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1. 序論 

1.1 放射線治療と品質保証 

放射線治療はがん治療法の一つで、主にほかのがん治療法と併用して行われる。放射線治

療の特徴として、外科療法に比べて肉体的な負担が少なく、機能・形態を温存しながら治療

することが可能である。さらに、全身状態が良ければ外来通院で治療も可能である。このよ

うな特徴を持つことから手術の適応とならない高齢者や全身状態の不良な場合、既にがんが

進行していて手術の適応とならない場合でも治療が可能である。また、治療そのものによる

苦痛が少なく、手術で切除困難な場合でも治療を行うことができるため、がんによる様々な

苦痛を和らげるための治療を行うことも可能である。放射線治療はまず初めに、放射科医の

診察によって治療方針を決定した後に、CT 撮像を行い、がんやその周辺の組織の位置を正

確に把握した上で、どの方向から何回放射線を照射するかなどを検討し、治療計画が立てら

れる。放射線治療において、機器が指示通り動作していること・患部に治療計画通りの線量

が投与されていることの確認は大変重要であり、日々の精度管理が不可欠である。そのため、

臨床現場では QA（Quality Assurance）を行うことで、放射線治療の品質を保っている。放射

線治療機器のための品質管理項目は、JASTRO や AAPM によって決められており、それぞ

れ品質管理項目に応じて点検の頻度や、許容誤差が設けられている。また、点検の頻度は、

始業、週毎、月毎、および年毎に分けられており、重要度の高いものほど点検の頻度が多く

なるように設定されている。これらは、機械が指示通り動作していることを確認するための

QA であるのに対して、臨床現場ではこの他に、患者毎に治療計画通りの線量を投与できて

いるかを確認するために患者 QA が行われる。患者 QA では、治療計画の線量分布と実測に

よって得られる線量分布を比較しており、一般的にはフィルムや 2 次元線量計を用いた QA

が行われる。しかし、2 次元線量計では検出素子を最低でも 1,000 個以上並べる必要がある

ことから、非常に高価である。一方、当研究室では、チタン酸バリウム誘電体を用いたコン

デンサの静電容量が放射線の照射によって変化することを発見し（図 1）、放射線治療にお

ける体内線量計への適用可能性に関する研究を進めている。  

    

(a) 静電容量の時間変化(5 回照射)        (b) 線量と静電容量変化の関係 

図 1 照射による静電容量変化 
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1.2 チタン酸バリウム誘電体 

チタン酸バリウムを誘電体とした積層セラミックコンデンサは、素子サイズが小さく、非

常に安価であるため、様々な分野で利用されている。チタン酸バリウムは ABO3 型のペロブ

スカイト構造をとり、図 2 のように A サイトにバリウム（Ba）、B サイトにチタン（Ti）が

配位している。また、結晶の中心に位置する Ti イオンが c 軸方向に変位し、自発分極を起

し強誘電体の性質を示す。チタン酸バリウムの結晶構造は温度によって変化することが知ら

れており、温度が上昇するともに、菱面体系、斜方晶系、正方晶系、立方晶系と変化する（図

3）。チタン酸バリウムは室温で正方晶に属し、自発分極によって強誘電体の性質を示す。ま

た、時間経過に従って静電容量が低下するエージングと呼ばれる現象が起こることが知られ

ており、エージングによる静電容量の時間変化は、式（2.1）で表されることが分かっている

(Papaioannou et al., 2005)。ここで、T は温度(K)、k はボルツマン定数、𝐸஺は活性化エネルギ

ーであり、緩和時間𝜏(𝑇)はアレーニウスの式によって求められる。また、𝑪ஶは収束時の静

電容量、𝑪𝟎は一時的な静電容量、β は補正係数を示している。 

𝐶(𝑡) = 𝐶ஶ + 𝐶଴𝑒
ି

௧
ఛ(்)

ഁ

              (2.1) 

 𝜏(𝑇) = 𝜏଴𝑒
ாಲ
௞்                                (2.2) 

 

図 2 チタン酸バリウムの結晶構造とコンデンサとしての特徴 

 
図 3 チタン酸バリウムの結晶構造とコンデンサとしての特徴 



 

4 
 

一方で、キュリー温度（127℃）以上では、結晶構造が立方晶に変化し、常誘電体の性質

を示す。そのため、チタン酸バリウムにアニーリング処理（加熱処理）を施すと、エージン

グによって下がった静電容量が回復することが知られている。したがって、放射線照射によ

って下がった静電容量は、アニーリング処理によって回復するため、線量計として繰り返し

使用できる可能性がある。 

 

1.3 研究の目的 

チタン酸バリウムを誘電体とするコンデンサは、線量計として十分に利用可能であること

が示され、他の検出器に比べて安価で素子サイズが小さい特徴を持っている。また、方向依

存性がないことも利点であり、放射線治療分野における新たな線量測定システムとなりうる。

近年、放射線治療の高精度化に伴い、「小照射野での線量分布測定」の需要が高まっている

が、普及している半導体線量計や電離箱線量計を使用した線量分布測定システムは、検出器

のサイズやコストが高いため、分解能はそれほど高くはない。そのため、照射野が小さい場

合に正しく線量測定を行うことができないことが問題点となっている。 

一方、治療時における患部の投与線量を測定する「体内線量測定」に関する研究も数多く

行われている。しかし、体内に留置する線量計として半導体線量計を用いたものが多く、線

量計以外の電子部品を実装することによるサイズの大きさや、方向依存性による線量誤差の

大きさが問題となっている。そこで、コンデンサ線量計は上記の利点を生かすことにより、

既存の線量測定システムの問題点を解決できると考えられる。 

本論文では、第 2 章において安価で高分解能なアレイ型線量計の開発について、第 3 にお

いてコンデンサ線量計を利用した体内線量測定システムについて、4 章において臨床応用を

目指したコイル線量計の設計について述べる。 
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2. アレイ型コンデンサ線量計のための読み出し回路の開発 

2.1 背景 

放射線治療の臨床現場では、治療計画通りの照射が行われたかを確認するために QA

（Quality Assurance）が行われ、2 次元線量計（半導体線量計・2 次元線量計）が一般的に使

用される。しかし、半導体線量計は検出器がかなり高価なために検出素子を間引いて配置し

ており、電離箱線量計は検出素子のサイズが大きいため、敷き詰めて配置することができな

い。そのため、両者とも空間分解能が悪いという欠点がある。さらに、2 次元線量計は非常

に高価（約 1000 万程度）であり、病院側の経済的負担が大きい。近年では、定位放射線治

療などによる治療の高精度化に伴い、QA 時の線量測定に測定の正確さや高い分解能が求め

られている。しかし、前述のように 2 次元線量計の分解能は高くないため、ガイドラインに

よって定められている許容誤差（3 % 2 mm）よりも高い分解能で線量分布チェックができて

いない。したがって、本当に正しく治療の品質保証ができているとは言えない（図 4）。 

一方で、先行研究によって積層セラミックコンデンサは、「非常に安価で素子サイズが小

さい」線量計として利用できることが確認された。したがって、既存の 2 次元線量計よりも

「安価で分解能の高いアレイ型線量計」を開発できる可能性がある（表 1）。 

 

図 4 QA で使用される線量計と問題点 

 

表 2 コンデンサアレイ型線量計と既存の線量計との性能比較 
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2.2 測定原理 

コンデンサ線量計は、放射線照射による静電容量変化を利用した線量計であるため、LCR

メータのように静電容量変化を測定する必要がある。しかし、前述のような LCR メータ単

体では測定できる素子は 1 つであり、測定するコンデンサの数が増えるとマルチプレクサだ

けでは対応できなくなる。そのため、高分解能なアレイ型線量計を開発するには、短時間で

複数のコンデンサの静電容量変化を測定できるシステムが必要となる。一方で、高速処理が

必要となる分野（金融計算、深層学習、自動運転など）では FPGA と呼ばれる IC が使用さ

れる。FPGA は任意の処理回路を設計することができ、並列化して処理を行えるため、処理

速度が非常に速いという特徴がある。そのため、コンデンサを高密度で配置し、検出器数が

膨大になったとしても、並列化処理によって短時間の測定を実現させることができる。コン

デンサの静電容量（C）は LC 発振回路の共振周波数（f）を利用して測定されることが多く、

静電容量を利用した圧力や人検知センサーでは、周波数変化を静電容量変化に変換すること

が一般的である。そのため、測定対象のコンデンサを取り付けた LC 発振回路のアナログ周

波数をデジタルの矩形波に変換し、FPGA 側で周波数を測定できる処理回路を構築した。さ

らに、測定データは FPGA から PC に転送され、PC 側では周波数変化から静電容量変化を

求め、事前に作成しておいた線量変換曲線を利用して照射線量が求められる（図 5）。 

 

図 5 自作線量計の測定原理 

 

FPGA 内部では、入力された矩形波から周波数測定ができる回路を設計する必要がある。

FPGA は入力矩形波の電圧から、1（High）と 0（Low）を識別することができ、一定の立ち

上がり回数内でのサンプリングポイント数から、矩形波の周期（T）を求めることができる。

また、高速な周波数測定を連続で行うには、繰り返し取得されたデータを取りためておく必

要がある。そこで、FPGA 内部に FIFO（First-in First out）を実装し、ある程度のデータを取

りためておけるようにした。FIFO にためられたデータは、PC 側からのデータ転送命令があ

った場合に、FPGA の内部メモリである BRAM（Block RAM）に書き込まれ、基板上の EZ–
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USB🄬FX2（Cypress 社製）を経由して PC へデータ転送されるように処理回路を設計した（図

6）。なお、データ読み込みの際に測定データがずれないように、USB 通信はハンドシェイク

方式で行った。 

 

図 6 FPGA 内部の処理回路と USB 通信 

 

2.3 装置と方法 

最終目標である「高分解能なアレイ型線量計」は設計する回路規模が大きいため、短期間

で実現させることは困難であり、その間にいくつも問題点が生じると予想される。そのため、

まず初めに 1 次元プロファイル測定器を完成させ、既存の線量計との性能比較によって線量

計としての妥当性を示す。その後、検出器の数が少ない簡単なアレイ型線量計の開発から着

手し、照射実験を行った。 

 

2.3.1 自作１次元プロファイル測定器 

高分解能な線量分布測定システムを作成するためには、コンデンサを高密度で配置させる

必要がある。そのため、素子サイズの小さな積層セラミックコンデンサ（村田製作所社製 

GRM155R71H103JA88）を使用し、1 mm ピッチで 98 個のコンデンサを並べた。また、多数

のコンデンサの静電容量変化を正確かつ高速に測定するためには、マルチプレクサの性能も

非常に重要な要素となる。そこで、高速スイッチングが可能なマルチプレクサ（ANALOG 

DEVICES 社製 ADG1406）を使用した（図 7）。1 次元プロファイル測定器は、10 cm ×10 

cm の PCB 基板内に全て収まるように設計し、FPGA からの制御信号や供給電源などの配線

をコネクタで繋げるようにした（図 8 a）。さらに、図 8 b のようにマルチプレクサを多段に

組み合わせることで、実装するマルチプレクサの数を極力減らす工夫を施した。 

 

図 7 ADG1406（ANALOG DEVICES 社製） 
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（a）基板の設計図                 （b）実際の基板 

図 8 1 次元ラインプロファイル測定器 

 

2.3.2 実験体系と方法 

放射線照射装置として、札幌東徳洲会病院に設置された医療用高エネルギーX 線治療装

置（Varian Medical Systems 社製 True Beam）を用いた。固体水ファントム（京都科学社製・

タフウォーター）を用いて SSD (Source to Surface Distance)を 100 cm、後方散乱の影響を考慮

して、コンデンサの下側に 10 cm の固体ファントムを設置した。また、コンデンサ線量計は

自作であり、表面に凹凸になっているため、直接固体ファントムを置くことはできない。そ

こで、5 mm のアクリルの台を四方に配置し、その上に 1 cm の固体ファントムを設置するこ

とで、STD を 101.5cm とした。また、FPGA や PC は放射線による故障から守るために、距

離を十分にとった位置に配置して測定した（図 9）。 

 

図 9 測定体系と使用した True Beam の外観 
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2.3.3 IC Profiler 

自作１次元プロファイル測定器の妥当性を示すためには、既存の線量計と比較する必要が

ある。放射線治療では 2 次元線量計を利用した線量分布測定が一般的であり、半導体線量計

や電離箱線量計を利用したものが多い。そこで、本章では電離箱線量計を使用した IC Profiler

（Sun Nuclear 社製）を比較線量計とした（図 10）。 

 

図 10 IC Profiler の特徴 

 

2.3.4 自作 1 次元プロファイル測定器と IC Profiler との比較 

自作 1 次元プロファイル測定器の妥当性を示すために、IC Profiler（電離箱線量計）との

線量分布の比較を行った。高分解能と予想される自作線量計と IC Profilerの分解能の違いは、

ペナンブラ領域で大きくなると予想される。そこで、検出器の長さ 10 cm に対して、照射野

は 5×5 cm²として 20 Gy の線量を照射し、アイソセンターを基準とした相対線量のプロフ

ァイル比較を行った。線量分布検証は 2 パターンで行い、検証 1 では 5×5 cm²の照射野で、

検証 2 は検証 1 に 60°ウェッジで変調をつけた。使用した 60°ウェッジを以下に示す（図

11 c）。 

 

 
（a）検証 1 の照射野     (b) 検証 2 の照射野          (c) 60°ウェッジ  

          図 11 検証 1, 2 の照射野と使用した器具 
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2.3.5 簡易アレイ型線量計のプロファイル測定 

最終的なアレイ型線量計では、コンデンサの数がかなり膨大になると予想される。そこで、

1 次元プロファイル測定器ほど高密度ではないが、簡単なアレイ型線量計基を作成して線量

分布を測定した。また、アレイ型線量計ではコンデンサを格子状に配置する必要があり、1

次元ラインプロファイル測定器とは測定体系を変える必要がある。そこで、格子状に配置さ

れたコンデンサから 1 つの測定対象となるコンデンサを選択するために、図 12 のようにマ

ルチプレクサを縦方向・横方向に配置した。また、図 13 c に示すように、ユニバーサル基

板（2.54 mm ピッチ）にコンデンサを埋め込み、35.56×35.56 mm²（15×15 = 225 個）の範

囲を測定できるアレイ型線量計を作成した。検証は、照射野が 20×20 mm²の検証 3（図 13 

a）と、10×50 mm²の検証 4（図 13 b）の 2 つの照射を行った。 

 

 
図 12 アレイ型線量計の測定回路 

 

 

（a）検証 3 の照射野  （b）検証 4 の照射野   （c）簡易アレイ型線量計の外観  

        図 13 検証 3, 4 の照射野と作成したアレイ型線量計 
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2.4 結果 

2.4.1 １次元プロファイル測定の比較結果 

図 14 のように各々のコンデンサの静電容量変化には固体差がある。そのため、事前に同

一線量を照射して得られる静電容量変化を利用して、個体差の補正係数を求める必要がある。

そこで、得られた補正係数を利用した個体差の補正によって、きれいにプロファイル測定が

できることが確認された。自作 1 次元プロファイル測定器と IC Profiler の線量分布を比較す

ると、検証 1、2 の両方でプロファイルはほぼ同じになった（図 15）。また、自作 1 次元プ

ロファイル測定器はより分解能が高いことも確認された（自作：1 mm、IC Profiler：5 mm）。

さらに、自作 1 次元プロファイル測定器は PC を含めてもコストは 20 万以下であり、約 1000

万の IC Profiler よりも大幅にコストが低いことが分かる。しかし、低線量領域で IC Profiler

とのわずかの乖離が見られた。これは、エージングの補正が正しく行われていないことが原

因と考えられる。現在、実験とは別に照射のないコンデンサのエージングを測定し、フィッ

ティングによって得られた関数を利用して、後から測定データの補正を行っている。したが

って、PCB 基板上の照射野外にコンデンサを配置し、照射と同時にバックグラウンドとなる

エージングを測定することで、低線量領域での測定誤差を改善できると考えられる。 

 
図 14 個体差の補正前と補正後のプロファイル比較 

 

 
 (a) 検証 1 の線量プロファイル   (b) 検証 2 の線量プロファイル        

図 15 自作 1 次元プロファイル測定器と IC Profiler の線量分布比較 
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2.4.2 アレイ型線量計のプロファイル測定 

図 16、17 の結果から分かるように、検証 3, 4 において照射した範囲と静電容量変化を起

こした範囲がよく一致することが確認された。しかし、1 次元プロファイル測定器とは異な

り、2.54 mm ピッチで検出器を配置しているため、ペナンブラ領域の線量勾配を明瞭に検出

できていない。また、素子ごとの静電容量変化の個体差もわずかに大きくなっている。これ

は、自作のラインプロファイル測定器のように、PCB 基板で厳格に作成されたものではな

く、測定のたびに接続するエナメル銅線の配線抵抗が変わっていることが原因だと考えられ

る。また、実験の効率化のために、線量計の部分と測定回路部分をコネクタで接続し、切り

離して簡単にアニーリングできるように設計している。そのため、測定対象となるコンデン

サを切り替えるごとに、各々のコネクタで異なる抵抗成分がLC発振回路に加わってしまう。

これにより、発振回路の精度が落ち、測定誤差が大きくなっていると考えられる。 

 

（a）2 次元の線量分布          （b）2 次元線量分布の 3 次元表示    

図 16 検証 3 で測定された線量分布 

 

 

（a）2 次元の線量分布          （b）2 次元線量分布の 3 次元表示 

17 検証 4 で測定された線量分布 
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2.5 考察 

自作 1 次元プロファイル測定器のコストは、PC を含めて 20 万程度であり、既存の 2 次元

線量計の約 1000 万に比べて、非常に安価であることが分かる。また、IC Profiler との線量分

布の比較によって、自作 1 次元プロファイル測定器は分解能が非常に高く、線量プロファイ

ルもよく一致することが確認された（自作：1 mm、IC Profiler：5 mm）。したがって、「安価

で分解能の高いアレイ型線量計」は十分に実現可能である。一方で、低線量域で IC Profiler

との乖離が見られた。これは、正しいエージング補正が行われていないからであり、基板上

に補正用のコンデンサを配置する必要がある。 

2 次元プロファイル測定では、簡易なアレイ型線量計によって、照射した範囲と静電容量

変化を起こした範囲が非常によく一致することが確認された。今回の検証では 2.54 mm ピ

ッチの測定しか行われておらず、素子ごとの個体差もわずかに大きくなっている。これは、

PCB 基板のように厳格に作成されたものではないことや、測定のたびにエナメル銅線の配

線抵抗が変わっていることが原因だと考えられる。したがって、正確な 2 次元線量分布を得

るためには、測定回路が全て PCB 基板に実装されたアレイ型線量計で測定を行う必要があ

ると考えられる。 
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3. コンデンサ線量計を利用した体内埋め込み可能な線量計に関する基礎検討  

3.1 背景  

放射線治療はがん治療法の一つであり、外科療法に比べて肉体的な負担が少なく、機能・

形態を温存しながら治療することが可能である。治療はまず初めに、放射科医の診察によっ

て治療方針を決定した後に、CT 撮像を行い、がんや周辺組織の位置を正確に把握した上で、

どの方向から何回放射線を照射するかなどを検討し、治療計画が立てられる。そのため、放

射線治療において機器が指示通り動作していること・患部に計画通りの線量が投与されてい

ることの確認は大変重要であり、日々の精度管理が不可欠である。現在、治療計画で計算さ

れた投与線量と、治療機器から照射された線量を比較することで品質保証が行われている。

しかし、治療時の体内線量を測定するシステムが存在していないため、本当に治療計画通り

の線量を照射できているかは分からない（図 18）。近年、放射線治療装置のパラメータ設定

ミスなどに起因する誤照射事故が発生しており、過去には重大な障害が発生したケースも報

告されている。また、発覚しているミスは氷山の一角であり、より多くの誤照射事故が発生

している可能性があるため、治療時の体内線量を測定することが望ましい。 

 
図 18 研究背景と先行研究の概略図 

 

3.1.1 先行研究と問題点   

高エネルギーX 線を用いた外部放射線治療では、kV-X 線を用いた画像誘導放射線治療

（IGRT ; Image-guided Radiation Therapy）が普及しつつある。高精度放射線治療において、

腫瘍の位置を体外から正確に把握することが重要であるため、腫瘍近傍にＸ線透視にて視認

できる直径数 mm の金属マーカを予め留置しておき、X 線透視装置や X 線 CT 装置によっ

て、治療直前に正確に腫瘍位置を把握してから治療が行われる。そのため、体内マーカとし

て利用される VISICOIL（セティメディカ社製）に、半導体線量計を付け加えた線量測定シ

ステムに関する先行研究が数多く存在する(Son and Ziaie, 2006)。代表的な半導体検出器を使

用したものとして、Sicel Technologies 社製の DVS（Dose Verification System）が存在する（図

19 a）。半導体線量計で起こる電離電荷を電極に収束させると静電容量が変化し、それに伴っ

て変化した共振周波数を外部から無線測定することを測定原理としている（図 19 b）。しか

し、無線測定できる距離が 10 cm 程度と短いため、臨床現場ではほとんど使用されていな

い。また、半導体検出器には方向依存性があり、先行研究によると最大で 5％の線量誤差が

生じることが確認されている（図 19 c）(Dick et al., 2011)。放射線治療は分割照射で行われ
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ることが一般的であり、生体内に留置された線量計は治療期間内に 3 次元的に動くと考えら

れる。したがって、角度依存の補正を行うことは困難であり、体内線量計に角度依存のある

線量計を使用するべきではない。一方、コンデンサ線量計は前章によって方向依存性がない

ことが確認されている。さらに、半導体線量計のように電界をかけるための電子部品は必要

がなく、コンデンサ自身が線量計となるため、上記の問題を解決可能な「新たな小型体内線

量計」として利用できる可能性がある。 

 
（a）外観と内部構造     （b）測定原理    （c）方向依存性の検証結果 

図 19 DVS（Dose Verification System） 

 

3.1.2 周波数の測定方法 

生体内の情報を無線で取得する際には、周波数変化を利用したものが多く、遠隔から周波

数を測定することでシステムが実現される。周波数測定にはネットワークアナライザが使用

されることが多く、測定対象に対する通過信号と反射信号の大きさで特性の評価を行ってい

る。この評価に使用される指標は S パラメータと呼ばれ、単純な 2 ポートによる電力転送を

考えた場合、S パラメータには、以下の 4 種類のパラメータ（S11、S12、S21、S22）が存在

する。また、図 20 のような回路で 2 つの入射波 a_1 , a_2 と、2 つの反射波 b_1, b_2 を考え

た時、以下のような行列式が得られ、S パラメータは以下の意味を示す。 

 

S11: 端子 1 から信号を入力したときに、端子１に反射する信号 

S21: 端子 1 から信号を入力したときに、端子 2 に通過する信号 

S12: 端子 2 から信号を入力したときに、端子１に通過する信号 

S22: 端子 2 から信号を入力したときに、端子 2 に反射する信号 

 
図 20 S パラメータの概念図 
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ネットワークアナライザは、周波数に特異的に反応する信号の検出に適しており、S11 の

信号最大値から、共振周波数を容易に検出することが可能である。S11 を利用した無線通信

は様々な分野で応用されており、共振周波数に情報を持たせて無線測定する先行研究は数多

く行われている。しかし、S11 反射特性を利用した共振周波数の無線測定可能距離は短く、

長いものでも数 cm 程度である(Lee et al., 2016)。従って、S11 を利用した周波数測定では、

体内深部に位置する線量計の周波数を測定すること困難であると予想される。したがって、

本研究では S21 パラメータを利用した測定方法について検討を行った。 

 

3.2 理論  

3.2.1 誘電起電力によって生じる位相ずれ 

ファラデーの法則によると、コイルのループ面を貫く磁場が変化すると、電磁誘導により

誘電起電力が発生し、誘導電流が流れる。コイルの巻き数を N、コイルを貫く磁束をΦ、時

間を t とすると誘電起電力は式（3.1）のように表され、コイルを貫く電磁波の周波数が大き

いほど、単位時間当たりの磁束変化が大きくなり、誘電起電力が大きくなることが分かる。 

 

𝑉 = 𝑁
𝛥𝜑

𝛥𝑡
       (3.1) 

 

一方、位置センサーに関する先行研究では、無線の周波数測定を利用したものが数多く存

在する。マーカとなるコイルを電磁波で励起させ、その際に生じる誘電起電力を観測するこ

とを測定原理としている。また、誘電起電力が生じる部分では、「マーカとなるコイルの周

波数」と「外部から伝送される電磁波の周波数」が一致し、図 21 b のような位相差が生じ

る。図 21 a のように誘電起電力を観測する受信コイルを多数配置すると、受信するコイル

によって、励起するコイルから受け取る磁束（B）が異なるため、磁束に比例した誘電起電

力が発生する(Hashi et al., 2008)。また、受信コイルを貫く磁束は理論式を利用して求めるこ

とができるため、各々のコイルで実測値との比較を行うことにより、マーカとなるコイルの

正確な位置を求めることが可能となる。 

 

（a）位置センサーの実験体系      （b）誘電起電力による位相ずれ 

図 21 共振周波数を利用した位置センサーに関する先行研究 
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3.2.2 無線電力転送の種類   

現在、携帯電話、衛星、ワイヤレス機器などと生活のいたるところで無線通信・無線給電

の技術は使用されている。無線通信は電磁波の送信・受信を利用した技術であり、様々な方

式が存在する。また、電磁波には進行する方向に対して磁界成分・電界成分を持っており、

用途に応じて使用する方式を変える必要がある。以下に代表的な伝送方法に関して、それぞ

れの特徴を説明する。 

 

A. 電磁誘導方式 

送信側と受信側で発生する電磁誘電を利用して、電力を伝送する方法である。伝送効率は

送信側と受信側のコイルの距離に大きく依存するため、小型のコイルなどの場合はごく近傍

でしか電力を送電することはできない。また、送受信のコイル間に共通に交錯する磁束を利

用しているため、コイルのループ面に水平方向の位置ずれに弱いという特徴もある。 

 

B. 磁界共振方式 

2006 年に MIT から発表された電力転送方式であり、送受信の両方のコイルにヘリカル型

のコイル（共振器）を設置しているのが大きな特徴である（図 22）。直径 60cm のコイルを

用いて伝送距離が 2 m の場合でも、45 ~50 %の伝送効率を保てることを示されている。 

 

C. 電界共振方式 

絶縁層をはさんだ送信側の電極と受信側の電極により、電界を介して電力伝送できる技術

である。絶縁層とそれをはさむ電極によりコンデンサが形成される。このコンデンサに高周

波電流を流すことによって、送電することができる。 

 

D. 電波受信方式 

使用する周波数が高いため電磁波の直進性が高く、他の通信方式に比べて伝送距離が長い

という特徴がある。電波方式では、マイクロ波を発信して、アンテナで受信することで送電

をしており、通信距離が長いために、少しのズレが大きなずれとなってしまう欠点がある。 

 

表 3 無線電力転送の種類と特徴 
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図 22 磁界共振を利用した電力伝送の原理 

 

電力伝送には上記以外の方法も存在するが、中でも MIT が発表した磁界共振を利用した

伝送方法（SCMR : Strongly Coupled Magnetic Resonance）は、簡単な構成で長距離での電力伝

送を行える利点がある。また、磁界型のアンテナは電界型のアンテナに比べて、生体のよう

な誘電体から受ける影響が小さいため(Manteghi and Ibraheem, 2014)、生体のような誘電体が

コイルの近くに存在していても、ほとんど影響を受けないことが分かっている。したがって、

医療機器の無線通信では、一般的に磁界型のアンテナが利用されている。本研究においても、

体内に刺入されたコイルは生体（誘電体）から影響を受けると考えられるため、磁界を利用

した SCMR 方式による電力伝送を利用することとした。なお、高周波ほど生体から受ける

影響が大きくなることを考慮して、使用する周波数は ISM（Industry Science Medical）バンド

に属する 13.56MHz とした(Li, Tsui and Ki, 2014)。 

前述の共振周波数を利用した位置センサーは、受信コイルでマーカとなるコイルの誘電起

電力（位相ずれ）を観測している。つまり、電力伝送が行われている空間で伝送効率（S21）

を計測した際に、同様の位相ずれを観測できると予想される（図 23）。そこで 3 章では、「長

距離での電力伝送が可能な磁界共振型の SCMR」と「S21 に生じる位相ずれを利用した周波

数測定」を組み合わせてシステムを実現させる方法について検討する。 

 

図 23 S21 に生じる位相ずれピーク 
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3.2.3 SCMR と S21 を組み合わせた周波数の測定方法 

図 24 に SCMR と S21（伝送効率）を利用した共振周波数の測定原理を示す。以後、体外

で電力を送るコイルを送信コイル 1（外側）、送信コイル 2（内側）とし、電力を受け取るコ

イルを受信コイル 1（外側）、受信コイル 2（内側）と呼ぶ。さらに、送信側のコイルと受信

側のコイルの間に置くコイルをターゲットコイル（コイル線量計）と呼ぶことにする。また、

ターゲットコイルの照射前の共振周波数を fbefore、照射後の共振周波数を fafter とする。以下

に S21 を利用した共振周波数の検出と、線量測定の流れについて説明する。 

 

① 体外から共振周波数 f0で S21 が最大となるような電力転送を行う。 

② 体内に置かれたターゲットコイルが相互誘導を起こし、S21 に共振周波数 fbefore で最大

となる位相ずれを生じる。 

③ ターゲットコイルのコンデンサに放射線が当たることで、ターゲットコイルの共振周波

数が変化し、位相ずれピークが生じる位置が、fafterの位置にずれる。 

④ ネットワークアナライザで共振周波数の変化（fafter－fbefore）を観測することで、静電容

量の変化を算出し、線量に換算する。 

 

 
図 24  SCMR と伝送効率（S21）による共振周波数の測定方法 

 
小型のターゲットコイルを体内深部に留置することを考慮すると、最終的なターゲットコ

イルの損失ピークは、目的とする通信距離と生体の影響を受けて小さくなるため、ターゲッ

トコイルの位相ずれピークが明確に現れない可能性がある。そこで、得られた S21 の周波数

依存の関数を周波数（横軸）で微分することにより、位相ずれピークが微小な場合でも、明

確な信号として検出できるように工夫した。 
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3.3 装置と方法 

3.3.1 ネットワークアナライザ  

本研究では Agilent Technology 社製ネットワークアナライザ E5071C（最大周波数 8.5GHz）

を使用して、伝送効率（S21）の測定を行った（図 25）。図 26 にネットワークアナライザを

用いた測定の概略図を示す。S パラメータの測定は主に、信号源と信号を分離する方向性結

合器、パワースプリッタを介して行われる。シンセサイザを用いた信号源から、任意の周波

数で測定対象に交流信号を供給し、測定対象に送られた信号は、スプリッタによって基準と

なる信号（基準信号）と測定対象に入力する信号の 2 つに分割される。測定対象に信号が入

力するとインピーダンスの違いによって、反射する信号（反射波）と伝送される信号（伝送

波）が得られる。反射波と入力信号は導線上で混在しているが、方向結合器を用いることに

よって反射波だけを取り出すことができる。また、伝送波も同様に方向結合器を利用して取

り出すことができるため、入力信号に対する反射波と伝送波の比率を求めることで S11（反

射特性）と S21（伝送効率）を算出した。 

 

図 25 使用したネットワークアナライザ（E5071C） 
 

 
図 26 ネットワークアナライザを用いた測定の概略図 
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3.3.2 S21 の理論式を用いたシミュレーション 

それぞれのコイルの抵抗（R）、インダクタンス（L）、静電容量（C）、コイル間の相互イ

ンダクタンス M が分かれば、計算により算出することが可能である。そこで、C++言語を用

いてシミュレーションコードを作成し、シミュレーションによって実現可能性の検討を行っ

た。以降の説明では、Source、送信側の Resonator、ターゲットコイル（LC sensor）、受信側

の Resonator、Load をそれぞれ Coil1、Coil2、Coil3、Coil4、Coil5 として表す（図 27）。また、

実験体系を簡略化するために、Coil3 を中心として左右対称となるように、送信側と受信側

に関してコイル形状とコイル間の距離は同じになるようにした。一般的に SCMR による無

線電力伝送では、Source と Load（Coil1、Coil5）は一巻きのコイルで構成し、Resonator （Coil2、

Coil4）は Q 値を大きくして伝送効率を上げるために、複数巻きのコイルで構成される。ま

た Resonator には、ヘリカル型コイルやスパイラル型コイルを用いることが多いため、それ

ぞれの場合について抵抗値（R）とインダクタンス（L）の計算方法を示す。さらに、ターゲ

ットコイル（Coil3）は、最終的に生体に埋めるために小型化する必要があるため、コイルの

ループ面積が小さい方が望ましい。そのため、ターゲットコイル（Coil3）はヘリカル型で作

成することにした 

 

図 27 シミュレーションの体系と使用した各コイルの名称 

 

3.3.3 抵抗値とインダクタンスの計算  

A. ヘリカル型コイル 

ヘリカルコイルの抵抗値を計算する場合、抵抗損失（Ro）と放射抵抗（Rr）の 2 つの成分

を考える必要がある。抵抗損失は式（3.4）で表され、放射抵抗（Rr）は磁場成分（RrL）と

電場成分（RrD）に分けられ、それぞれ式（3.2）と（3.3）で計算される。従って、コイルの

全体の抵抗値 R は、𝑅 = 𝑅௢ + 𝑅௥௅ + 𝑅௥஽で表される(Tuan et al., 2016)。r はコイルの半径、N

はコイルの巻き数、f は周波数、c は光速、d は導線の直径、L はコイルの全周長、σは導電

率を示している。ここで、αはコイルの形状によって決まる補正定数であり、実測により求

められる。 
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𝑅௢ = 𝛼
𝐿

𝑑
ඨ

120

𝜆𝜎
                  (3.2) 

𝑅௥஽ = 20𝜋ଶ(
𝑙𝑓

𝑐
)ଶ                (3.3) 

𝑅௥௅ = 320𝜋଺𝑁ଶ(
𝑟𝑓

𝑐
)ସ       (3.4) 

 

また、ヘリカル型コイルのインダクタンスの計算方法は、コイルの巻き数が 1 回との複数

回の場合で異なるため、巻き数に応じて計算を行う必要がある。従って、Coil1、Coil5 は一

巻きのコイルで、それ以外のコイルは複数巻きのコイルで構成することとし、以下にそれぞ

れの計算式を示す。 

 

(a) Single turn coil  

一巻きのコイルの自己インダクタンス  L は式（ 3.5）で計算され (Hu, Bao and 

Georgakopoulos, 2017)、𝜇0 は真空の透磁率を、a は導線の半径を示している。 

 

𝐿 = 𝜇଴𝑟{ln ൬
8𝑟

𝑎
൰ − 2}       (3.5) 

 
(b) Multiple turn coil  
巻き数が複数となるヘリカルコイルの自己インダクタンス L は式（3.6）で計算され、l は

イコイルの長さを示している。また、𝐾𝑛 は長岡係数と呼ばれる有限のソレノイドコイルの

補正項であり、式（3.7）で計算される(Noda, Nagashima and Sekiya, 2016)。さらに、K（k）
は第一種楕円積分、E（k）は第二種完全楕円積分を表している。 

 

𝐿 =
𝜇଴𝜋𝑟𝑁

𝑙
× 𝐾௡                    (3.6) 

𝐾௡ =
4

3𝜋ට1 − 𝑘௡
ଶ 

(
1 − 𝑘௡

ଶ

𝑘௡
ଶ 𝐾(𝑘௡) −

1 − 2 ∗ 𝑘௡
ଶ

𝑘௡
ଶ 𝐸(𝑘௡) − 𝑘௡)        (3.7) 

𝑘௡ =
1

ට 𝑙ଶ

2𝑟ଶ + 1 

   (3.8) 

𝐾(𝑘௡) = න
1

ට1 − 𝑘௡
ଶ sinଶ 𝜃

గ
ଶ

଴

𝑑𝜃                     (3.9) 

E(𝑘௡) = න ට1 − 𝑘௡
ଶ sin² 𝜃

గ/ଶ

଴

𝑑𝜃                    (3.10) 
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B. スパイラル型コイル 

導線の抵抗は表皮効果によって、周波数が上がるほど大きくなることが分かっている。ス

パイラルコイルの抵抗値は式（3.13）で計算され、δは表皮効果による厚さを示している

(Waters et al., 2014)。 

 

𝑅஽஼ =
1

𝜎𝜋(𝜔/2)ଶ
   (3.11) 

𝛿 =
1

ඥ𝜋𝑓𝜎𝜇଴ 
   (3.12) 

𝑅 = 𝑅஽஼

𝜔

4𝜎
   (3.13) 

 

また、スパイラルコイルのインダクタンスは式（3.14）で表され、Do は内側の半径を、p

は巻き線のピッチを示している(Waters et al., 2014)。 

 

𝐿 =
𝑁ଶ(𝐷ை − 𝑁(𝑑 + 𝑝))ଶ

16𝐷ை + 28𝑁(𝑑 + 𝑝)
×

39.97 

10଺
  (3.14) 

 

3.3.4 静電容量 

高い伝送効率を保つためには、Source、Load、Resonator のコイルの周波数を一致させる必

要がある。そこで送信側と受信側コイル（Coil1、Coil2、Coil4、Coil5）には、チューニング

用の可変コンデンサを取り付けた。 

 

3.3.5 相互インダクタンスの計算 

2 つのコイルが磁界結合している場合、互いに干渉しあい相互誘導を起こす。相互インダ

クタンス M は、式（3.15）で表わされる(Hoang, Hete and Gaumond, 1993)。また、ヘリカルコ

イルもスパイラルコイルも一巻きのコイルが合わさったものと考えることができるため、同

様の式で計算可能である。 

𝑀ଵଶ = ෍ ෍ 𝜇଴ඥ𝑟ଵ௜
𝑟ଶ௠

𝜓(𝑘)

ேଶ

௠ୀଵ

ேଵ

௜ୀଵ

 (3.15) 

𝑘 = ඨ
4𝑟ଵ𝑟ଶ

(𝑟ଵ + 𝑟ଶ)ଶ + 𝑑ଵଶ
ଶ                        (3.16) 

𝜓(𝑘) = ൜൬
2

𝑘
− 𝑘൰ 𝐾(𝑘) −

2

𝑘
𝐸(𝑘)ൠ                    (3.17) 
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𝐾(𝑘) = න
1

√1 − 𝑘ଶ sinଶ 𝜃

గ
ଶ

଴

𝑑𝜃                    (3.18) 

E(𝑘) = න ඥ1 − 𝑘ଶ sinଶ 𝜃

గ
ଶ

଴

𝑑𝜃                   (3.19) 

さらに、相互誘導は隣り合うコイルだけでなく、全てのコイルと干渉しあうため、それぞ

れのコイルにおける電圧 V・電流 I・インピーダンス Z の関係は、式（3.20）のように表さ

れる(Wang et al., 2017)。さらに𝑅௦(𝑆𝑜𝑢𝑟𝑐𝑒)、𝑅௅(𝐿𝑜𝑎𝑑)はネットワークアナライザとのインピ

ーダンスを一致させるために取り付けた抵抗である。 
 

 (3.20) 
 

𝑍ଵ = 𝑅ଵ + 𝑅௦ + 𝑗𝜔𝐿ଵ − 𝑗
1

𝜔𝐶ଵ
 ,  𝑍ହ = 𝑅ହ + 𝑅௅  +  𝑗𝜔𝐿ହ − 𝑗

1

𝜔𝐶ହ
 

𝑍ସ = 𝑅ସ + 𝑗𝜔𝐿ସ − 𝑗
ଵ

ఠ஼ర
 , 𝑍ଶ = 𝑅ଶ + 𝑗𝜔𝐿ଶ − 𝑗

ଵ

ఠ஼మ
   , 𝑍ଷ = 𝑅ଷ + 𝑗𝜔𝐿ଷ − 𝑗

ଵ

ఠ஼య
 

 

無線通信では、フェライトによって通信距離を伸ばす方法が一般的であり、フェライトを

使用したコイルの相互インダクタンスは、式（3.21）で表される。式中の𝜇௥はフェライトの

比透磁率を、F は形状によって決まる損失係数である(Theilmann and Asbeck, 2009)。 

 

𝑀ଷଶ′ =
𝜇௥

1+𝐹(𝜇௥ − 1)
𝑀ଷଶ       (3.21) 

 
3.3.6 S21 の計算 

S21 は上記の計算式によって求められるパラメータを利用して、式（3.22）で求められる

ことが分かっている(Sample, Meyer and Smith, 2011)。ここで、𝑉௦は Coil1（Source）にかかる

電圧を、𝑉௅は Coil5（Load）にかかる電圧を示しており、式（3.20）の逆行列を解くことでそ

れぞれの電流値（𝐼ଵ～𝐼ହ）が計算され、𝑉௦、𝑉௅を計算することができる。 

 

𝑆21 = 2
𝑉௅

𝑉ௌ

ඨ
𝑅ௌ

𝑅௅
  (3.22) 
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ネットワークアナライザでは、S21 がデシベル表記されるため、求められた S21 を式（3.23）

に代入し𝑆21ே௘௧௪௢௥௞ ஺௡௔௟௬௭௘௥、求められる。以下の Offset はネットワークアナライザの内部ア

ッテネータによる減衰補正項となっており、実測によって求められる。 

 

𝑆21ே௘௧௪௢௥௞ ஺௡௔௟௬௭௘௥[𝑑𝐵] = 20 logଵ଴(𝑆21) − 𝑜𝑓𝑓𝑠𝑒𝑡 [𝑑𝐵]   (3.23) 
 

3.4 シミュレーションの妥当性評価 

前述の計算式によるシミュレーションは、実測との比較によって妥当性を示す必要がある。

コイル線量計を体内に埋め込むことを考慮すると、生体を模擬した条件下での無線測定が必

要になると考えられる。本研究は、磁界共振を利用した測定方法であるため、生体のような

誘電体から受ける影響が小さいと予想される。しかし、現段階でシミュレーションに誘電体

の影響を盛り込むことは困難であり、実測と一致させることは難しい。そこで、本章では、

空気中での簡単な測定体系から段階的に検証を進め、シミュレーションと実測が一致するこ

とを示す。その後、次章で生体の影響を考慮した測定体系での実測について扱うことにする。 

 

3.4.1 ターゲットコイルがない場合での比較検証（検証 A） 

図 28 a に示すようにターゲットコイル（Coil3）が存在しない状況で、比較的距離の近い

場合（100 mm）の S21 を測定する。実測とシミュレーションの比較を行い、コイルが 4 つ

だけ（Coil1、Coil2、Coil4、Coil5）の場合において、シミュレーションの妥当性を示す。 

 

3.4.2 ターゲットコイルがある場合での比較検証（検証 B） 

図 28 a と同様の測定体系において、Coil2 と Coil4 の中間位置（通信距離 50 mm）にター

ゲットコイル（直径：18 mm、巻き数：6 回、長さ：14 mm）を配置する（図 28 b）。ここで、

事前にターゲットコイルの共振周波数を測定しておき、実測の位相ずれが起こる周波数と一

致することを確認し、位相ずれからターゲットコイルの周波数が測定可能であることを示す。

また、表 4 に検証 A, B に使用した各々のコイルの形状を示し、計算式から求められた抵抗

値とインダクタンスが妥当であることを示す必要がある。そこで、前述の LCR メータを用

いて、シミュレーションで求められた値と実測との比較結果を表 5 に示す。 

 
（a）ターゲットコイル無し（検証 A）  （b）ターゲットコイル有り（検証 B） 

図 28 検証 A, B の実験体系の模式図 
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図 29 検証 A, B の実測体系 

 

表 4 検証 A,B に用いたコイルのパラメータ 

 
表 5 抵抗値・インダクタンスの計算値と実測値の比較 

 

 

3.4.3 通信距離を伸ばした場合での比較検証（検証 C） 

図 30 のように、小型 LC センサーでも長距離で周波数測定が可能であることを示すため

に、ターゲットコイル（Coil3）はできるだけ小型なコイル（直径 2.2 mm、巻き数 7 回、長

さ 10 .5 mm）に変更し、目標とする通信距離は 175 mm とした。さらに、小型センサーでは

測定距離を延ばすためにフェライトを使用することが一般的であるため、Fair-Rite 社の 67

シリーズ（直径 2mm、長さ 15mm）をターゲットコイルに挿入し、共振コイルである Coil2、

Coil4 に戸田工業製のシートフェライト（135 mm ×135 mm）を取り付けた。 
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一方で、ターゲットコイルに生じる位相ズレは誘導起電力に依存するため、相互インダク

タンス（M）が大きいほど、位相ずれピークは大きくなると考えられる。相互インダクタン

スはコイル間の距離・半径に依存するパラメータであり、上記の式を利用し、最適な半径を

求めることができる。そこで、通信距離 175 mm において相互インダクタンス M を最大に

する半径は、使用する周波数帯域や巻き数の関係から 140 mm と求められた（図 31）。さら

に、ターゲットコイルの位相ずれピークは、目的とする通信距離が長くなると小さくなると

予想されるため、ピークが明確に現れない可能性がある。そこで、得られた S21[dB] を周波

数（横軸）で微分することで、明確な信号が得られるように工夫した。 

 

 
図 30 検証 C の実験体系の模式図    図 31 半径と相互インダクタンスの関係  

 

表 6 検証 C に用いたコイルのパラメータ 

 

表 7 抵抗値・インダクタンスの計算値と実測値の比較 
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3.5 結果 

3.5.1 ターゲットコイルがない場合（検証 A）とある場合（検証 B）の結果 

図 32 a に検証 A の S21 のシミュレーションと実測の比較結果を示す。結果から、シミュ

レーションと実測結果がほぼ一致していることが分かる。シミュレーションと実測の間に若

干のずれが生じるのは、各々のコイルが自作であることや、実測で配置されるコイルの若干

のズレが原因であると予想される。さらに、図 32 b に検証 B の S21 のシミュレーションと

実測の比較結果を示す。事前に測定したターゲットコイルの共振周波数は12.18MHzであり、

図 32 a , b の比較から、S21 にターゲットコイルの共振周波数で位相ずれが生じていること

が確認できる。以上によって、S21 に生じる位相ずれ部分のピークを利用することで、周波

数測定が可能であることが示された。 

 

（a）ターゲットコイル無し（検証 A）   （b）ターゲットコイル有り（検証 B） 

図 32 シミュレーションと実測の比較結果 

 

3.5.2 通信距離を伸ばした場合での比較検証の結果（検証 C） 

図 33 a は検証 C のシミュレーションと実測の比較結果を示しており、前述のように距離

が伸びると損失部分のピークが見えづらくなるため、S21 を周波数で微分したものを図 33 b

に示す。目的とする通信距離が長く損失部分が小さい場合でも、図 33 b のように微分する

ことによって、ターゲットコイルの共振周波数で位相ずれが生じていることが確認された。

また、事前に測定されたターゲットコイルの共振周波数は 12.22MHz であり、ピークが生じ

る周波数が一致することも確認された。したがって、SCMR による電力伝送方法と S21 に生

じる位相ずれを組み合わせることで、小型 LC センサー且つ測定距離が長い場合でも周波数

測定が可能であることが示された 
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（a）検証 C の結果             （b）（a）の周波数微分 

図 33 シミュレーションと実測の比較結果 

 

3.6 考察 

体内線量測定システムに関する先行研究では、小型の半導体線量計を利用した方法が一般

的である。しかし、電磁誘導方式を利用した無線測定であり、通信距離が 10 cm 以下で短い

という欠点がある。さらに、半導体線量計には方向依存性があり、先行研究によると最大で

5％の線量誤差が生じることが分かっている。一方で、本研究で使用するコンデンサ線量計

は方向依存性がないため、生体内での正確な照射線量を測定することが可能である。また、

無線通信方法として、磁界共振方式と S21 に生じる位相ずれを組み合わせた周波数測定に

より、通信距離が長い場合でも測定できることが示された。しかし、本章での検証はすべて

空気中で行われたものであり、より臨床に近い条件での検証を行う必要がある。そこで、次

章でさらに発展させた検証について扱うこととする。 
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4. 臨床応用を目指したコイル線量計の設計 

4.1 背景  

前章では、S21 と磁界共振を利用した周波数測定方法によって、既存の方式よりも長い通

信距離で測定可能であることが確認された。また、シミュレーションと実測が非常によく一

致することから、S21 を利用した周波数測定は十分に妥当なものであると言える。しかし、

全ての検証は空気中で行われたものであり、生体の影響を考慮した測定は行われていない。

さらに、ターゲットコイルは真ん中に配置され、全てのコイルのループ面が揃う理想的な条

件下で測定が行われている。臨床の現場で使用するには、治療期間内にターゲットコイルの

位置が変化すること、治療中には呼吸によって動くことを想定する必要がある。そのため、

上記の 2 点を考慮した複雑な条件下でも、周波数測定システムを実現させる必要がある。 

 

4.2 理論 

4.2.1 結合係数 k と Q 値 

S21 に生じる位相ずれピークの共振周波数変化から照射線量を求める場合、ピークが鋭く、

シフトが大きいほど正確な測定が可能である。また、通信距離が長い場合でもピークを生じ

させるためには、より S21 を大きくする必要がある。磁界共振を利用した SCMR による電

力転送は、コイルの結合係数 k と後述する Q 値の積で表される「kQ 積」が大きいほど、伝

送効率（S21）が向上することが知られている。 

結合係数とはコイル間の結びつきを示す値であり、前述の相互インダクタンス M から計

算することができる。相互誘導を起こす２つのコイルの自己インダクタンスを𝐿ଵ, 𝐿ଶとした

時、結合係数は式（4.1）で求められる。 

𝑘 =
𝑀

ඥ𝐿ଵ𝐿ଶ

(0 ≦ 𝑘 ≦ 1)     (4.1) 

結合係数は理想状態で 1 でとなり、この場合、送信側のコイルから出た磁束の全てが受信

側のコイルのループ面を貫くことを意味する。したがって、結合係数が大きいほど（相互イ

ンダクタンスが大きいほど）、長距離での共振周波数の測定が可能となる。しかし、体内に

留置されるターゲットコイルのサイズを考慮すると、結合係数が小さくなり、通信できる距

離が短くなってしまうと考えられる。このような場合には、前述のようにフェライトをコイ

ルの中に入れて結合係数を向上させることで、通信距離を延ばす方法が一般的である。そこ

で、シミュレーションを利用して、ターゲットコイルに挿入するフェライトの比透磁率だけ

を大きくしたところ、ピークが大きくなることが確認された（図 34 b）。つまり、結合係数

（または相互インダクタンス）を向上させれば、通信距離が長い場合でも測定が可能になる。 

 

一方で、Q 値とは、「Quality Factor」と呼び、共振周波数における信号の「鋭さ」を表し、

式（4.2）で表現される。 
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𝑄 =
𝜔𝐿

𝑅
=

2𝜋𝑓𝐿

𝑅
=

1

𝑅
ඨ

𝐿

𝐶
     (4.2) 

 

インダクタンス L を大きくして、静電容量 C を小さく、さらに抵抗 R を小さくするほど、

Q 値を大きくすることができる。一般的に、Q 値が高いコイルほど導線での電力損失は小さ

くなるので、より多くの電力を遠くまで伝送できることが知られている。しかし、ターゲッ

トコイルの大きさは体内に埋めることを考慮する必要があり、半径や巻き数に大きな制限が

かかる。そのため、インダクタンス（L）が小さくなり、Q 値も低下するため、長距離での

共振周波数の測定は困難になると考えられる。結合係数と同様に、小型コイルの抵抗（R）

を下げて、Q 値を向上させた場合のシミュレーションを行ったところ、結合係数と同様に小

型コイルの位相ずれピークが大きくなることが確認された（図 34 c）。 

 

（a）元となるシミュレーション結果 

 
（b）結合係数を変化させた場合        （c）Q 値を変化させた場合 

図 34 結合係数と Q 値を変化させた場合のシミュレーション結果 
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以上から、臨床のような厳しい条件でも体内線量の測定システムを実現させるには、結合

係数と Q 値を上げることが重要である。しかし、生体内にコイルを留置することやターゲ

ットコイルが動くことを考慮すると、結合係数と Q 値は何かしらの影響を受けると予想さ

れる。したがって、本章では「生体から受ける影響」と「ターゲットコイルの位置・角度ず

れによる影響」に焦点を当てた検証を行う。 

 

4.2.2 生体（誘電体）から受ける影響 

無線通信においては、電磁波の周波数が高くなるほど空気中を伝搬できる距離が長くなる

ため、衛星やネットワークでは高い周波数帯域が用いられる。しかし、生体のような誘電体

内で電磁波が伝搬する場合、高周波ほど誘電体による吸収が生じやすくなり、また、一般的

に電磁波のエネルギーは高周波ほど高くなるため、生体で発熱するという問題がある。その

ため、高周波領域の電磁波では、SAR（Specific Absorption Ratio）の制限を考慮して、医療用

の通信機器では使用する周波数帯域に制限が設けられている。 

一方、生体などの誘電体が SCMR 方式の電磁波伝送に与える影響については不明なこと

も多く、先行研究によって分かっていることを以下に簡潔に示す(Awai et al., 2013)。水は磁

性をもたない誘電性媒質であることから、電磁気特性は誘電率のみで説明できる。また、水

の誘電率は実数部と虚数部からなり、いずれも大きな値を持っているため、少なからず伝送

効率（S21）に影響を与えると考えられる。磁場 H は電場 E、電束密度 D、電流密度 J を用

いてマクスウェル方程式から以下の式で表される。ここで、σ は導電率、ω は角周波数、𝜀௥ , 𝜀௜

はそれぞれ誘電率の実数部、虚数部を示す。 

 

𝑟𝑜𝑡𝐻 = 𝐽 + 
𝛥𝐷

𝛥𝑡
= 𝜎𝐸 + 𝑗𝜔(𝜀௥ − 𝑗𝜀௜)𝐸 =  𝑗𝜔𝜀௥𝐸 + (𝜎 + 𝜔𝜀௜)𝐸  (4.3) 

 

結合係数と Q 値のそれぞれが誘電体から受ける影響について以下に示す。 

 

4.2.2.1 結合係数が受ける影響 

SCMR による伝送方法は、2 つの共振器（Coil2, Coil4）が空間的に結合しており、大きく

「電界結合」と「磁界結合」の 2 種類に分けられる。電気力線は異なった誘電媒質の境界で

は屈折する性質があり、電界結合係数を変化させる可能性がある。一方で、磁力線は誘電率

の影響を受けないので、磁界結合成分は水の影響は受けない。したがって、磁界共振を利用

した SCMR による伝送方法は、生体（誘電体）から受ける影響が小さいため、結合係数はほ

とんど影響を受けないと考えられる。また、誘電率の実数部分𝜀௥  が共振周波数に影響を与

えるため、近くに誘電体が存在する場合、共振周波数が変化する可能性がある。しかし、共

振器にコンデンサを付加した場合、電界エネルギーがコンデンサ内に閉じ込められ、空間に

分布する電界エネルギーの割合が減るため、共振周波数に与える影響が小さくなることが確

認されている。以上のことから、誘電体が「結合係数」と「共振周波数」に与える影響は十

分に小さく、結合係数と共振周波数はほとんど変化しないと予想される。 
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4.2.2.2 Q 値が受ける影響 

誘電率の虚数部は共振器の Q 値に影響を与えることが分かっている。塩分の濃度は、誘

電率の虚数部に影響を与えるため、塩分濃度が大きくなるほど Q 値は低下すると考えられ

る。しかし、この場合にもコンデンサによって電界エネルギーを閉じ込めることで、誘電体

による影響を和らげることができるが、結合係数に比べると受ける影響は大きいとされてい

る。一般的に、コイルと誘電体の距離が近いほどコイルの Q 値は影響を受けるため、体外で

電力伝送を行う送信側コイル（送信コイル１、送信コイル 2）と受信側コイル（受信コイル

１、受信コイル 2）の Q 値はそれほど影響を受けない。しかし、体内に埋められるターゲッ

トコイルは誘電体に囲まれるため、Q 値の低下が大きくなると予想される。 

上記の結合係数と Q 値が受ける影響を考慮すると、水などの異質な媒質を送信側コイル

と受信側コイルの間に挿入しても、計測システムの伝送特性はほとんど変化せず、体内にあ

るターゲットコイルの Q 値が主に影響を受けると考えられる（図 35）。 

 
図 35 生体(誘電体)を考慮した結合係数と Q 値の模式図 

 

4.2.3 ターゲットコイルの位置・角度ずれによる影響 

角度や位置ずれがもたらす影響について、把握するためには前式の相互インダクタンスを

求める式では不十分である。コイルの 3 次元的な位置関係は、図 36 a から図 36 b のように

変化する。そこで、4 章の式（3.15）をもとに位置・角度ずれを考慮した式へ発展させる必

要があり、以下の式（4.4）で相互インダクタンスは計算される。 

 
（a）位置・角度ズレのない場合  （b）位置・角度ズレのある場合 

図 36 位置・角度ズレのある場合の相互インダクタンス計算 
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𝑀ᇱᇱ =
2 𝜇଴

𝜋
ඥ𝑅ଵ𝑅ଶ න

ቀcos 𝜃 −
𝑑 
𝑅ଶ

cos 𝜑ቁ 𝜓(𝑘)

𝑘√𝑉ଷ

గ

଴

𝑑𝜑            (4.4) 

𝛼 =
𝑅ଶ

𝑅ଵ
      (4.5) 

𝛽 =
𝑐

𝑅ଵ
       (4.6) 

𝜉 = 𝛽 − 𝛼 cos 𝜑 cos 𝜃        (4.7) 

𝑘ଶ =
4𝛼𝑉

(1 +  𝛼𝑉)ଶ + 𝜉ଶ 
      (4.8) 

𝑉 = ඨ1 − 𝑐𝑜𝑠ଶ𝜑𝑠𝑖𝑛ଶ𝜃 − 2
𝑑 

𝑅ଶ
cos 𝜑 cos 𝜃 + 

𝑑ଶ 

𝑅ଶ
ଶ          (4.9) 

 

ターゲットコイルは3次元的に動くと予想されるため、図37のような座標体系を想定し、

得られた式をもとに、ターゲットコイルの「位置がずれた場合」と「回転した場合」に関し

てシミュレーションを行った。なお、位置ずれは X 軸方向に動き、回転ずれは XZ 平面で回

転する場合を想定した。図 38、図 39 の結果から分かるように、位置ずれ・角度ずれによっ

て位相ずれピークが小さくなっていることが分かる。これは、位置・角度ずれによって結合

係数（相互インダクタンス）が小さくなったことが原因だと考えられる。 

 

 

図 37 ターゲットコイルの 3 次元的座標 
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（a）位置ずれによるピーク強度変化   （b）（a）のピーク部分の拡大図 

     図 38 位置ずれ（X 方向）がある場合のシミュレーション 

 

 

（a）角度ずれによるピーク強度変化   （b）（a）のピーク部分の拡大図 

      図 39 角度ずれ（XZ 平面）がある場合のシミュレーション 
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4.3 実験方法 

前章によって、空気中でのシミュレーションと実測が良く一致し、SCMR と S21 に生じる

位相ずれを利用した周波数測定方法の妥当性が示された。前章での検証（検証 A、B、C）の

流れも考慮して、5 章では臨床を意識した検証を図 40 のように段階的に行った。また、第 5

章で使用した各々のコイルは検証 C と同じものである。 

 

図 40 5 章での検証（D、E、F）の流れ 

 

4.3.1 生体（誘電体）が測定システムに与える影響（検証 D） 

生体は約 70 %が水で構成されており、さらに真水ではなく電解質を含んでいるため、整

理食塩水 0.9 %で等価されることが多い(Rondelli and Vicentini, 1999)。前章の検証 C の実験体

系（図 30）のまま、図 41 のように間に 30cm×30cm の水槽を配置することで、生体が結合

係数と Q 値に影響を与える影響は小さく、水中でも問題なく測定が可能であることを検証

する。さらに、通信距離を 15 cm 以上で達成することにより、既存の線量測定システムより

も臨床において実現可能性が高いことを示す。 



 

37 
 

 

（a）検証 D の実験体系          （b）実際の測定体系 

図 41 検証 D の実験体系 

 

4.3.2 ターゲットコイルの位置ずれ・角度ずれが与える影響（検証 E, F） 

ターゲットコイルを水中に沈めた状態で、3 次元的な位置ずれを起こした際に、ピークに

どのような影響を与えるかを評価した。ターゲットコイルは生体内で複雑に動くと予想され、

そのズレは位置ずれと角度ずれの 2 つ大別される。そこで、検証 D でのターゲットコイル

の位置を中心として、位置ずれと角度ずれに関して検証を行った（図 42）。位置ずれは、共

振器である Coil2 と Coil4 のループ面に対して垂直方向（Z 方向）にずれが生じる場合と、

ループ面に対して水平方向（X 方向 or Y 方向）にずれが生じる場合がある。X 方向と Y 方

向のズレはどちらも伝送方向に対して垂直であるため、同様の結果になると考えられる。そ

のため、Z 方向・X 方向に±25, ±50 mm 動く場合について検証した。また、角度ずれに関

しては、水平方向（Horizontal）と垂直方向（Vertical）に回転する場合が考えられるため、そ

れぞれについて、回転角度が 0°,15°, 30°, 45°, 60°, 75°, 90°の場合で測定を行った。 

 

 
（a）検証 E の実験体系         （b）検証 F の実験体系 

図 42 位置ずれ・角度ずれの与える影響に関する検証 
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4.4 結果 

4.4.1 生体（誘電体）が測定システムに与える影響（検証 D） 

検証 D は検証 C の測定体系に水槽を加えただけであるため、検証 C との比較を行った。

図 43 a から分かるように、誘電体は少なからず結合係数に影響を与え、S21（伝送効率）が

小さくなっている。この結果は、前述の誘電体から受ける影響に関する予想に反している。

これは、誘電体が与える影響に関する先行研究での周波数が約 2MHz であるのに対して、本

研究で使用される周波数は約 13MHz と高いことが原因だと予想される。この点では、前述

の「誘電体内で電磁波が伝搬する場合、高周波ほど誘電体による吸収が生じやすくなる」こ

とと矛盾しない。一方で、誘電体が Q 値に与える影響は予想通りであり、ピークの強度が小

さくなるだけであり、位相ずれのピークは十分に検出可能であった（図 43 b）。したがって、

生体中の深部 15 cm でもターゲットコイルの周波数測定が可能であることが示された。 

 

 （a）S21           （b）S21 の周波数微分 

図 43 空気中の検証（検証 C）と整理食塩水中での検証（検証 D）の比較 

 

4.4.2 ターゲットコイルの位置ずれが与える影響（検証 E） 

図 44 a, c は Z 方向、X 方向に位置ずれがある場合の S21 の実測結果であり、図 44 b ,d は

それぞれのピーク部分を拡大したものである。結果からも分かるように、位置ずれが有る場

合でも生じるピークの位置に変化はなく、ピークの強度だけが変化することが確認された。

X 方向にずれが生じる場合、ずれが大きくなるにつれてピークが小さくなることが分かっ

た。これは、前述のシミュレーションによる予想（図 38 b）と一致し、生体内で想定される

ターゲットコイルの動く範囲を考慮すると、位置ずれには十分に対応できると考えられる。 

一方で、Z 方向にずれが生じる際は、送信側・受信側のどちらかのコイル（Coil2、Coil4）

に近くなるため、相互インダクタンスが大きくなり、ピークが大きくなると考えられる。そ

こで、Z 方向に位置ずれが生じた場合についてシミュレーションしたところ、実測と同じよ

うにずれが大きくなるほど、ピークが大きくなることが確認された（図 45 b）。 
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（a）Z 方向にずれが生じる場合      （b）ピーク部分の拡大図 

 
（c）X 方向にずれが生じる場合     （d）ピーク部分の拡大図 

図 44 位置ズレがある場合の S21 の実測結果 

 

（a）位置ずれによるピーク強度変化  （b）（a）のピーク部分の拡大図 

図 45 位置ずれ（Z 方向）がある場合のシミュレーション 
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4.4.3 ターゲットコイルの角度ずれが与える影響（検証 F） 

図 46 a , c は水平方向、垂直方向に回転ずれがある場合の S21 の実測結果であり、図 46 b , 

d はそれぞれのピーク部分を拡大したものである。位置ずれの時と同様に、損失が生じるピ

ークの位置に変化はなく、ピークの強度だけが変化することが確認された。結果から分かる

ように、回転角度が大きくなるほど、位相ずれのピーク強度は小さくなり、図 39 b のシミ

ュレーション結果とよく一致する。また、horizontal 方向、Vertical 方向のそれぞれで回転角

度が 60°以上になるとピークが消えてしまうことが確認された。これは、Coil2 、Coil4 に

対してターゲットコイルのループ面がずれることで、相互インダクタンスが小さくなること

が原因であると考えらえる。 

 

 
（a）Horizontal 方向に回転      （b）ピーク部分の拡大図 

 

 
（c）Vertical 方向に回転        （d）ピーク部分の拡大図 

図 46 角度ズレがある場合の S21 の実測結果 
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4.5 考察 

4.5.1 臨床での体内線量測定システムの実現可能性 

磁界共振を利用した SCMR による電力転送は、コイルの結合係数と Q 値の積で表される

「kQ 積」が大きいほど、伝送効率（S21）が向上することが知られている。しかし、生体内

にコイルを留置することやターゲットコイルが動くことを考慮すると、結合係数と Q 値は

何かしらの影響を受けると予想される。したがって、本章では「生体から受ける影響」と「タ

ーゲットコイルの位置・角度ずれによる影響」に焦点を当てた検証を行った。 

前述のように、SCMR による電力伝送は磁界共振を利用したものであり、生体のような誘

電体から受ける影響は小さいと予想されたが、実測は予想に反した結果となった。これは、

誘電体が与える影響に関する先行研究での周波数に対して、本研究で使用された周波数が高

く、予想よりも誘電体による吸収が生じやすかったためと考えられる。一方で、誘電体が Q

値に与える影響は予想通りであり、ピークの強度は少し小さくなっただけである。また、位

相ずれのピークは十分に検出可能であったため、生体中の深部 15 cm でも体内線量測定シ

ステムは実現可能であると言える。 

一方で、ターゲットコイルの位置・角度ずれによる影響については、位置ずれと角度ずれ

に関して別々に検証を行った。位置ずれが有る場合でも生じるピークの位置に変化はなく、

ピークの強度だけが変化することが確認された。また、生体内で想定されるターゲットコイ

ルの動く範囲を考慮すると、位置ずれには十分に対応できると考えられる。角度ずれに関し

ても、位置ずれの時と同様に、ピークの位置に変化はなく、ピークの強度だけが変化するこ

とが確認された。しかし、回転角度が大きくなるほどピーク強度は小さくなり、回転角度が

60°以上になるとピークが消えてしまうことが確認された。したがって、臨床現場で使用す

るためには、全ての角度で測定システムを実現させる必要がある。 

 

4.5.2 角度ずれへの対処方法  

現在の体内線量測定システムでは、位置ずれに関しては十分に対応できるが、角度ずれに

関しては一定の条件下でしか使用できないことが判明した。これは、ターゲットコイルが

90°回転した場合、コイルのループ面を貫く磁束が極端に減少するからだと考えられる。臨

床現場では、体内に留置するコイル線量計の角度は制御できないため、全ての角度で測定で

きるシステムを構築する必要がある。一方で、SCMR による電力伝送は、全てのコイルの中

心軸が揃い、全てのコイルのループ面が平行になる理想的な条件でなくても、利用すること

が可能である。このような場合、コイルの理想的な条件下よりも伝送効率が落ちることが分

かっている。これは、コイルの配置の変化により、空気中を伝搬する電磁波の方向も変化す

ることが原因だと考えられる。つまり、体外のコイル（Coil1、Coil2、Coil4、Coil5）の配置

をずらすことで、ターゲットコイル（Coil3）を貫く磁束の向きを変えられる可能性がある。    

そこで、ターゲットコイルのピークが検出されない図 47 a のような 90°の角度ずれがあ

る場合から、送信側コイル（Coil1、Coil2）と受信側コイル（Coil4、Coil5）がそれぞれ同じ

距離だけ遠ざかるようにスライドさせていった（図 47 b）。体外コイルの配置に変更がない

場合は、図 48 a のように位相ずれによるピークは確認されなかった。しかし、体外コイル
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の配置をずらしていくと、スライドする距離が大きくなるほど、ピークが顕著に表れること

が確認された（図 48 b, c, d）。したがって、体外コイルの配置をスライドさせるだけで、角

度ずれに関しても十分に対応できると考えられる。そこで、実臨床では、図 49 のようにカ

ウチを挟んで上下にコイルを配置し、kV - CT 画像・透視画像からコイルの向きを把握した

後に、体外コイルの配置の微調整を行うことで、コイル線量計がどの角度を向いている場合

でも「体内線量測定システム」は実現可能である。 

 

 

（a）角度ずれが 90°ある場合    （b）（a）の状態から体外コイルの配置を変更 

図 47 角度ずれへの対処法 

 
（a）スライドがない場合 

 
（b）160 mm スライド     （c）200 mm スライド     （d）240 mm スライド 

図 48 体外コイルをスライドさせた場合の実測結果 
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図 49 臨床での測定体系 

 

4.5.3 線量測定可能なコイル線量計の作成 

本研究の最終目的は、臨床で実現可能な「体内線量測定システム」を開発することである。 

これまでは、「コイル線量計の周波数を無線測定できるシステム」に重点を置いた検証が行

われており、実際に放射線を照射する実験は行われてこなかった。そのため、使用するコン

デンサは低誘電率の積層セラミックコンデンサであった。したがって、図 33 のような照射

前後の位相ずれピークのシフト量から、照射線量を求めるには、チタン酸バリウムを誘電体

とした高誘電率のコンデンサを使用する必要がある。一方で、コイル線量計の位相ずれピー

クを明瞭に検知するには Q 値が重要であり、コンデンサの内部抵抗が小さくする必要があ

る。積層セラミックコンデンサは積層数が増えるほど、並列化されるため、静電容量（C）

が増え、内部抵抗（R）が下がることが分かっている（図 50 a）。そのため、コンデンサの積

層数が多く静電容量が大きいものほど、コイル線量計に適していると言える。しかし、静電

容量が大きいコンデンサは周波数帯域の関係から、欲しい周波数帯域に位相ずれピークを生

じさせることはできない（図 50 b）。したがって、臨床でコイル線量計を使用するためには、

内部抵抗が低く、静電容量が小さいコンデンサを自作する必要がある。 

 

 
 

（a）積層コンデンサの合成     （b）周波数とインピーダンスの関係 

図 50 積層セラミックコンデンサの周波数特性 
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