瘍モデルマウスの EPR 信号強度の 3D 画像、(c)に 3D 画

像から選択されたスライスの 2D 画像を⽰す。EPRデータ収集中、チューナブル

共振器のチューニング制御回路により、マウスの⽣理学的動きによる共振周波

数のずれを均等に補正した。 

 

  

図 2-12 (a) MCPG共振器内の腫瘍モデルマウスの後肢の配置、(b) EPR信
号強度の 3D画像、(c)2D画像 
Reprinted by permission from Springer Nature Customer Service Centre GmbH: 
Springer, Applied Magnetic Resonance, Impact of the characteristic impedance of 
coaxial lines on the sensitivity of a 750‐MHz electronically tunable EPR resonator, 
R. Nakaoka, H. Hirata, Copyright (2018) 
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2.4 まとめ 

第 2章の研究では、先⾏研究[2.4]と⽐較して、⾼周波磁場発⽣効率を 2.4~2.9

倍増加させることに成功した。チューナブル共振器における同軸線路の特性イ

ンピーダンスが EPR信号検出の感度だけでなく、スペクトルのベースラインノ

イズにも影響することがわかった。50 Ω同軸線路を⽤いたチューナブル共振器

では、100 Ωのチューナブル共振器より 10% SNRが⾼い結果となり、低いイン

ピーダンス の同軸線路を⽤いた⽅が、EPR スペクトルの SNR が⾼いことがわ

かった。in vivo EPR イメージングのためには、チューナブル共振器で発⽣する

雑⾳についての分析とそれを踏まえた最適設計を⽬指す必要がある。  
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第3章  チューナブル共振器における雑⾳の分析 

3.1 EPR共振器における雑⾳についての背景 

EPR 分光およびイメージングにおいて、⾼い感度を実現するためには、EPR

スペクトルの信号対雑⾳⽐を最⼤化する必要がある。そのためには、EPR スペ

クトルにおける信号強度を増加させ、ベースラインの雑⾳を減少させる必要が

ある。特に EPR吸収ピークの近くまたは同じ周波数の雑⾳は EPRスペクトルの

検出にエラーを引き起こし、EPR 測定の感度が制約される。従って、EPR 測定

感度を改善するためには、EPR 分光装置における雑⾳源について理解を深める

ことは必要不可⽋である。共振器の⾼周波磁場発⽣効率は EPRスペクトルの信

号強度に⽐例することは分かっている⼀⽅[3.1-3.3]、EPR分光装置の雑⾳源と共

振器に関連する雑⾳レベルについてはより深い調査が必要である。 

X-band EPR分光装置では、Pfenningerらによる EPR分光装置の雑⾳分析の報

告がある[3.4]。しかし、⼩動物計測⽤の共振器についての雑⾳電圧を算出する⼀

般的な式は提⽰されていない。核磁気共鳴測定では、Suits らにより RF シール

ドを⽤いることなく外部環境による雑⾳電圧を削減する雑⾳耐性コイルが設計

された[3.5]。更に、Kumarらにより、周波数の関数による円形ループ共振器にお

ける雑⾳指数が報告された[3.6]。これらの研究から、共振器の構成、幾何学的お

よび電気的パラメータが、磁気共鳴分光法における雑⾳指数、したがって⼩動物

実験の EPR測定感度に⼤きな影響を与えることは明らかである。⽣体の EPR分

光測定実験において、⼀般的に 3種類の雑⾳源、 (1)実験動物からの雑⾳（サン

プルノイズ）、(2)共振器を含めた EPR 分光装置からの雑⾳（システムノイズ）、

(3)外部環境からの雑⾳（環境ノイズ）がある。第 3 章の研究では、腫瘍モデル

マウスを測定するために開発された 750 MHz チューナブル共振器[3.7, 3.8]を⽤
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いて取得された EPRスペクトルのベースライン雑⾳の評価と削減を⾏った。チ

ューナブル共振器は、共振周波数の調整（チューニング）とインピーダンス整合

の調整（マッチング）を⾃動制御可能な共振器であり、本研究で⽤いている 750 

MHz チューナブル共振器では、印加電圧により静電容量が可変であるバラクタ

ダイオードを⽤いてマッチング、チューニングを⾃動制御している。チューナブ

ル共振器で発⽣する雑⾳は、熱雑⾳とバラクタダイオードで発⽣する雑⾳で構

成される。しかし、チューナブル共振器の⾼周波雑⾳の特性と EPRスペクトル

のベースラインへの影響については未だ明らかになっていない。本研究に⽤い

るチューナブル共振器は、マウスの後肢に対応するために半開 RFシールド構造

を採⽤しているため、標準の X-band キャビティ共振器とはシールドとコイルの

形状が異なり、既存の研究結果を直接変換して、750 MHz EPR分光装置の雑⾳

指数をモデル化することはできない。 

本研究の⽬的は、EPR スペクトルに対する複数の雑⾳源による影響を実験的

に調査し、チューナブル共振器における⽀配的な雑⾳源を明らかにすることで

ある。この研究では、EPR スペクトルのベースラインの雑⾳レベルと外部環境

による⾼周波雑⾳の影響を定量的に調査した。この調査により、チューナブル共

振器の⽀配的な雑⾳源を削除することで、⾼感度な in vivo EPR分光およびイメ

ージングに繋がる。 

 

3.2 実験⽅法 

3.2.1 雑⾳の算出⽅法 

図 3-1 に⽰すチューナブル共振器の回路で発⽣する雑⾳について算出した。

雑⾳の評価⽅法は、雑⾳電⼒スペクトル密度や雑⾳温度など様々あるが、計測結

果として得られやすいなどの理由から、本研究では雑⾳電圧を⽤いた。チューナ
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ブル共振器で発⽣するノイズは、(1)熱雑⾳と(2)ショット雑⾳について算出を⾏

った。それぞれの算出⽅法について以下に説明する。 

 

 

(1) 熱雑⾳ 

熱雑⾳の雑⾳電圧 Vthermalは下式によって求められる[3.9]。 

 𝑉!"#$%&' = #4𝑘𝑇𝑅∆ƒ (1) 

kはボルツマン定数 1.38064852 × 10()*	[J/K]、Tは絶対温度 [K]、∆ƒは周波数

帯域 [Hz]、Rは素⼦の抵抗値 [Ω]である。以下の計算では、絶対温度 T=300 K、

EPR装置に⽤いているローパスフィルタの周波数帯域 ∆ƒ = 998 kHz を⽤いる。

チューナブル共振器の各素⼦を直流抵抗、熱雑⾳源で表した回路図を図 3-2に⽰

す。それぞれ、Rcoilは図 3-1における結合コンデンサ CSを含む MCPG共振器、

Rcoax は同軸線路、RMSL(+BB181)はチューニング制御のためのバラクタダイオー

ド BB181を含むマイクロストリップライン、RVはマッチング制御をしているバ

ラクタダイオード 1SV217、RUは半波⻑ U バランの抵抗値を表している。熱雑

 

図 3-1 チューナブル共振器回路図 
Reprinted from AIP Adv. 9, 075312 (2019); licensed under a Creative Commons 
Attribution (CC BY) license. 
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⾳の雑⾳源である(A) MCPG共振器、(B) 同軸ケーブル、(C) バラクタダイオー

ド、(D) マイクロストリップライン、(E) MCPG共振器内で発⽣する損失につい

て、以下の⽅法で求めた。 

 

(A) MCPG共振器 

MCPG共振器は図 3-3に⽰す通り、コイル Lとコンデンサ𝐶+, 𝐶,で構成されて

いるため、それぞれの抵抗値からMCPG共振器の抵抗値𝑅-./'を算出する。ま

ず、コイルにおける抵抗値𝑅0は下式で求められる。 

 𝑅0 =
𝑙
𝑆 ∙
1
𝜎 (2) 

𝑙は銅線の⻑さ、σは銅の導電率 5.8 × 101	[S/m]を代⼊し、Sはコイルの電流が

流れている表⽪深さ	𝛿2 = B 3
4ƒ67

 [m] (ƒ: 共振周波数 [Hz]、µ: 銅の透磁率 

1.26 × 10(8	[H/m]) を⽤いて算出される断⾯積[m2]であり、𝑆 = 2π𝑟𝛿9で求めら

れる。このとき、銅線の半径 rは 0.5 mmで、直径 18 mm、n 個の⼀巻きのコイ

ルが並列接続されている。次にコンデンサ𝐶+, 𝐶,における抵抗値𝑅+, 𝑅,を求め

る。理想状態のコンデンサでは抵抗値が 0であるが、市販のコンデンサにおけ

る損失を表すパラメータとして、損失係数	tan δは公表されている。tan δ = :
!
"#

で表されるため、コンデンサ (0.38 mm 厚, CuFlon, 15-7-7, Polyflon Company, 

 
図 3-2 各素子を抵抗で表した回路図 
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Norwalk, CT, USA)のデータシートにあるtan δ = 4.5 × 10(;とキャパシタンス

𝐶+, 𝐶,より、下式で抵抗値𝑅+, 𝑅,を算出できる。 

 R+ =
tan δ
ωC+

 

R, =
tan δ
ωC,

 

(3) 

以上で求めた抵抗値を⽤いて、MCPG共振器の抵抗値𝑅-./'は下式で求められ

る。 

 𝑅-./' =
1

𝑛
𝑅0
+ 1
2𝑅+

+ 2𝑅2 
(4) 

このとき、n=3である。 

 

(B) 同軸ケーブル 

図 3-4のように伝送線路に⽤いるセミリジットケーブルの中⼼導体, 絶縁体

の半径をそれぞれ a, bとおき、⻑さを lとすると、同軸ケーブルの直流抵抗値

𝑅-.&<は下式で求められる[3.10]。 

 𝑅-.&< =
𝑙

2π𝜎𝛿9
O
1
𝑎 +

1
𝑏R (5) 

 
図 3-3 MCPG共振器部分の回路図 
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同軸ケーブルの⻑さ lは伝送線路では 3λ/4である 207 mmであり、Uバランで

は λ/2である 138 mmである。λは波⻑[m]であり、周波数 750 MHzに対して

399.7 mmである。同軸ケーブルの絶縁体 PTFEの⽐誘電率𝜀=は 2.1であるた

め、波⻑短縮率は 0.69である。 

 

(C) バラクタダイオード 

図 3-5に⽰すように、マッチングキャパシタ CM、チューニングキャパシタ

CTとして、それぞれバラクタダイオード 1SV217 (東芝デバイス&ストレー

ジ)、BB181 (NXP Semiconductors, Netherland)を⽤いる。 

CMとして⽤いる 1SV217はデータシートにてその抵抗値を知ることができる

が、CTに⽤いる BB181の抵抗値は、データシートに記載されていないため、

その値を実測した。バラクタダイオードの抵抗値の測定のために、図 3-6に⽰

す回路を作製し、ネットワークアナライザで計測した。太線部分は同軸ケーブ

ルであり、⾼周波と直流電圧が混在しないように Bias-T 回路を⽤いて、チョー

クコイルとコンデンサのフィルター回路を作製した。バラクタダイオード以外

の素⼦が接続されている状態でネットワークアナライザのキャリブレーション

を⾏うことで、バラクタダイオードの抵抗値測定の正確性を⾼めた。 

 
図 3-4 MCPG共振器部分の回路図 
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(D) マイクロストリップライン 

MCPG共振器回路で⽤いられるマイクロストリップラインを図 3-7に⽰す。

ラインの⻑さを l、幅を w、銅箔の厚さを tとする。直線状のラインの抵抗値を

𝑅'/>#、コの字のラインを𝑅′'/>#とし、マイクロストリップラインの抵抗値は、 

 𝑅'/># =
𝑙

𝜎(2𝛿2𝑡 + 2𝛿2𝑤)
 

𝑅′'/># =
𝑙′

𝜎(2𝛿2𝑡 + 2𝛿2𝑤)
 

 

(6) 

と計算できる[3.11]。直線状のラインの⻑さ lは 38 mmであり、コの字のライ

ンの⻑さ l‘は直線状に換算し 41.6 mmとして、計算に⽤いた。また、MCPG共

振器回路に直列に接続している直線状のラインからコの字のラインに電圧が伝

導する割合は、図 3-8に⽰す(a)から(b)でも、(b)から(a)でも、25%である。マイ

 
図 3-5 バラクタダイオード部分の回路図 

 
図 3-6 バラクタダイオード測定回路 
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クロストリップラインの全体の抵抗値𝑅?,0は、直線状のラインに発⽣する雑⾳

電圧𝑉'/>#とコの字のラインに発⽣する雑⾳電圧𝑉′'/>#の 25％の総合した雑⾳電圧

𝑉!.!&'から逆算できる。 

 𝑉!.!&' = 𝑉'/># + 0.25𝑉@'/># = #4k𝑇𝑅?,0∆ƒ (7) 

 

(E) MCPG共振器内で発⽣する損失 

MCPG共振器における雑⾳は抵抗による熱雑⾳の他に、(i)放射損失、 (ii)シ

ールドにおける損失、(iii)表⾯消費損失による雑⾳が挙げられる。マイクロ波

シミュレータ ANSYS HFSSにより作成したMCPG共振器の 3Dモデルを⽤い

て、これらの電⼒損失を熱雑⾳として計算した。それぞれの電⼒損失について

以下に説明する。 

 

(i) 放射損失 

 
図 3-7 マイクロストリップラインの構造図 

 
図 3-8 マイクロストリップラインとダイオード 
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MCPG共振器は上部から測定試料であるマウス後肢を挿⼊するため、図に⽰す

ようにMCPG共振器の上側は電磁波シールドが⼗分に覆われていない。従っ

て、MCPG共振器からマイクロ波が放射し、電⼒の損失が⽣じていると考えら

れる。放射損失を求めるために、放射電⼒ Wradを算出した。図 3-9に⽰すよう

に、MCPG共振器の 3Dモデルの上部、下部にそれぞれシールドを塞ぐように

四⾓を作製した。これによって、シミュレーションで四⾓を通過する電⼒量を

調べることができる。以下に算出式を⽰す。 

 𝑊$&A = [Re(𝑬 × 𝑯∗) ∙ 𝑑𝑺 (8) 

このとき、𝑬 × 𝑯∗は作製した四⾓内の複素ポインティングベクトルである。 

 

(ii) シールドの損失 

MCPG共振器は電磁波シールドに囲われている。電磁波シールド内は磁場が B1

であり、電磁波シールド外では磁場が 0である。そのため、図 3-10に⽰すよう

に、電磁波シールド内外の間の磁場の境界条件により、磁場 B1を打ち消すた

めに渦電流が発⽣している。この渦電流によってジュール熱が発⽣し、電⼒の

 
図 3-9 放射損失電⼒算出⽅法 
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損失が⽣じる。シールド損失電⼒ Wshieldは以下のように求められる。 

まず、MCPG共振器 3Dモデルにおいて、シールド上に縦⽅向に 3 mm 間隔で

点を作った。シミュレーションで得られる、その点の磁界 Hを⽤いて、 

𝐼 = ∮ 𝑯 ∙ 𝑑𝑙C より、電流を計算した。抵抗率、⻑さ、断⾯積を⽤いて抵抗値 R

を計算した。そして、求めた電流と抵抗値を⽤いて、Wshield = RI2より損失電⼒

を算出した。 

 

(iii) 表⾯消費損失 

MCPG共振器は、コイルと、銅板とテフロンを合わせたコンデンサをハンダで

接合している構造であるため、全ての部品の表⾯で消費している電⼒ Wsurfaceを

求めた。シミュレーションで得られる、それぞれの部品のモデルにおける表⾯

消費電⼒を積分して算出した。そして、それぞれ得られた損失電⼒を雑⾳抵抗

に換算し、MCPG共振器における熱雑⾳源として計算した。損失電⼒の雑⾳抵

抗への換算⽅法を以下に⽰す。まず、それぞれの損失電⼒を以下のように表

す。 

 𝑊!.!&' = 𝑊$&A +𝑊2"/#'A +𝑊2D$E&-# (9) 

 
図 3-10 シールド損失の原理 
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図 3-11に⽰すように、MCPG共振器の 3つのコイルに流れる電流をそれぞれ上

から𝐼3、𝐼)、𝐼*とし、コイルの中⼼磁場を𝐵3、𝐵)、𝐵*とする。また、コイルの

半径 aは 9 mmで、コイル間距離 dは 6 mmである。ビオ・サバールの法則よ

り、真ん中のコイルの中⼼磁場𝐵)は、式(10)のように表せ、それ以外のコイル

の中⼼磁場𝐵3、𝐵*は式(17)のように表せる。 

 𝐵) =
𝜇F𝐼)
2𝑎  (10) 

 
𝐵3 = 𝐵* =

𝜇F𝐼)𝑎)

2(𝑎) + 𝑑))
*
)
 

(11) 

また、磁場発⽣効率𝛬と中⼼磁場𝐵)は式(12)の関係にある。 

 Λ = 𝐵)/√𝑃 (12) 

⼊⼒電⼒ Pは 5.5 mWであり、磁場発⽣効率𝛬は実測で得られているため、式

(10)から中⼼磁場𝐵)を求めることができる。求めた中⼼磁場𝐵)と式(10)、式(11)

を⽤いて、電流𝐼)を求められるため、電流の合計𝐼!.!&' = 𝐼3 + 𝐼) + 𝐼*と𝑊!.!&'を⽤

いて、式(13)より損失抵抗𝑅'.22が求められる。 

 𝑅'.22 =
𝑊!.!&'

𝐼!.!&')
 (13) 

 
図 3-11 MCPG共振器における電流と磁場 
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(2)ショット雑⾳ 

ショット雑⾳の雑⾳電圧𝑉2".!は下式によって求められる[3.9]。 

 V2".! = #2qIR∆ƒ (14) 

qは電化素量 1.6 × 10(3G [C]、Iはダイオードに流れる電流の平均値 [A]であ

る。電流の平均値 Iは以下のように求められる。⼊⼒電圧の振幅を𝐸%、電流の

振幅を𝐼%と与えられているとき、電流 𝑖(!)と電圧𝑒(!)を 

 𝑖(!) = 𝐼% sinω𝑡 (15) 

 𝑒(!) = 𝐸% sin(ω𝑡 + φ) (16) 

と表せ、図 3-12に⽰すようにバラクタダイオードは抵抗𝑹𝐕とキャパシタ Cの直

列回路と等価とみなせるため、 

 𝑒(!) = 𝑅K𝐼% sinω𝑡 −
1
ω𝐶 𝐼% cosω𝑡 

= v𝑅K) +
1

(ω𝐶)) 𝐼% sin(ω𝑡 − tan
(3

1
ω𝐶
𝑅K

) 

 

(17) 

と表せる。 

以下に⽰す電圧の振幅𝐸%と電流の振幅𝐼%の関係式より、電流の振幅𝐼%を求めら

れ、 

 
𝐸% = 𝐼%v𝑅K) +

1
(ω𝐶)) 

(18) 

電流の平均値 Iは下式で得られる。 

 
図 3-12 バラクタダイオードの等価回路 
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 𝐼 =
1
𝑇[

|𝐼% sinω𝑡|
L

F
d𝑡 (19) 

 

回路内の各素⼦の抵抗値を調べた後に、マイクロストリップラインにより伝

達する電圧の割合を考慮した。チューニングキャパシタ CT である BB181は、

図 3-5に⽰す通り、マイクロストリップラインを介して回路に接続しているた

め、マイクロストリップラインと BB181の抵抗値を合わせて算出する必要があ

る。そこで、式(19)と同様に総合した雑⾳電圧から逆に計算し、抵抗値を求め

る。 

回路全体の熱雑⾳電圧を求めるために、MCPG共振器回路全体の抵抗値𝑅/>

を考えると、まず共振器、伝送線路、マイクロストリップラインとダイオード

をまとめた抵抗値𝑍0を下式のように表せると、Uバランの並列回路とみなせ

る。Uバランは半波⻑であるため、1:2変圧器の機能を持つ。よって、MCPG

共振器回路全体の抵抗値𝑅/>は、図 3-2に⽰す各素⼦の雑⾳源の回路から図 3-

13(a)のように、 

 𝑅/> =
1
4𝑍0 + 𝑅M (20) 

と表せ、回路全体の熱雑⾳電圧を求められる。 

このとき、 

 𝑍0 =
1

1
𝑅-./' + 2𝑅-.&< + 2𝑅?,0

+ 1
2𝑅K

 (21) 

 次に、ショット雑⾳について考える。ショット雑⾳はダイオードで発⽣する

ため、CMである 1SV217、CTである BB181において考える必要がある。CM で

は図 3-13(b)のように抵抗値 rmの 1SV217が 2つ直列に連なっており、𝑅% =

𝑟% + 𝑟%と表せるため、ランダムな信号である雑⾳電圧の 2 乗平均𝑣%の電圧源の
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直列接続とみなせ、𝑉% = #𝑣%) + 𝑣%)と計算できる[3.12]。CTでは、マイクロス

トリップラインに BB181が接続されており、電圧の伝達率が 25％であるた

め、𝑉%と同様に雑⾳電圧𝑣!を⽤いて、𝑉N = 0.25#𝑣!) + 𝑣!)と得られる。よっ

て、ショット雑⾳の雑⾳電圧𝑉2".!は、 

 𝑉2".! = B𝑉%) + 𝑉!)  

(22) 

と求められる。 

 そして、MCPG共振器回路全体に発⽣する熱雑⾳とショット雑⾳の雑⾳電圧

は以下のように求められる。 

 V!.!&' = BV!"#$%&') + V2".!)  

(23) 

 

3.2.2 ベースラインの雑⾳計測 

本研究で⽤いた 750 MHz CW EPR分光装置を図に⽰す。以前に報告された分

光装置[3.13, 3.14]から、RF検出にダブルバランスミキサー（DBM）を使⽤して

いる点が変更されている。EPR スペクトルのベースラインの雑⾳を計測するた

めに、15N-PDTの EPR分光測定を⾏った。15N-PDT ⽔溶液サンプルは、15N-PDT 

 

図 3-13 (a)雑⾳源の等価回路、(b) マッチングキャパシタのショット雑⾳源
の等価回路 
 



 56 

を 2 mLのリン酸緩衝⾷塩⽔（PBS）で溶解し、マイクロセントフリッジチュー

ブ（直径 9 mm、⻑さ 37 mm）に詰めて作製された。図 3-14に、15N-PDTの EPR

スペクトルを⽰す。EPRスペクトルにおいて、図 3-14に⽰す通りに信号強度と

雑⾳を定義する。EPRスペクトルのベースラインの雑⾳の値は、15N-PDTの吸収

ピークのスペクトル情報を持たない領域の 100 データ点の標準偏差を 2 倍して

算出した。それぞれの信号強度と雑⾳レベルは EPR分光測定を 5 回繰り返し、

その測定結果の平均を⽤いた。EPR 信号強度と雑⾳レベルは、以下の 3 つの状

態で測定された。 

(i) マッチング回路にバラクタダイオードを⽤いているチューナブル共振器（図

3-1の回路）を⽤いた。この状態で測定されたベースラインの雑⾳レベルが、

この研究において⽐較対象とされる従来の雑⾳レベルである。ベースライン

の雑⾳レベルは、⼊⼒マイクロ波電⼒ Pinの関数として測定された。無負荷

のチューナブル共振器の中⼼の⾼周波磁場発⽣効率は102 µT/W1/2であった。 

(ii) マッチング回路にトリマキャパシタを⽤いているチューナブル共振器を⽤

いた。(i)のチューナブル共振器におけるバラクタダイオード（1SV217）を⾮

磁性であるトリマキャパシタ（NMAM15HV）に置き換えた。チューニング

回路ではバラクタダイオード（BB181）は置き換えられず、そのまま⽤いら

れた。この状態により、マッチングシステムにおけるバラクタダイオードの

ベースラインの雑⾳レベルへの影響について調査した。(i)と同様に、ベース

ラインの雑⾳レベルは、⼊⼒マイクロ波電⼒ Pinの関数として測定され、無

負荷のチューナブル共振器の中⼼の⾼周波磁場発⽣効率は 132 µT/W1/2であ

った 

(iii) RF シールドされたマッチング回路にトリマキャパシタを⽤いているチュー

ナブル共振器（図 3-15(b)参照）を⽤いた。MCPG 共振器に⽤いている半開



 57 

の RFシールドに加えて、２層のアルミニウムホイル（厚さ 11 µm）を⽤い

てチューナブル共振器を完全に覆うことで、EPRスペクトルへの外部環境か

らの RF 雑⾳の影響を遮断した。2 層のアルミニウムホイルの伝達係数は、

RF電流において0.8 × 10(*（750 MHzにおける表⽪深さ 3.1 µm, アルミニウ

ムの導電率 36 MS/m）であった。この状態のチューナブル共振器を⽤いて測

定したベースラインの雑⾳レベルを(i)、(ii)の状態と⽐較することで、EPRス

ペクトルへの外部環境からの RF雑⾳を測定した。 

以上の 3つの状態に加え、チューナブル共振器の代わりに 50-Ωダミーロード

（Mini-Circuits Laboratory Inc, Brooklyn, NY, ANNE-50）を接続し、共振器を除い

た EPR分光装置の雑⾳定数を測定した。実際の実験状態ではないが、この状態

で EPR分光装置の受信システムの雑⾳レベルを評価する。測定パラメータを表

に⽰す。⼊⼒マイクロ波電⼒は 5.5 mW（EPR 信号の飽和レベルに達しない値）

であった。状態(i)において様々な磁場変調振幅（0~80 µT）での雑⾳レベルを⽐

較することで、磁場変調のベースライン雑⾳への影響を調べた。各状態のベース

ラインの雑⾳レベルの 5 回測定の平均を両側 t検定することで⽐較した。 

 

 

図 3-14 15N-PDTの EPRスペクトルにおける信号強度と雑⾳電圧の定義 
Reprinted from AIP Adv. 9, 075312 (2019); licensed under a Creative Commons 
Attribution (CC BY) license. 
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3.3 実験結果と考察 

3.3.1 雑⾳の算出結果 

チューナブル共振器回路における各素⼦の抵抗値とチューナブル共振器内で

発⽣している熱雑⾳とショット雑⾳、その合計値を算出した。図 3-16は計算し

た雑⾳電圧の割合を表したグラフである。伝送線路の特性インピーダンス ZC

が 50 Ωと 100 Ωのチューナブル共振器の全体の雑⾳と熱雑⾳の内訳を⽰して

いる。ZC=50 Ωのチューナブル共振器の全体の雑⾳のうち、熱雑⾳は 22%、シ

ョット雑⾳は 78%であり、ZC=100 Ωのチューナブル共振器のそれぞれの雑⾳は

27%、73%であった。また、ZC=50 Ωのチューナブル共振器での雑⾳を 100%と

したとき、ZC=100 Ωのチューナブル共振器では、全体の雑⾳は 17%減少する

が、熱雑⾳は 4%増加した。ZC 50=Ω、100 Ωのどちらの共振器でも、バラクタ

 

図 3-15 (a)チューナブル共振器、(b)アルミニウムホイルで RFシールドされ
たチューナブル共振器 
Reprinted and adapted from AIP Adv. 9, 075312 (2019); licensed under a Creative 
Commons Attribution (CC BY) license. 



 59 

ダイオードから発⽣しているショット雑⾳が⽀配的であることが分かった。 

 

3.3.2 バラクタダイオードの影響 

図 3-17は、マッチング回路にバラクタダイオード⽤いた共振器：状態(i)と⽤

いていない共振器：状態(ii)で測定した 15N-PDTの EPRスペクトルである。トリ

マキャパシタのマッチング回路を⽤いた EPRスペクトルでは、バラクタダイオ

ードのマッチング回路より、ベースラインの雑⾳強度が⼩さかった。 

 

 
図 3-16 回路内全体の雑⾳割合 

 

図 3-17 状態(i)と状態(ii)で測定した 15N-PDTの EPRスペクトル 
Reprinted from AIP Adv. 9, 075312 (2019); licensed under a Creative Commons 
Attribution (CC BY) license. 
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図 3-18は、状態(i)と(ii)に関してスペクトルのベースライン雑⾳の⼊⼒マイク

ロ波電⼒ Pinの依存性を⽰している。⾚丸は状態(i)、⿊丸は状態(ii)のベースライ

ン雑⾳を⽰す。サンプルサイズ n=5で、平均値±SDを⽰す。トリマキャパシタ

を⽤いた共振器のベースラインの雑⾳レベルは、全ての⼊⼒マイクロ波電⼒で

低レベルを維持していたのに対し、バラクタダイオード⽤いた共振器のベース

ラインの雑⾳レベルは⼊⼒マイクロ波電⼒-10 dBm (0.1 mW) から急速に増加し

ていた。図 3-18に⽰されるベースラインの雑⾳レベルを⽐較することで、状態

(i)の雑⾳レベルの増加は、⼊射マイクロ波電⼒-10 dBmを超えて、マッチング回

路におけるバラクタダイオードにより⽣成されたノイズによって⽀配されてい

ると結論付けることができる。従って、5.5 mWの⼊⼒マイクロ波電⼒での測定

におけるバラクタダイオードからの雑⾳は、ベースラインの雑⾳レベルの主要

な雑⾳源であることを推測できる（図 3-18 参照）。また、図 3-18 により、トリ

マキャパシタの共振器では、ベースラインの雑⾳レベルの⼊⼒マイクロ波電⼒

の依存性が少ないことが⽰された。⼊⼒マイクロ波電⼒ 7.4 dBm (5.5 mW)では、

トリマキャパシタを⽤いた共振器でのベースライン雑⾳は 0.76 で、バラクタダ

イオードを⽤いた共振器でのベースライン雑⾳レベル 3.55に⽐べ、4.7 倍の改善

となった。 
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図 3-19に、バラクタダイオードを⽤いた共振器と⽤いていない共振器で得ら

れた EPR信号強度の平均値±SD (n=5) を⽰す。本実験で 15N-PDTの EPR信号

は⼊⼒マイクロ波電⼒の飽和レベルには達しなかった。⼊⼒マイクロ波電⼒ 6.9 

mW (8.4 dBm)までの間で、両⽅の共振器での信号強度は⼊⼒マイクロ波電⼒の

平⽅根に⽐例していた。信号強度の SD はとても⼩さいため、図 3-19 において

エラーバーが⾒えなていなかった。5.5 mW (7.4 dBm) の⼊⼒マイクロ波電⼒で、

バラクタダイオードの共振器：状態(i)での信号強度は 446（任意単位）であった。

それに対して、トリマキャパシタの共振器：状態(ii)での信号強度は 579（任意単

位）であった。この信号強度の増加は共振器の Q 値の違いによると考えられる。

バラクタダイオードの共振器での負荷あり Q 値は 150で、トリマキャパシタを

⽤いた共振器の Q 値は 214であった。 

 
図 3-18 ⼊⼒マイクロ波電⼒ Pinのスペクトルのベースライン雑⾳への依存
性（エラーバーは SD） 
Reprinted and adapted from AIP Adv. 9, 075312 (2019); licensed under a Creative 
Commons Attribution (CC BY) license. 
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図 3-20に、⼊⼒マイクロ波電⼒への図 3-18と図 3-19のデータから得られる

SNR（信号対雑⾳⽐）の依存性を⽰す。サンプルサイズ n=5で、平均値±SDを

⽰す。バラクタダイオードの共振器：状態(i)ではベースライン雑⾳レベルが上が

っていたため、信号強度と同様な向上は SNRには⾒られなかった。状態(i)とは

対照的に、トリマキャパシタの共振器：状態(ii)では⼊⼒マイクロ波電⼒の増加

に伴い、SNRは⼤幅に増加した。5.5 mW (7.4 dBm) の⼊⼒マイクロ波電⼒で、

バラクタダイオードの共振器：状態(i)での SNRは 127であり、トリマキャパシ

タの共振器：状態(ii)での SNRは 771であった。最終的に状態(i)と状態(ii)を⽐較

すると、ベースライン雑⾳レベルが 4.7 倍減少、信号強度が 1.3 倍向上し、SNR

は 6.1 倍向上した。 

 

 

 

 

 

図 3-19 ⼊⼒マイクロ波電⼒ Pinのスペクトルの信号強度への依存性（エラ
ーバーは SD） 
Reprinted and adapted from AIP Adv. 9, 075312 (2019); licensed under a Creative 
Commons Attribution (CC BY) license. 
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ベースライン雑⾳測定では、マイクロ波発振器の単側波帯（SSB）位相ノイズ

の影響は観察されなかったが、SSB 位相ノイズが⾼出⼒で明らかになる可能性

があることに注意すべきである[3.15-3.17]。実際、マッチング回路のバラクタダ

イオードからの雑⾳を取り除いた後には、マイクロ波発振器の位相ノイズの影

響が⾼出⼒領域での EPR分光法の主要な雑⾳源になり得る。通常、CW-EPR分

光装置では使⽤するマイクロ波発振器とその周波数は固定されているため、共

振器は分光装置の改善のためにさらに最適化できる主要な要素であり、マウス

腫瘍などの⾼感度 in vivo EPR分光とイメージング実験を実現する。本研究で報

告しているチューナブル共振器の雑⾳特性への洞察は、in vivo 腫瘍実験のため

の EPR分光装置の共振器の将来の改善に役⽴つはずである。 

 

3.3.3 各雑⾳源によるベースラインへの影響 

 

図 3-20 ⼊⼒マイクロ波電⼒ Pin毎の SNRの⽐較（エラーバーは SD） 
Reprinted and adapted from AIP Adv. 9, 075312 (2019); licensed under a Creative 
Commons Attribution (CC BY) license. 
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図 3-21に、磁場変調振幅を 0から 80 µTの間で増加させた時の、スペクトル

のベースライン雑⾳のサンプルサイズ n=5の平均値±SDを⽰す。磁場変調振幅

0 µT の時と⽐べて、80 µT での平均雑⾳レベルは 52%⾼かった。このノイズレ

ベルの増加は、磁場変調振幅の増加に伴い、印加された静磁場（27 mT）と磁場

変調⽤のヘルムホルツコイルペアで流れる電流に関連するローレンツ⼒が増加

することで、チューナブル共振器が強制的に振動することを考慮することで説

明できる。ヘルムホルツコイルペアはチューナブル共振器の⽀持構造に機械的

に接続されている（図 3-16 参照）ため、ヘルムホルツコイルペアに関連するロ

ーレンツ⼒は機械的振動と共振器の不安定性に寄与し、したがってスペクトル

のベースラインノイズに寄与する可能性がある。 

 

ベースライン雑⾳レベルに対する外部環境からの⾼周波雑⾳の影響を調査し

た。完全に閉じた RF シールドを使⽤したトリマキャパシタの共振器：状態(3)

を、半開放の RFシールドを使⽤したトリマキャパシタの共振器：状態(ii)と⽐較

した。図 3-22は、⼀般的な EPR分光測定条件下（⼊⼒マイクロ波電⼒ 5.5 mW）

で得られたベースライン雑⾳レベルを⽰す。その他の測定パラメータは、3.2節

 

図 3-21 磁場変調のベースライン雑⾳への影響（エラーバーは SD） 
Reprinted and adapted from AIP Adv. 9, 075312 (2019); licensed under a Creative 
Commons Attribution (CC BY) license. 
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で与えられたものと同じである。バラクタダイオードを⽤いた共振器：状態(i)と

トリマキャパシタを⽤いた共振器：状態(ii)を使⽤して共振器で測定されたベー

スライン雑⾳レベルのデータは、それぞれ V、Tとして与えられており、図 3-19

に⽰されているデータと同じである。50 Ωのダミーロードが共振器の代わりに

180˚ハイブリッドに接続されたときのベースライン雑⾳レベルは、図 3-23に DL

として⽰されている。完全に閉じた RFシールドを使⽤したトリマキャパシタの

共振器：状態(3)のベースライン雑⾳レベルは、T + Sとして与えられている。磁

場変調なしのバラクタダイオードの共振器を⽤いたベースライン雑⾳レベルは、

V (Mod-)として⽰されている。状態(3)のベースライン雑⾳レベルの平均値（0.74）

は、状態(ii)の雑⾳レベル（0.76）よりもわずかに低かったが、この差は統計的に

有意ではなかった（P = 0.665、両側 t検定、n = 5）。従って、半開放 RFシールド

の場合でも、外部環境からの⾼周波雑⾳はベースラインスペクトル雑⾳の⼤き

な原因ではないことが分かった。 

 

50 Ω のダミーロード（DL）で記録されたベースライン雑⾳レベルは、0.570

 

図 3-22 チューナブル共振器のベースライン雑⾳の⽐較 
Reprinted and adapted from AIP Adv. 9, 075312 (2019); licensed under a Creative 
Commons Attribution (CC BY) license. 
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（任意単位）であった（図 3-22 参照）。分光装置の受信システムを表すこの雑⾳

レベルは、測定された最⼩の雑⾳レベルである。トリマキャパシタの共振器で

は、ベースライン雑⾳レベルは 0.76 であった。DL と T のベースライン雑⾳レ

ベルの平均値の差は統計的に有意であった（P = 0.006、両側 t検定、n = 5）。従

って、トリマキャパシタを⽤いたマッチング回路の共振器はスペクトルベース

ラインに雑⾳を付加していると⾔える。 

マッチング回路のバラクタダイオード（1SV217）は、共振器の給電ポートに

直接接続されていた。従って、バラクタダイオードにより⽣成される雑⾳電圧

は、スペクトルのベースライン雑⾳レベルに著しく影響した（図 3-21 参照）。マ

ッチング回路⽤のバラクターダイオードとは対照的に、チューニング回路⽤の

バラクターダイオード（BB181）は、マイクロストリップラインを介して平衡伝

送線路に接続されているため、ベースライン雑⾳レベルへの影響が少ない。マイ

クロストリップラインの結合は、750MHZで 12.2dBであった。チューニングの

ためにバラクタダイオードにより⽣成された⾼周波雑⾳電⼒のわずか 6％が共

振器の平衡伝送線路に転送された。従って、チューニング回路のバラクタダイオ

ードで発⽣する雑⾳がスペクトルベースライン雑⾳に与える影響は、マッチン

グ回路のバラクタダイオードより⼤幅に⼩さくなる（図 3-22 の V, T 参照）。た

だし、チューニング回路のバラクタダイオードは、依然として共振器の雑⾳源で

ある。 

磁場変調なし条件の平均値（V (Mod-)）は 2.77（任意単位）であり、磁場変調

振幅 70 μT でのバラクタダイオードの共振器でのベースライン雑⾳レベルの平

均値（V）より 22％低くなっている。70 μTの磁場変調振幅下でのバラクタダイ

オードの共振器（V）の特性は、磁場変調振幅がベースライン雑⾳レベルに⼤き

く寄与することを明確に⽰している。共振器と磁場変調に関する雑⾳源をさら
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に調査することで、今後の研究のベースライン雑⾳レベルのさらなる低減につ

ながる可能性がある。 

 

3.4 まとめ 

この研究では、(i)共振器⾃体の内部で⽣成された雑⾳が EPRスペクトルのベ

ースライン雑⾳に⼤きな影響を与えること、(ii)マッチング回路のバラクタダイ

オードがベースライン雑⾳の主な原因であること、(iii)外部環境からの雑⾳はス

ペクトルベースライン雑⾳にほとんど寄与していないことが分かった。マッチ

ング回路のバラクタダイオードをトリマコンデンサに置き換えることで、EPR

スペクトルの SNR が 6.1 倍向上した。従って、チューナブル共振器において、

バラクタダイオードを使⽤する際はショット雑⾳について注意が必要であり、

チューニング、マッチングの電気的制御には BSTコンデンサなどのショット雑

⾳を持たない可変容量コンデンサを使⽤することで低雑⾳化を望める。 

これらの結果は、今後の最適な in vivo分光およびイメージングのための EPR

共振器の設計に役⽴つと考えられる。磁場変調に使⽤されるヘルムホルツコイ

ルペアの機械的構造を最適化することで、さらなる SNR の改善が期待できる。  
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第4章  マルチハーモニック検波による受信システムの⾼

感度化 

4.1 EPR 受信システムの背景 

連続波（CW）EPR法を⽤いた in vivoイメージングは、⽣体内の酸素分圧や pH

の可視化を可能にしている[4.1-4.3]が、より⾼精度なイメージングのためには、

⾼感度な EPRスペクトルの取得が必要である。そのために、EPR分光装置⾃体

の⾼感度化が求められている。EPR 分光装置において、EPR 信号の受信システ

ムは測定感度に⼤きく影響する。⼀般的な CW EPR分光法では、EPR信号をよ

り⾼感度に検出するために、磁場変調を⽤いている。変調された EPR信号は位

相検波により、復調され受信される。磁場変調に⽤いる変調信号の振幅と EPR

スペクトルの本来の線幅の⽐（磁場変調率）が 0.25 より⼤きいと徐々に過変調

の状態となる。過変調では、得られる EPR信号が⾼感度化される⼀⽅、正しく

復調されず歪んでしまう。in vivoイメージングでは、多少の EPRスペクトルの

歪みを受け⼊れることで、過変調による⾼感度化を享受している。また、⼀般的

には変調信号の基本波成分のみを⽤いて位相検波しているが、過変調が進むに

つれ、n次の⾼調波成分が増加する。 

1995 年に Bikineev らにより、変調周波数の⾼調波を含めてスペクトルを再構

成することで、過変調による EPRスペクトルの歪みを補正する⼿法が発表され

た[4.4]。2011年に Tseitlinらは X-band EPR分光装置にこの⽅法を実装し、変調

周波数 10 kHzにおいて EPRスペクトルの線幅を回復させることに成功した[4.5]。

2015 年に同グループは、このマルチハーモニック再構成法により、広い線幅と

狭い線幅のスペクトルにおいてもそれぞれ線幅を充分に回復できることを実証

した[4.6]。これを受けて、2020 年に Gonet らは、変調周波数 1 kHz においてこ
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のマルチハーモニック検波法を in vivo イメージングに応⽤した[4.7]。600 MHz 

EPR分光装置にて、磁場変調率 26倍において変調信号の⾼調波を 100次まで含

めた再構成が⾏われた。⾼い磁場変調率を使⽤する（より過変調にする）ために

は、より⾼い次数の⾼調波まで取得することが必要になるが、再構成処理のため

の PCにおいてより多くのメモリを必要とする。また、⾼い変調周波数を使⽤す

る場合、変調信号の⾼調波は⾼周波信号となり多くの雑⾳を伴うリスクがある。

従って、必要な感度に対して、磁場変調率と再構成に含めるべき変調信号の⾼調

波次数をより⼩さくする検討が必要である。 

第 4章の研究の⽬的は、⾼精度 in vivo pHイメージングのために 750 MHz EPR

分光装置にマルチハーモニック検波法を実装し、⾼い変調周波数（従来から使⽤

している 90 kHz）において EPR スペクトルの⾼感度化を実現することである。 

 

4.2 実験⽅法 

4.2.1 マルチハーモニック検波⽅式 

デジタルマルチハーモニック検波 (MHD) システムは、LabVIEW2020開発環

境（National Instruments, Austin, TX）を⽤いて構築された。Tseytlinらによる先⾏

研究[4.5, 4.6]で報告されている⽅法を⽤いて、フーリエ領域においてマルチハー

モニック再構成を⾏った。周波数𝑢領域における𝑛次⾼調波𝑆!(𝑢)のフーリエ変換

は式(1)のように定義できる。 

 𝑆"(u) = 𝐷"(u) ∗ 𝐹(u) (1) 

𝐹(u)は 1次微分 EPR吸収スペクトルのフーリエ変換である。フィルタ関数であ

る𝐷"(u)は以下のように定義される。 

 𝐷!(u) = +
ℎ#
4𝑛. j

("%&) 0J"%& +
ℎ#𝑢
2 . + J"(& +

ℎ#𝑢
2 .4 , 𝑛 > 0 (2) 
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hmは磁場変調振幅、J"(&とJ"%&は第 1種ベッセル関数であり、𝑢 = 2π𝑖/𝐻)は磁場

掃引幅𝐻)とフーリエ領域の離散化インデックス iを⽤いて計算された。1次微分

吸収スペクトルを求めるために、逆畳み込み積分を⾏った。 

 𝐹(𝑢) =
𝑆!(𝑢)
𝐷!(𝑢)

  

 
(3) 

分⺟の𝐷"(𝑢)は 0 になり、その時の𝑆"(𝑢)の情報は失われてしまう。その状態を

避けるため、式(3)は次式を⽤いて⾼調波と⾜し合わされた。 

 𝐹(𝑢) =
∑ 𝐷"∗(𝑢)	𝑆"(𝑢)"
&

∑ 𝐷"∗(𝑢)	𝐷"(𝑢)"
&

  

 
(4) 

𝐷"∗(𝑢)はフィルタ関数である𝐷"(u)の複素共役であり、𝑛はマルチハーモニック再

構成に使われた最⼤次数である。𝐹(u)はガウシアン関数と畳み込み積分された

⽅形窓を⽤いてフィルタリングされた。EPR スペクトルの信号対雑⾳⽐ (SNR) 

と線幅はトレードオフの関係にあるため、線幅が回復する充分なフィルタのカ

ットオフ周波数を最適化する必要がある。 

 

4.2.2 マルチハーモニック検波システムの構築 

図 4-1に、第 4章の実験で⽤いた 750 MHz EPR分光装置の簡略化したダイア

グラムを⽰す。EPR分光装置の詳細は先⾏研究[4.8, 4.9]にて報告されている。⼀

般的な CW EPR 法では、磁場変調と組み合わせて Lock-in アンプを⽤いて位相

検波 (PSD) を⾏う。マルチハーモニック検波では、ホモダイン検波の直後に、

16 bit DAQ ボード PXIe-6386 (チャンネル毎最⼤サンプリングレート 14 MS/s、

National Instruments, Austin, TX)を⽤いて電圧信号を受信した。デジタル化された

信号は、信号処理のために Thunderbolt 3を通してコンピュータに送られた。図

4-2 に⽰すように、8,192 点の EPR スペクトルを構成するために、8192 点×128
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点（1,048,576 点）の EPR信号がコンピュータに送られ、128 点ずつ順にフーリ

エ領域で変調周波数成分を取り出すことで位相検波された。⾼調波スペクトル

については、変調周波数の⾼調波成分をそれぞれ取り出すことで位相検波を⾏

った。1スキャンあたりのデータ取得時間 (100 ms) とサンプル点数 (8,192) に

より、磁場変調に⽤いる変調周波数を 81.92 kHzと設定した。それぞれのサンプ

ル点は磁場変調の信号と同期している。データサンプリング信号を磁場変調信

号と同期させるために、サンプリング周波数を変調周波数の 128 倍である

10.48576 MHz に設定した。これらの 2 つの信号は 2 チャンネル波形発⽣器

（Keysight Technologies 33522A, Santa Rosa, CA）で発⽣され、外部磁場掃引及び

磁場勾配を制御している外部トリガを⽤いて同期された。EPRスペクトルは 750 

MHzマルチコイルパラレルギャップ共振器（サンプル領域 内径 22 mm, ⻑さ 30 

mm）[4.8]を⽤いて測定を⾏った。無負荷の共振器の⾼周波磁場発⽣効率は 126 

µT/W1/2であった。 

 

図 4-1 MHDシステムを含む 750 MHz EPR分光装置のブロックダイアグ
ラム 
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4.2.3 pH感受性プローブと⽔溶液サンプル 

pH感受性ニトロキシルラジカル、2-(4-((2-(4-amino-4-carboxybutanamido)-3-

(carboxymethylamino)-3-oxoproylthio)methyl)phenyl)-4-pyrrolidino-2,5,5-triethyl-2,5-

dihydro-1H-imidazol-1-oxyl, R-SGが重⽔素化されたdR-SGは先⾏研究において合

成が報告されている[4.10]。得られるスペクトルの線幅がよりシャープにな

り、信号強度が⼤きいため、dR-SGプローブを⽤いた[4.11]。図4-3にdR-SGの化

学構造式を⽰す。プロトンが結合していない状態（図4-3(a)）とプロトンが結

合している状態（図4-3(b)）があり、この⽐率がpHによって変動する。この

時、図4-4に⽰すようにEPR吸収スペクトルの両端の2つのピーク間距離が変動

し（超微細構造定数hyperfine coupling constant (hfc) の変化）、pHが⾼くなるに

つれてhfcが⼤きくなる。予め決められたpHで取得した構成データを⽤いて、

得られたEPRスペクトルのpHを計算することができる。pH=3.07とpH=11.77に

おいて、スピンプローブは図4-3(a)または図4-3 (b)の⼀⽅の状態になる。24℃に

 

図 4-2 MHDシステムにおけるデジタル位相検波の流れ 
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おいてpH=6.815で1:1の割合となる[4.12]。 

 

 

リン酸緩衝液 (PBS) を⽤いて、2 mMのdR-SGを溶解した。HClとNaOHを⽤

いて、pH 6.20から7.40までの7つのラジカル⽔溶液を調整した。⽔溶液のpH

は、ガラス電極（InLab Semi-Micro, Mettler Toledo, Columbus, OH）を備えたpH

メーター（SevenCompact pH meter S220, Mettler Toledo, Columbus, OH）を⽤いて

測定された。2 mLのバイアル（内径 9.8 mm, ⻑さ 32 mm, product number 5182-

0715, Agilent Technologies, Santa Clara, CA）を⽤いて⽔溶液サンプルを⽤意し

 

図 4-3 pH感受性プローブ dR-SGの(a)プロトンが結合していない状態と
(b)プロトンが結合している状態（SG：グルタチオン残基） 

 

図 4-4  pH感受性プローブ dR-SGの EPRスペクトル 
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た。バイアルは、架橋ポリスチレン（Rexolite® 1422）で作られたサンプルホル

ダーにより750 MHz EPR分光装置の共振器の中⼼に設置された。 

 

4.2.4 pHマップの再構成法 

4 次元スペクトル空間画像は、逐次近似を⽤いる代数的再構成法 (Algebraic 

Reconstruction Technique, 以下、ART法)により再構成された。ART法の各繰り返

しにおいて、スペクトルデータのフィッティングを⾏った。計算は Apple Mac 

mini（M1, 2020, memory 8 GB）を⽤いて⾏った。再構成プログラムは、開発環境

MATLAB 2021a（MathWorks, Natick, MA）において実装された。⾼速計算のため

に、ART法プログラムは C ⾔語で書かれ、MATLAB-executable (MEX) 関数とし

てコンパイルされた。pH再構成アルゴリズムの詳細については、先⾏研究[4.13, 

4.14]にて報告されている。腫瘍モデルマウスの後肢の pHマッピングでは、スペ

クトル窓 6.75 mTと FOV 25.0 mm × 25.0 mm × 37.5 mmから決定したマトリック

スサイズ 768 × 48 × 48 × 72を⽤いた。ART法の繰り返し回数は、式(5)を⽤いて

得られた各繰り返しにおける誤差を最⼩化することで最適化された値である、7

回を⽤いた。 

 
error =

1
𝑛	C

|pH#+,-.!(𝑖) − pH#+.)(𝑖)|	
"

/0&

, (5) 

𝑛は測定サンプル数、pH#+,-.!は再構成された pH 値の中央値、pH#+.)は pH 電

極メーターを⽤いて測定された pH 値である。計算閾値は信号強度の計算結果の

平均値の 40%とした。 

 

4.2.5 EPR分光測定 

従来の PSDシステムとデジタルMHDシステムを⽤いた EPR分光測定におい
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て共通して⽤いたパラメータは、磁場掃引幅 9.0 mT, 変調周波数 81.92 kHz, ⼊

⼒マイクロ波電⼒ 4.37 mW, EPRスペクトルのサンプル点数 8,192であった。デ

ジタル MHD システムにおけるパラメータの最適化のために、磁場変調振幅が

dR-SGプローブのスペクトルの本来の線幅の 1倍である 0.13 mT（磁場変調率 1

倍）と 2倍である 0.26 mT（磁場変調率 2倍）で⽐較を⾏った。⾼調波スペクト

ル𝑆!(𝑢)が取得された直後にかけられるローパスフィルタ（LPF）におけるカッ

トオフ周波数は 2,604 Hz（Lock-in アンプの時定数 30 µsに対応）であり、MHD

再構成においてフーリエ領域でかけられるフィルタリングのカットオフ周波数

は、それぞれ磁場変調振率 1倍の時は基本波の 50次、磁場変調振率 2倍の時は

基本波の 52次であった。 

 

4.2.6 ⽔溶液サンプルの pHマッピング 

従来の PSDシステムとデジタルMHDシステムを⽤いた EPR測定において共

通して⽤いたパラメータは、磁場掃引幅 9.0 mT, 磁場変調振幅 0.13 mT, 変調周

波数 81.92 kHz, 最⼤磁場勾配 70 mT/m, ⼊⼒マイクロ波電⼒ 4.37 mW であっ

た。各 X-、Y-、Z-⽅向に 15 段階の磁場勾配を印加しスペクトルを取得した（合

計 3,375スペクトル）。従来の PSDシステムでは、Lock-in アンプの時定数 30 µs, 

1スキャンにおけるスペクトルサンプル数 2,048であった。デジタルMHDシス

テムでは、⾼調波スペクトル𝑆!(𝑢)の LPFにおけるカットオフ周波数は 2,604 Hz

（Lock-in アンプの時定数 30 µsに対応）であり、フーリエ領域のフィルタのカ

ットオフデータポイントは 50 であった。1 スキャンにおけるスペクトルサンプ

ル数 8,192であり、MHD再構成に含めた⾼調波の次数は 4であった。総合した

データ取得時間は 7.5分であった。⽔溶液サンプルの EPR pH測定はマウス体温

と同じ温度である 37℃で⾏われた。⽔溶液サンプルの温度調節は、Small animal 
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monitoring & gating system（Model 1030、SA Instruments, Inc.、Stony Brook、NY、

USA）を⽤いて、バイアルに光ファイバの温度センサ（25SFOC-23、SA Instruments, 

Inc.、Stony Brook、NY、USA）を挿⼊し、読み取られた温度によりフィードバッ

ク制御されたファン (77n100、SA Instruments, Inc.、Stony Brook、NY、USA) か

ら送られる温⾵を当てることで⾏われた。 

 

4.3 実験結果と考察 

4.3.1 マルチハーモニック検波⽅式による EPR分光 

磁場変調に⽤いる変調信号の振幅と EPR スペクトルの本来の線幅の⽐を磁

場変調率とし、以下、磁場変調 aと表す。図 4-5に従来位相検波 (PSD) シス

テムによる EPR スペクトルと、開発したマルチハーモニック (MHD) 位相検

波システムによる EPRスペクトルを⽰す。MHD位相検波システムによる EPR

スペクトルは磁場変調率 a=1.0 倍で取得された。それぞれの EPR スペクトル

は 300回積算されており、中⼼磁場が 0に調整されている。図 4-5の右上には

50倍した EPRスペクトルのベースライン雑⾳を⽰す。図 4-6は、マルチハー

モニック検波において、磁場変調率 a=2.0倍で得られた 1次〜5次までの⾼調

波スペクトル𝑆!(𝑢)である。図 4-6に⽰す𝑆!(𝑢)は、ローパスフィルタを掛けら

れている。⾼次になるにつれて振幅が⼩さくなっていることが分かる。 
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マルチハーモニクス検波において必要な磁場変調率 a、ハーモニクス数を求

めた。磁場変調率 a=1.0倍、2.0倍の時の、MHD再構成に含めたハーモニクス

 

図 4-5  pH感受性プローブ dR-SGの（上）従来 PSDシステムと（下）
MHDシステムを⽤いた EPRスペクトル 

 

図 4-6  pH感受性プローブ dR-SGの⾼調波スペクトル𝑆!(𝑢) 
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数と信号対雑⾳⽐ (SNR)の関係を図 4-7(a)に、MHD 再構成に含めたハーモニ

クス数と線幅 (µT)の関係を図 4-7(b)に⽰す。それぞれ 300 回測定の平均値で

あり、エラーバーは SEMを⽰す。磁場変調率 a=1.0倍、2.0倍のどちらにおい

ても、MHD再構成に含めるハーモニクス数が増える毎に、SNRと線幅は増加

した。磁場変調率 a=1.0倍の時、ハーモニクス数 3以降で SNR、線幅は⼀定に

なった。これは、磁場変調率 a=1.0倍におけるマルチハーモニック検波で受信

された⾼調波スペクトルの上限がハーモニクス数 3 であることによる。MHD

再構成に含めるハーモニクス数が増えるに伴い線幅が広がったことは、含まれ

る信号が増えるに従い含まれる雑⾳も増えたためであると考えられる。磁場変

調率 a=2.0倍の時、ハーモニクス数 6以降で SNR、線幅は⼀定になった。磁場

変調率 a=1.0倍の時と⽐べ、MHD再構成に含まれるハーモニクス数が 1、2の

時の SNR、線幅がとても⼩さい値となった。 

⾼調波スペクトル𝑆!(𝑢)の LPF におけるカットオフ周波数 2,604 kHz は、

Lock-in アンプ（LI 5640、NF ELECTRONIC INSTRUMENTS、横浜市）の時定

数 30 µsに対応している等価雑⾳帯域幅から決定した。Lock-in アンプの時定

数τに対する減衰傾度 24 dB における等価雑⾳帯域幅 BN24の算出式を以下に

⽰す（LI 5640取扱説明書より）。 

 𝐵123 =
5

32 × 𝜏	, 
 (6) 

フーリエ領域のフィルタのカットオフ周波数は、a=1.0倍で 50次、a=2.0倍で

52 次に調整された。このフィルタ値は、得られるスペクトルの線幅が、従来

PSD システムを⽤いて磁場変調率 a=1.0 倍で得られる EPR スペクトルの線幅

を超えないように最適化された。図 4-5に⽰す通り、dR-SGは 3本の吸収ピー

クの数を持つため、フーリエ領域のフィルタを広く取る必要があるが、吸収ピ

ークが少ない EPR信号では、フィルタを狭め、より⾼い SNRを得ることがで
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きる。磁場変調率 a=2.0倍においてMHD再構成に必要な信号は 6次の⾼調波

にまであることから、ハーモニクス数が 1、2の時は必要な信号が含まれてい

ないため、EPR スペクトルを再構成できていないと考えられる。磁場変調率

a=1.0倍の時、磁場変調率 a=2.0倍に⽐べて SNRが⾼く、線幅が⼩さい結果と

なった。磁場変調率 a=2.0倍の時の⽅がフーリエ領域のフィルタを広くかけて

いるのにも関わらず、磁場変調率 a=1.0 倍の⽅が⾼感度な EPR スペクトルを

得られた。これは、磁場変調周波数が 81.92 kHzと⽐較的⾼い周波数であるこ

とから、含めるスペクトルが⾼次になるにつれて⾼周波となり、雑⾳を広く受

信してしまうことによるのではないかと考えられる。本研究では、⽤いている

EPR 装置の⾃動周波数制御のための FM 変調の変調周波数との⼲渉を避ける

ために、磁場変調周波数を下げることはしなかった。また変調信号を低周波に

すると、マイクロ波発振器の位相ノイズ（SSB位相ノイズ）による影響も増え

てくる。今後のMHDシステムを⽤いた⾼感度化において、低い磁場変調周波

数を⽤いることは有⽤であるが、⾼周波ノイズと SSB 位相ノイズの影響のバ

ランスを考慮する必要がある。 

 

図 4-7 各磁場変調率 aにおけるMHD再構成に含めたハーモニクス数と、
(a)信号対雑⾳⽐ (SNR)の関係、(b) 線幅 (µT)の関係（サンプルサイズ n=300
の平均値±SEM） 
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従来の PSD システムと開発した MHD システムを⽤いて得られたそれぞれ

の ESRスペクトルの SNRを⽐較した。図 4-8に、従来の PSDシステムを⽤い

た磁場変調率 a=0.25倍、1.0倍の時の SNR、MHDシステムを⽤いた磁場変調

率 a=1.0倍、2.0倍の時の SNRを⽰す。それぞれ 300回測定の平均値でエラー

バーは SEMを⽰す。MHDシステムを⽤いた結果は、図 4-7と同じデータを⽤

いている。磁場変調率 a=0.25 倍では、磁場変調の影響が⼗分に⼩さいため、

得られた EPR スペクトルは磁場変調による歪みがない本来の線幅を⽰してい

る。従来の PSDシステムにおける磁場変調率 a=0.25倍で SNRは 6、a=1.0倍

での SNR は 19 であった。MHD システムにおける磁場変調率 a=1.0 倍での

SNRは 41、a=2.0倍での SNRは 40であった。従って、MHDシステムによる

ESR スペクトルの SNR と⽐較すると、PSD システムにおける磁場変調率

a=0.25倍での SNRから約 7倍、a=1.0倍での SNRから約 2倍向上した。先⾏

研究では、磁場変調率 a=26倍にてハーモニクス数 100まで含めた MHD再構

成を⾏ったことで、a=0.25倍における SNRから約 7倍向上していた[4.6]。本

研究では磁場変調率 a=1.0倍、ハーモニクス数 4までという、先⾏研究より少

ない磁場変調率、ハーモニクス数での MHD再構成で、同様の SNRの 7倍向

上を達成した。 
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4.3.2 マルチハーモニック検波⽅式による pHマッピング 

開発したMHDシステムを⽤いて、⽔溶液サンプルの pHイメージングを⾏っ

た。前節で決定したMHD再構成パラメータを⽤いて EPR信号は再構成された。

図 4-9(a)に、⽔溶液サンプルとして使⽤した 2 mL バイアル（内径 9.8 mm）を⽰

す。図 4-9(b)は、EPR信号強度のサーフェイスレンダリング画像であり、グレー

で⽰された位置のスライス画像を、図 4-9(c)に⽰す。pH 6.2〜7.4の間で 0.2 刻み

の 7つの⽔溶液サンプルを⽤いて、pHイメージングを⾏った。図 4-10に、その

2次元画像を⽰す。この時、7つのサンプルで求めた pH分解能の平均は 0.07で

あり、PSDシステムと同様に pHイメージングを⾏うことができた。pH 6.2、6.4、

7.4においてイメージング結果にむらが⾒られるが、全てのファントムで⼀様に

⾒られるものではないことから、磁場の不均⼀性によるものではなく、ART 再

構成における最適な繰り返し計算回数の違いによるものであると考えられる。 

 

図 4-8 各磁場変調率における従来 PSDシステムとMHDシステムを⽤い
た EPRスペクトルの SNR⽐較（サンプルサイズ n=300） 
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ガラス電極 pHメーターで測定した pHに対する EPR測定で得られた pHの関

係を図 4-11に⽰す。図 4-11における⿊丸が pHマッピングによるサンプル領域

における平均値であり、エラーバーは±SDである。EPR測定値 pHmeasuredを、ガ

ラス電極 pHメーターの測定値 pHelectrode の 3次関数(7)で近似した。 

 pH#+.)45+, = m6 +m&𝑥 + m2𝑥2 +m7𝑥7 

𝑥 = pH+8+9:5;,+ 
 (7) 

それぞれの係数は m0= -8.2796, m1= 3.3363, m2= -0.11754, m3= -0.0069453であり、

 

図 4-9 dR-SG ⽔溶液サンプルの(a)写真、(b)EPR信号強度の 3D 画像と(c)2D
画像（スケールバーは 5 mm） 

 

図 4-10 dR-SG ⽔溶液サンプルの pH6.2~7.4の pHマップ（スケールバーは
5 mm） 
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この時の決定係数 R2は 0.99929であった。図 4-11より、pH 6.2~7.0における EPR

測定 pHmeasuredはガラス電極 pHメーターの測定 pHelectrodeとの誤差 0.06以下であ

るが、pH7.2を超えるとガラス電極 pHメーターの測定結果よりも⼤幅に低い値

を算出していることが分かった。これは、従来の PSDシステムを⽤いた EPR測

定においても同様であった。原因は、37℃では pKa=6.6から pHの値が⼤きく離

れると、hfc（EPR吸収スペクトルの両端の 2つのピーク間距離）の変化が⼩さ

くなっていくことにあると考えられる。図 4-12に、37℃で測定した pH 毎の dR-

SGの EPRスペクトルの hfcを⽰す。pKa=6.6から離れた pH 6.0以下、pH 7.2以

上では、hfc の変化が⼩さいことが分かる。pH7.2 以上では再構成に⽤いている

構成データの hfcの変化が⼩さいため、⾼ pHでの計算結果が本来の値より⼩さ

い値となったと考えられる。図 4-11の⻘丸は、⿊丸の測定 pHを⾚線で⽰す 3次

多項式で補正した pHである。補正された pHはガラス電極 pHメーターで測定

した pHに即している。ただし、pH 7.0以上では、SDが増⼤している。 

 

 

図 4-11 pHメーターで測定した pHに対する EPR測定した pHの関係と補
正曲線（平均値±SD、⿊丸：測定値、⻘丸：補正値、⾚線：近似曲線） 
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4.4 まとめ 

第 4 章の研究では、EPR 分光装置の受信システムにマルチハーモニック検波

（MHD）システムを導⼊した。pH イメージングを⾏うために、pH 感受性プロ

ーブ dR-SG の EPR 分光測定において MHD システムのパラメータを最適化し

た。磁場変調率 1倍、ハーモニクス数 4次まで含めたMHD再構成により、従来

のシステムと⽐べて、得られた EPRスペクトルの SNR（信号対雑⾳⽐）を 2倍

向上させた。従来システムと同様に、pH分解能 0.07で⽔溶液サンプルの pHイ

メージングを⾏うことができた。先⾏研究での報告に⽐べ、⼤幅に⼩さい磁場変

調率で、先⾏研究[4.6]と同様の⾼感度化を達成したことから、必要な感度に対し、

磁場変調周波数と磁場変調率を検討することができると考えられる。従って、⾼

い変調周波数と低い変調周波数で影響する雑⾳（⾼周波ノイズと位相ノイズ）を

考慮し、最適な磁場変調周波数を使⽤することで更なるシステムの⾼感度化も

期待できる。  

 
図 4-12  各 pHにおける dR-SGの hfcの遷移 
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第5章  CA IX阻害による固形腫瘍における治療効果の早期

予測への応用 

5.1 pHイメージング用いた治療効果判定の背景 

pHは、生物において生体恒常性の維持のための重要なパラメーターの 1つで

ある。人体において、がん[5.1-5.4]や、腎不全[5.5]、心臓虚血[5.6, 5.7]など多くの

疾患で、pHが正常な生理学的値を外れていることが報告されている。第 1章で

述べた通り、がん細胞では通常の細胞とエネルギー代謝経路が異なり、乳酸を多

く産生する[5.8]。これにより、がん細胞では pH調節が活発に行われ、エネルギ

ー代謝と細胞外 pHは密接に関係していることが知られている。生体内において

重要なパラメータの一つである pHは、基本的な物理量であるが、生体内での計

測が容易ではない[5.9]。分子イメージングのひとつである pHイメージングをが

ん研究へ応用する研究[5.10]は発展途上であり、生体内での細胞外 pH 計測を抗

がん剤の治療効果と結びつけるモデル実験はこれまで行われていない。 

低酸素条件下で過剰に発現する CA IX は、がん細胞において pH 調節機能を

担っている[5.11]。CA IXを阻害することで、CA IXにおけるがん細胞の pH調節

機能を低下させることができるため、CA IX 阻害剤は抗がん剤として期待され

ている[5.12, 5.13]。CA IX阻害されたがん細胞では、CA IX阻害されていないが

ん細胞と比較して、細胞内外でそれぞれ pHが変化すると考えられる。CA IX阻

害による化学療法の治療効果を細胞外 pH という効果予測バイオマーカーで早

期予測できれば、がん治療における新たな治療法と治療効果予測法が確立でき

る。また、化学療法への応答と腫瘍成長の予測を数理モデル化できれば、他の種

類の抗がん剤や放射線治療など、様々な治療法の早期効果予測に応用できる可

能性がある。 
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第 5 章では、高精度 EPR 分光装置を用いて、腫瘍モデルマウスの細胞外 pH

イメージングを行い、pHをバイオマーカーとして用いた CA IX阻害による化学

療法の早期予測方法の実現可能性を示す。 

 

5.2 実験方法 

5.2.1 試薬 

先行研究[5.14]において合成された pH感受性ニトロキシルラジカル、2-(4-((2-

(4-amino-4-carboxybutanamido)-3-(carboxymethylamino)-3-oxoproylthio)methyl) 

phenyl) -4-pyrrolidino-2,5,5-triethyl-2,5-dihydro-1H-imidazol-1-oxyl, R-SG の重水素

化体である dR-SGを動物実験のプローブとして用いた。dR-SGは、親水性トリ

ペプチドであるグルタチオン残基を持ち、細胞膜を透過しないため、細胞外の環

境に止まり、細胞外 pHのイメージングを可能にする。 

CA IX 阻害剤として、U-104（モデル番号 HY-13513）を MedChemExpress 社

（Monmouth Junction, NJ, USA）から購入した。U-104の化学構造式を図 5-1に示

す。U-104を溶解するために、ポリエチレングリコール 400（PEG400）を Sigma-

Aldrich Japan（東京）から購入した。先行研究[5.15, 5.16]を参考にして、PEG400 

55.6%、エタノール 11.1%と純水 33.3%に U-104 (8.0 mg/mL) を溶解した。 

 

5.2.2 腫瘍モデルマウス 

全ての動物実験は、北海道大学動物実験規則に従い、動物実験委員会の承認

 

図 5-1 CA IX 阻害剤 U-104 の化学構造式 
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を得て実施された（承認番号 20-0118）。先行研究[5.17]と同様に、ヒト由来膵管

腺がん細胞である MIA-PaCa2（American Type Culture Collection, Manassas, VA, 

USA）を用いた。BALB/c-nu/nuマウス（日本 SLC、浜松）の右後肢に約 1,000万

個の MIA-PaCa2 細胞を皮下注射し、固形腫瘍を作製した。U-104 による CA IX

の阻害の様子を知るために、腫瘍サイズが 200 mm3に達してから、U-104の投与

を開始し、21日間腹腔投与した。投与濃度は、40 mg/kg、20 mg/kg（体重当たり）

と Vehicle群（いずれも 100 µL／投与）の 3群で行なった。 

腫瘍モデルマウスの CA IX 阻害への pH 応答を測定するために、腫瘍サイズ

が 350~400 mm3に達した日に 1回目の測定を実施した。その 1日後に U-104（40 

mg/kg, 100 µL）を腹腔投与し、約 1時間後に 2回目の測定を行った。 

 

5.2.3 CA IX阻害腫瘍モデルマウス pHマッピング 

CA IX阻害腫瘍モデルマウスの pH応答を測定するため、細胞外 pHイメージ

ングを行った。HCl か NaOH を用いて pH 7.4 に調整した dR-SG プローブ（7.6 

mg, 0.6 mmol/kg 体重あたり）を、測定の直前にマウス体内に 40秒かけて尾静脈

注射した。dR-SG プローブ投与完了から 1 分後に測定を開始した。測定中は、

マウスにイソフルランを吸入させ、麻酔をかけており（2.3%で導入しその後 1.0% 

~ 2.0%）、光ファイバ温度センサと圧力センサでマウスの体温と呼吸数をモニタ

ーした（A small animal monitoring and gating system; model 1025, SA instruments, Inc., 

Stony Brook, NY, US）。ヒーターシステム（Model 1025, SA Instruments, Inc., Stony 

Brook, NY, US）によるフィードバック制御を用いて、マウスの体温を 36.5 ~ 

37.5 ℃に維持した。 

第 4章で報告したマルチハーモニック検波（MHD）システムを用いて、EPR

スペクトルを取得した。pHイメージングにおける測定パラメータは、磁場掃引
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幅 9.0 mT, 磁場変調振幅 0.13 mT, 変調周波数 81.92 kHz, 最大磁場勾配 70 

mT/m, 入力マイクロ波電力 11.48 mWであった。各 X-、Y-、Z-方向に 15ずつの

磁場勾配でスペクトルを取得した（合計 3,375スペクトル）。MHDシステムにお

いて、高調波スペクトルの LPFのカットオフ周波数は 2,604 Hzであり、フーリ

エ領域のフィルタのカットオフデータポイントは 50 であった。1 スキャンにお

けるスペクトルサンプル数 は 8192点であり、MHD再構成に含めた高調波の次

数は 4であった。総合したデータ取得時間は 7.5分であった。 

第 4章の実験と同様に、4次元スペクトル空間画像は、逐次近似 (ART) 法に

より再構成された。ART 法の繰り返しにおいて、スペクトルデータのフィッテ

ィングを行った。pH再構成アルゴリズムの詳細については、先行研究[5.18, 5.19]

にて報告されている。腫瘍モデルマウスの後肢の細胞外 pHマッピングでは、ス

ペクトル窓 6.75 mTと FOV 25.0 mm × 25.0 mm × 25.0 mmから決定したマトリッ

クスサイズ 768 × 48 × 48 × 48を用いた。ART法の繰り返し回数は、7回行なっ

た。ART法による pHの計算後、3次多項式（第 4章参照）を用いて補正し、細

胞外 pHマップを作成した。 

 

5.3 実験結果と考察 

5.3.1 固形腫瘍への CA IX阻害剤投与 

CA IX 阻害剤 U-104 の投与量による治療効果を確認するために、2 種類の投

与量 40 mg/kg, 20 mg/kg（体重あたり）と Vehicle群をそれぞれ 5匹, 5匹, 6匹の

腫瘍モデルマウスに投与した。CA IX 阻害剤 U-104 を投与した腫瘍モデルマウ

スの腫瘍サイズの変化を図 5-2に示す。n=5~6における平均値±SEMを表す。そ

れぞれ、赤のプロットが 40 mg/kg、青のプロットが 20 mg/kg、黒のプロットが

Vehicle で、各群の腫瘍成長曲線を示す。U-104 の投与量ごとの腫瘍成長への影
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響の比較のため、図 5-3に腫瘍サイズ 1000 mm3（投与開始から 5倍）に達する

までの経過日数を示す。図 5-3の作成には、図 5-2のデータと同じデータを使用

した。腫瘍サイズが投与開始から 5 倍になるまでの経過日数の平均値±SD はそ

れぞれ、投与量 40 mg/kgで 16.0 ±1.4日（n=5）、投与量 20 mg/kgで 13.6 ±3.9日

（n=5）、Vehicleで 12.3 ±2.5日（n=6）であった。Vehicleと投与量 40 mg/kg での

経過日数を Studentの t検定を用いて検定した結果、有意差が認められた（p=0.018 

< 0.05）。Vehicleと投与量 20 mg/kg、投与量 20 mg/kgと投与量 40 mg/kgでの経

過日数の Studentの t検定では、有意差が認められなかった。投与量 40 mg/kgに

おいて U-104の腫瘍成長抑制効果を確認できた。投与量 20 mg/kgの群ではばら

つきが大きく、効果の個体差を表していることから、効果を確認するには投与量

が少ないことが分かった。この結果から、本研究で U-104投与群には投与量 40 

mg/kgで投与した。 

 

 
図 5-2 U-104 投与量に対する腫瘍成⻑曲線（⾚: 40 mg/kg, ⻘: 20 mg/kg, 
⿊: Vehicle） 
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5.3.2 固形腫瘍の CA IX阻害への細胞外 pH応答の検出 

腫瘍モデルマウスの CA IX阻害への細胞外 pH応答を測定するために、U-104

（40 mg/kg, 100 µL）を腹腔投与し、EPR測定を行った。CA IX投与前後の細胞

外 pHを比較するために、腫瘍サイズが 400 mm3~550 mm3で 1回目の細胞外 pH

測定を行い、翌日に U-104を投与し、その 1時間後に 2回目の細胞外 pH測定を

行った。測定では、細胞外 pH測定のための EPRイメージングの他に、pHマッ

プにおいて固形腫瘍の位置を特定するための MRI（核磁気共鳴）画像を撮像し

た。一連の測定の模式図を図 5-4に示す。測定の間、腫瘍モデルマウスは姿勢が

変わらないようにマウス用ベッドに固定されている。EPR イメージングを行な

った後に、EPRイメージング装置と同室にあるMRI装置にマウスが固定されて

いるベッドを移動して、MRI 画像を撮像した。図 5-5 にマウス用ベッドに固定

された測定時のマウスの右後肢の写真を示す。 

 

 

 

図 5-3 U-104 投与量による腫瘍サイズが 5 倍（200~1000 mm3）になるま
での経過⽇数の⽐較 
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腫瘍モデルマウスに対して U-104 投与前の 1 回目の測定と U-104 投与から 1

時間後の 2 回目のイメージング結果を図 5-6 に示す。それぞれの腫瘍モデルマ

ウスの右後肢の MRI 画像と EPR イメージングにより取得した EPR 信号強度分

布、細胞外 pHマップである。MRI画像における赤線で囲われた部分が固形腫瘍

であり、同じように赤線で、EPR 信号強度分布と細胞外 pH マップにおいて固

形腫瘍に対応する部分を示している。スケールバーは 5 mmである。測定開始時

間は、予備実験において U-104を投与してから pHが最も低下する 1時間後に設

定した。U-104投与前の１回目の測定、投与後の 2回目の測定のどちらも、MRI

画像において固形腫瘍と共に正常組織が撮像されている。EPR測定による pH分

布では正常組織の領域で高い pHを示しており、腫瘍部分では比較的低い pHを

 

図 5-4 細胞外 pH 測定と U-104 投与の実験プロトコルの模式図 

 

図 5-5 マウス⽤ベッドに固定された腫瘍モデルマウスの右後肢 
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示している。2 回目の pH イメージング結果では、1 回目に比べ、低い pH を示

す黄色の領域が増えていることが分かる。図 5-7 は、3 次元の EPR 信号強度分

布を示し、色を付けてある面が図 5-6に示したスライス面である。細胞外 pH変

化の定量的な解析をするために、MRI の全ての 2D スライスから固形腫瘍領域

を特定し、3D pH マップの関心領域 (ROI) を特定した。図 5-8に、細胞外 pHマ

ップから ROI を取り出し作成した U-104 投与前後の細胞外 pH 分布のヒストグ

ラムを示す。3次多項式（第 4章参照）による補正のため、U-104投与前におけ

る、pKa 6.60よりも大きく離れている高 pHにおいて、ヒストグラムの分布が広

がったと考えられる。U-104投与後では、補正による影響は少なく広がりは見ら

れず、pKa 6.60 付近の低 pH に偏っている。この時、U-104 投与前の細胞外 pH

の中央値は 6.96、投与後の細胞外 pHの中央値は 6.76であり、U-104投与により

細胞外 pHが 0.20低下した。 

5.1節で述べた通り、がん細胞では、通常と異なるエネルギー代謝経路を辿る

ため、乳酸が多く産生され、pH調節機能により乳酸は細胞外に排出される。CA 

IX による pH 調節機能が阻害されれば、乳酸が細胞内にとどまるため、細胞内

pH が低下し、細胞外 pH は上昇すると考えられる。Swietach らによる先行研究

[5-20]では、スフェロイドにおいて CA IX阻害剤 AP105を用い、CA IX阻害によ

る細胞内外の pHの変化を検出した結果、通常のがん細胞と比べ、細胞内 pHは

低下し、細胞外 pHはやや上昇した。しかし、本研究では、in vivoにおいて、CA 

IX阻害による細胞外 pHは低下する傾向にあった。先行研究との CA IX阻害に

対する細胞外 pH の応答の違いは、細胞種が異なることに加えて、in vitro と in 

vivoでの細胞外環境の違いにあるのではないかと考えられる。CA IX阻害時の、

他の pH調節因子の活動状態を調べることで、細胞外 pHが低下したメカニズム

を考察することができる。 
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図 5-6 U-104 投与前後のイメージング結果（スケールバー：5 mm） 

 

図 5-7 固形腫瘍が作製されたマウス後肢の EPR 信号強度の 3 次元分布 
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5.3.3 固形腫瘍の CA IX阻害による細胞外 pH変化 

CA IX 阻害のための U-104 投与による細胞外 pH 変化を解析するために、U-

104投与群（n=5）と Vehicle群（n=5）を作成した。Vehicle群では U-104を含ま

ない溶剤（100 µL）のみを腹腔内投与し、5.3.2節と同様、投与の前後で 2回の

EPR測定とMRI測定を行った。図 5-9に、U-104投与群と Vehicle群の細胞外 pH

変化を示す。U-104投与群において、投与前後の細胞外 pHに差がないかを分析

した。n=5における 3D 細胞外 pHの平均値は、投与前で 7.04（範囲 = 6.92~7.21, 

SD = 0.11）、投与後で 6.94（範囲 = 6.76~7.08, SD = 0.14）であった。Vehicle群に

おいて、同様の分析をしたところ、n=5における平均値は、投与前で 7.00（範囲 

= 6.85~7.08, SD = 0.09）、投与後で 7.01（範囲 = 6.94~7.18, SD = 0.09）であった。

それぞれ対応のある t 検定を行った結果、どちらも優位な差はみられなかった

が、U-104投与群では p=0.264、Vehicle群では p=0.947であり、Vehicle群に比べ

て U-104 投与群では p 値が大幅に減少していることがわかる。それぞれでばら

つきが大きく、個体数が少ないため、有意差はみられなかったが、図 5-9におけ

る U-104投与群と Vehicle群の細胞外 pHを比較すると、U-104投与により細胞

外 pHが低下する傾向があることが分かる。 

 

図 5-8  U-104 投与前後の pH ヒストグラム 
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図 5-10 に、固形腫瘍の中で細胞外 pH が 7.0 以下である割合を示す。Vehicle

群では、投与前後で変化は見られないが、U-104投与群では、投与前から投与後

で細胞外 pHが 7.0以下である割合が増加していることがわかる。細胞外 pH変

化と同様に、対応のある t 検定を行ったところ、有意差は見られなかったが、

Vehicle 群における p=0.962 に比べて U-104 投与群では p=0.283 と p 値が大幅に

小さい値であった。 

U-104 投与群における投与前後の細胞外 pH 変化の平均値は-0.105（範囲 = -

0.29~0.16, SD = 0.180）であり、Vehicle 群では+0.004（範囲 = -0.13~0.15, SD = 

0.119）であった。U-104投与群と Vehicle群のそれぞれの投与前後での細胞外 pH

の差において対応のない t検定を行ったところ、有意差はみられなかった。やは

り pH変化についてもばらつきが大きいため、有意差を認めるためには、個体数

を増やす必要があると考えられる。しかし、それぞれの平均値からも、Vehicle群

では細胞外 pHの変化が小さく、U-104投与群では細胞外 pHが下がる傾向があ

ることが分かる。 

 

 

図 5-9 U-104 投与群と Vehicle 群の pH 変化⽐較 
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U-104 投与により有意に細胞外 pH が変化することは示すことができなかっ

たが、細胞外 pHが低下する傾向があることを示した。これは、がん細胞におい

いて CA IX が阻害されることにより細胞外 pH が低下するがその変化が小さい

ことを示している。CA IX阻害により、CA IXによる pH調節機能を止めること

はできるが、乳酸や水素イオンを排出するモノカルボン酸輸送体 (MCT) や、

Na+/H+交換輸送体 (NHE) などのその他の pH調節機能に関与する因子は働いて

おり、がん細胞における pH調節機能が完全には止まっていない。CA IX阻害下

でも他の因子により pH調節が行われ、CA IX阻害による細胞外 pHの変化が小

さくなっていると考えられる。従って、より深い生物学的な考察には、MCTや

NHE などの因子についても併せて調査する必要がある。MCT4 は乳酸を pH 依

存的に輸送することが知られており、抗がん治療の可能性として MCT4 の阻害

方法について研究が進んでいる[5.21]。EPR法を用いた in vivo pHイメージング

により、MCT4などの pH調節因子を阻害することでより有意な細胞外 pHの変

化を検出できる可能性があり、それによる pH変化とその治療効果が認められれ

 

図 5-10 U-104 投与群と Vehicle 群の pH 7.0 以下の割合の⽐較 
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ば、がん治療への応用が期待できる。 

 

5.4 まとめ 

第 5章の研究では、高感度 EPR分光装置を用いて、腫瘍モデルマウスの細胞

外 pHイメージングを行い、CA IX阻害による細胞外 pHの変化を検出した。U-

104を投与しない Vehicle群における細胞外 pHの変化を検出し、U-104投与モデ

ルの細胞外 pH 変化との分析を行った。t 検定を行った結果、U-104 投与群と

Vehicle 群どちらにおいても、投与前後の細胞外 pH に有意差があるとは結論づ

けることができなかった。しかし、Vehicle群に対して U-104投与群では p値が

大幅に小さく、U-104投与により pHが下がる傾向にあることがわかった。従っ

て、細胞外 pHの変化がより大きいと予想される pH調節因子を阻害すれば、EPR

法を用いた細胞外 pHイメージングによる細胞外 pH変化を検出することができ

ると考えられる。このような治療薬の投与に対して、EPR pHイメージングを用

いた細胞外 pHの変化の検出により、がん治療効果の早期評価に繋げられると期

待できる。  
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第6章  結論と今後の展望 

本研究では、チューナブル共振器と EPR 受信システムの⾼感度化により⾼

精度 pH イメージングを実現し、細胞外 pH イメージングを⽤いて固形腫瘍にお

ける CA IX 阻害による治療効果の早期評価の実現可能性を⽰した。 

⾼感度 pH イメージングの実現における課題は、EPR スペクトルの信号対

雑⾳⽐（SNR）の最⼤化であった。EPR スペクトルの SNR を最⼤化するため

に、チューナブル共振器と EPR 受信システムを⾼感度化した。細胞外 pH イメ

ージングを⽤いた CA IX 阻害治療効果の早期評価の実現には、CA IX 阻害によ

る細胞外 pH を検出することが課題であった。腫瘍モデルマウスに CA IX 阻害

剤を投与する前後で⾼精度細胞外 pH イメージングを⾏い、CA IX 阻害による

細胞外 pH の変化を明らかにした。 

第 2 章では、EPR スペクトルの信号強度を最⼤するために、チューナブル

共振器のマイクロ波駆動効率の向上を図った。チューナブル共振器におけるイ

ンピーダンス整合に着⽬し、これまで明らかにされていない平衡伝送線路の特

性インピーダンスと共振回路の⾼周波磁場発⽣効率の関係を明らかにした。共

振回路の磁場発⽣効率を最⼤にする平衡伝送線路の特性インピーダンスと結合

キャパシタの最適化を⾏った結果、先⾏研究と⽐較して、⾼周波磁場発⽣効率を

2.4〜2.9 倍増加させることに成功した。⾼い特性インピーダンスの平衡伝送線路

を⽤いることで、得られた EPR スペクトルの信号強度は 14%増加したが、同時

に雑⾳が 27%増加した。その結果から、チューナブル共振器において発⽣する

雑⾳の分析と雑⾳を最⼩化する最適設計の必要性が明らかになった。 

第 3 章では、EPR スペクトルの雑⾳を減少させるために、チューナブル共

振器における雑⾳の分析を⾏った。これまで明らかにされていないチューナブ

ル共振器における雑⾳の分析のために、(1)チューナブル共振器で発⽣する雑⾳、
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(2)外部環境からの雑⾳、(3)磁場変調による雑⾳、(4)チューナブル共振器を除

いた EPR 分光装置の雑⾳について検証した。その結果、チューナブル共振器に

おける⽀配的な雑⾳はチューナブル共振器のマッチング回路に⽤いているバラ

クタダイオードで発⽣している雑⾳であることが分かった。マッチング回路の

バラクタダイオードをトリマコンデンサに置き換えることで、EPR スペクトル

のベースライン雑⾳は 1/4.7 に減少し、SNR が 6.1 倍向上した。今後、磁場変調

コイルの構造を最適化することにより磁場変調による雑⾳を減少させ、さらに

EPR スペクトルの SNR を向上させることが期待できる。 

第 4 章では、EPR 受信システムの⾼感度化のために、EPR 分光装置の位相

検波システムにマルチハーモニック検波（MHD）システムを導⼊した。従来の

Lock-inアンプを⽤いた位相検波ではなく、EPR 信号を直接 PC で位相検波する

デジタル位相検波システムの構築を⾏った。これまで取得していなかった磁場

変調信号の⾼調波を含めて EPR スペクトルを MHD再構成することにより、EPR

スペクトルの SNR 向上を図った。⽐較的⾼い磁場変調周波数を使⽤したマルチ

ハーモニック検波システムにおける課題として、⾼調波の周波数が⾼くなるこ

とで⽣じる⾼周波ノイズや、⾼調波の数が増えることで必要になる多⼤なメモ

リ使⽤がある。約 100 kHz の磁場変調周波数において、必要な感度に対して磁場

変調率と MHD再構成に含めるべき変調信号の⾼調波次数の最適化を⾏った。先

⾏研究では磁場変調率 26 倍において変調信号の⾼調波を 100次まで含めた再構

成を⾏っていた。本研究では、磁場変調率 1 倍において⾼調波を 4 次まで含め

た再構成により先⾏研究と同程度の⾼感度化を達成した。従来のシステムと⽐

べて、MHD システムにより EPR スペクトルの SNR を 2 倍向上させた。pH 感受

性プローブを⽤いた EPR イメージングを⾏い、従来システムと同様の pH 分解

能 0.07 での⽔溶液 pH イメージングを実現した。低い磁場変調周波数では、⾼
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周波ノイズを避けることができるが、マイクロ波発振器の位相ノイズの影響が

あるため、両者の影響が少ない磁場変調周波数を検証することにより、さらなる

受信システムの⾼感度化を期待できる。 

第 5 章では、⾼感度 EPR 分光装置による細胞外 pH イメージングを固形腫

瘍の抗がん剤治療早期評価モデル実験に適⽤した。腫瘍モデルマウスの右後肢

に作製した固形腫瘍の細胞外 pH イメージングを⾏い、pH 調節機能を阻害する

CA IX 阻害剤 U-104 の投与による細胞外 pH の変化を検出した。U-104 を投与し

た群における投与前後の細胞外 pH の変化に統計的有意差は認められなかった

が、Vehicle 群と⽐較すると U-104 投与により細胞外 pH が下がる傾向にあるこ

とがわかった。このことから、CA IX を阻害しただけでは細胞の pH 調節機能は

停⽌しないと考えられる。CA IX 阻害時の細胞における他の pH 調節因⼦の状態

について調べ、pH 調節への寄与が⼤きい因⼦を明らかにすることにより、がん

細胞の pH 調節機能の深い考察が可能になるだろう。また、その pH 調節への寄

与が⼤きい因⼦の阻害による治療効果を細胞外 pH の変化として検出すること

で、EPR法を⽤いた pH イメージングが、がん治療の早期評価に繋がると期待さ

れる。 

本研究において、チューナブル共振器の最適設計と雑⾳の検証、受信システ

ムの⾼感度化を⾏った。また、開発した⾼感度 EPR 分光装置を⽤いて、腫瘍モ

デルマウスの CA IX 阻害剤 U-104 投与による細胞外 pH の変化を検出した。本

研究においてさらに明らかになった EPR 分光装置の⾼感度化の課題がある。共

振器開発における更なる雑⾳源の削減や、最適な磁場変調周波数を⽤いた MHD

受信システムの開発により、今後さらなる⾼感度化が期待できる。 

CA IX 阻害剤 U-104 投与では、細胞外 pH の有意な変化は認められなかった

が、細胞外 pH をより変化させる治療において、EPR法を⽤いた pH イメージン
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グは有⽤である。治療前後の細胞外 pH の変化と腫瘍成⻑サイズの関係を⽤いて

サポートベクターマシンを作製することで、治療効果の早期測定が可能になる

と予想される。細胞外 pH 検出による抗がん剤治療効果の早期測定⽅法を確⽴す

ることができれば、最適な治療法の選択に⼤いに役⽴つ技術となる。本研究で⽤

いた CA IX 阻害剤 U-104だけでなく、他の抗がん剤や放射線治療など様々な治

療法の早期予測に応⽤できれば、がん研究に⼤きな技術的進展をもたらすと考

えられる。 
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