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総説

MRI 検査における体内金属の RF 発熱への対応

村 中 博 幸 1， 堀 口 隆 良 2， 上 田 善 武 2

1広島市総合リハビリテーションセンター
2広島国際大学保健医療学部診療放射線学科

は じ め に

3 テスラの高磁場装置の普及により，MRI

検査における安全性の検討が最近注目されてい

る．MRI 検査に関する一般的な安全基準とし

ては，1995 年に IEC60601233 が国際規格と

して刊行され，2002 年に第 2 版として改定さ

れた1)．日本では，この IEC 規格を反映した内

容で日本工業規格（JIS）JIS Z 4951 が 2004

年に刊行されている2)．

最近の体内に留置される医療器具（以下，イ

ンプラント）の材質としてはステンレス鋼やチ

タン合金，コバルト・クロム合金等の非磁性金

属が主に使用されており，これらは磁場内での

吸引，脱落に関しては比較的安全とされてい

る．しかし，RF 照射によるインプラント周囲

の発熱の問題が依然として存在している．

一方，MR 撮像法においては FSE（fast spin

echo）に代表される RF パルスを多用する撮像

シーケンス，EPI（echo planar imaging）のよ

うな急速な磁場反転を用いた手法が主流とな

り，連続する急速変動磁場や高周波照射による

非磁性インプラントの発熱のリスクは増大して

いる．

Shellock はインプラントの安全性評価試験

を行い，MRI 検査における安全性を以下のよ

うに分類している3)．すなわち，1) ｢Safe｣

MRI 検査で安全，2) ｢Unsafe 1｣静磁場 1.5

T でも吸引，振動，移動が起こり絶対禁忌，

3) ｢Unsafe 2｣誘導電流，RF 発熱等の危険

性があり絶対禁忌，4) ｢Conditional 1～7｣

患者の MR 撮像に条件付安全．これらの分類

で，「Safe」，「Unsafe 1」，「Unsafe 2」につい

ては基準が明確となっている．しかし，「Con-

ditional 1～7」に関しては，以下の例に示すよ

うな実施条件や添付資料について明記されてお

り，臨床の現場では確認が難しい場合も多々あ

る．1) 移植 6～8 週後で組織に固定されてい

る，2) 金属成分を含む貼り薬等で RF による

発熱の可能性があるものを外す，3) 要注意で

製造メーカーに確認が必要，等．また，「Un-

safe 2」の非磁性インプラントの RF 発熱に関

する情報も少なく，この点も今後さらに検討を

要すると思われる．

米国食品医薬品局（Food and Drug Adminis-

tration : FDA）のガイドラインとして，Amer-

ican Society for Testing and Materials の基準

（以下，ASTM 基準）の中で，MR 適合性の評

価方法が以下のように定義され分類されてい

る．1) ｢MR Safe｣MRI 環境下において危険
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とされない品目，2) ｢MR Conditional｣MRI

環境下において特定の使用条件下では危険とさ

れない品目，3) ｢MR Unsafe｣MRI 環境下

において危険が生じると報告された品目．また

現在，国際電気標準会議（International Elec-

trotechnical Commission : IEC ）や 国内 でも

MR 適合性に関する規格化が検討されている．

日本でも ASTM 基準に沿った MR 適合性試験

を行う機関はあるが，我々の臨床現場に反映さ

れるには至っていない．

インプラントの発熱実験は過去にも報告され

ているが，人体に埋め込まれたインプラントに

対する明確なガイドラインはいまだ報告されて

いない．また，インプラントを埋め込んだ患者

に対して MRI 検査をすべて禁忌とすることは，

MRI 検査による診断を必要とする患者にとっ

ては不利益になりかねない．しかし，人体に対

するインプラントの発熱評価は難しく，金属の

材質や形状，埋め込み位置によって温度上昇は

異なる．このような背景から本稿では，我々の

行った人体等価ファントムを用いた MRI 検査

における上腕骨インプラントの発熱評価につい

ての実験例と電磁場解析による発熱シミュレー

ションの例を紹介する．それらの知見を基に，

MRI 検査におけるインプラントの RF 発熱に

関する注意の要点について述べる．

インプラントの RF 発熱の検証

インプラントの RF 発熱については，既に多

くの報告がある4)～19)．しかし，実際の臨床で

はインプラントの RF 発熱の検証は難しい．こ

の章では我々が行った上腕骨インプラントの発

熱評価の実験例を紹介する20),21)．まず最初

に，ファントムに埋め込まれたインプラントの

RF 発熱の検証を行った．次に，RF 発熱のイ

ンプラント埋め込み深さ依存性，SAR（speciˆc

absorption rate比吸収率）依存性，静磁場内

での角度依存性，照射コイル中心からの静磁場

方向の距離依存性，ファントムループ形成の影

響等について検討した．

1. MRI 装置と照射条件

MRI 装置は 1.5T MAGNETOM Symphony

（SIEMENS 社製）を使用した．撮像条件を以

下に示す．撮像断面coronal，パルスシーケ

ンスHASTE（half Fourier acquisition sin-

gle-shot turbo spin echo), TR : 1030 ms, TE :

248 ms, FOV : 50 cm，スライス厚5 mm，ス

ライス数25，ギャップレス，マトリック

ス256×256，励起順インターリーブ，エ

コー数256，積算回数32, RF パルスタイ

プfast, parallel-AP, pre-saturation pulse，ス

キャン時間15 分である．送受信ボディコイ

ルを使用し，コンソールに表示される全身平均

SAR を第一次水準管理操作モードの上限値で

ある 4.0 W/kg（以下最大 SAR）とするため

RF 増幅器の出力をマニュアルで調整した．

2. インプラントと人体等価ファントム

使用したインプラントは，上腕骨骨折で使用

される 24 cm MD/N 上腕骨ネイル（ジンマー

株）で，材質はオーステナイト系ステンレスで

ある．人体等価ファントムは，加藤らの報告を

参考にして作製した22)．蒸留水にクールア

ガー（9カラギーナン，新田ゼラチン）を溶

かし，電気特性を筋肉と同じにするため 0.19

の食塩を混合した．ファントムの一つは，外

径 35×67 cm のポリプロピレン容器の中央に

内径 10×42 cm のアクリルボックスを配置し

（loop phantom），14 cm の深さまでゲルを満た

して作製した（Fig. 1a）．さらに，電磁場解析

による RF 発熱シミュレーションとの比較のた

めに，もう一つのループ形状のないファントム

（mass phantom）も 14 cm の深さまでゲルを

満たして作製した（Fig. 1b）．

3. 温度測定法

最も簡単な温度測定としてはアルコール温度
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Fig. 1. Dimensions of tissue-equivalent phan-
toms
a : Loop phantom. The vessel is a polypropylene
container 67 cm long by 35 cm wide. This loop
phantom has an empty space of 42 cm long by
10 cm wide in the central part. Semisolid gel
was prepared with powdery gelatinizer (9 car-
rageenan) melted in distilled water, and the
electrical property was approximated to muscu-
lar tissue. Its total weight is about 30 kg.
b : Mass phantom. The container has the same
dimension as that of the loop phantom except
the empty space in the central part. Its total
weight is about 35 kg.
c : Semisolid gel was ˆlled to the depth of 14 cm,
and the implant was embedded at the depth of 2
cm from the surface.
d : The distance between the implant and the
outer container edge is also 2 cm.
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計やサーモラベルがあるが，経時的な温度変化

は記録できない．一方，サーモグラフィーは表

面温度の変化は記録できるが深部については評

価が難しい．これらのことから，インプラント

の発熱の測定には MR 撮像中の変動磁場や RF

照射にも影響を受けない蛍光ファイバー式温度

計が適している．この温度測定法は MR 装置

における電子回路を内蔵しないインプラントの

加熱に関する適合性試験方法として，ASTM

基準の高周波による加温試験（ASTM F2182

02a）でも紹介されている23)．この試験方法で

は人の上半身を想定したポリアクリル酸ゲル

ファントムを使用する．インプラントを臨床上

想定される適応部位に埋め込み，全身平均

SAR が 1～2 W/kg 以上で 15 分間以上の RF

照射を行い，蛍光ファイバー式温度計で各部の

温度を測定する．しかし，この試験方法は，イ

ンプラントの適応部位や被験者の状態に応じて

適合基準を判断するなど条件が曖昧であり，規

格を見直す動きもあるが，現状ではこれに準じ

た方法で行うこととなる．

我々の発熱検証実験では，測定点はインプラ

ントの先端部から基部まで 1 cm ごとに 24 点

とした（Fig. 2a）．操作室に 2 台の蛍光ファイ

バー式温度計 FL-2000（安立計器株）を置き，

磁場による影響を受けない光ファイバーの長さ

は 10 m とした（Fig. 2b, c）．また，これらの

温度計の絶対値校正は熱電対温度計を用いて

行った．測定時間は，撮像開始 1 分前から撮

像中（15 分間）および撮像終了 10 分後まで連

続して全 26 分である．1 秒ごとに温度を測

定・記録した．MR スキャンルームの室温は

24°C で一定とし，ファントム温度を室温と平

衡状態にするため MRI 室で 4 時間以上放置

後，実験を開始した．すべての測定を各 3 回

行い，その平均値で温度を評価した．

4. RF 発熱の実験例

実験 1インプラントの RF 発熱の検証

［実験方法］

インプラントを Fig. 1c, d のように容器の縁

から 2 cm の位置で，ファントム表面から 2 cm

の深さに磁場方向に平行に埋め込み，最大

SAR で 15 分間照射した．

［実験結果］

インプラント先端部（0 cm）から基部（24

cm）までの距離に対する最大温度上昇値を

Fig. 3a に示す．インプラントの中央部はほと

んど発熱がなく，両端部が最も発熱した．特

に，先端部（tip part）で温度上昇が最大となっ

た．このインプラント先端部の経時的な温度変
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Fig. 2. Temperature measurement
a : MD/N humerus nail implant (Austenitic grade, ASTM F138, Zimmer
Inc.).
b : Temperature measurement was performed with two ˆberoptic ther-
mometers (FL-2000, Anritsu Keiki Inc.).
c : These thermometers are composed of optical ˆbers 10 m long and are
not in‰uenced by the magnetic ˆeld and RF irradiation.
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化を Fig. 3b に示す．インプラント表面温度は

RF 照射開始直後より急激に上昇し，照射後 15

分で 12.3°C となっている．また，RF 照射を切

ると温度は急激に低下した．

実験 2RF 発熱のインプラント埋め込み深さ

依存性

［実験方法］

磁場方向に平行に埋め込むインプラントの埋

め込み深さをファントム表面から 2, 3, 4, 5, 7

cm と変化させ，最大 SAR で 15 分間照射した．

［実験結果］

インプラント先端部からの距離に対する最大

温度上昇値を Fig. 4a に示す．どの深さでもイ

ンプラント両端部が最も発熱した．特に，先端

部が最大となる発熱傾向は深さに関係なく同じ

であった．また，インプラント先端部の経時的

温度変化を Fig. 4b に示す．RF 照射開始直後

の温度上昇は，ファントム表面から浅いほど急

激であり，深くなるにつれ緩やかとなった．埋

め込み深さ 2 cm での温度上昇は 12.4°C とな

り，埋め込み深さが大きくなるほど最大温度上

昇値は小さくなった．このファントムの RF 表

皮深さに相当する 7 cm では 4.2°C の温度上昇

となり，深さ 2 cm に比べ 1/3 程度の温度上昇

となっている．

実験 3RF 発熱の SAR 依存性

［実験方法］

インプラントをファントム表面から 2 cm の

深さに磁場方向に平行に埋め込み，全身平均

SAR を 0.2 W/kg から 4.0 W/kg まで変化させ

15 分間 RF 照射した．

［実験結果］

SAR に対するインプラント先端部の温度上

昇を Fig. 5 に示す．横軸は全身平均 SAR で，

縦軸はインプラント先端部の温度上昇値である．

SAR の増加と温度上昇値は比例し，良い相関

が得られた（相関係数 r＝0.998，標準偏差 s＝

0.25°C）．厚生労働省の安全基準である 0.4 W/
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Fig. 3. Temperature rises for the implant at an embedded depth of 2 cm
a : Spatial temperature changes. Temperatures of the implant were measured at 24 positions,
which were separated each other by 1 cm from the tip to the base for an embedded depth of 2 cm.
b : Temporal temperature changes at the tip of the implant. Measurement duration was 1, 15 and
10 min before, during and after RF irradiation, respectively.

Fig. 4. Temperature rises at the implant for various embedded depths
a : Spatial temperature changes. After 15 min of RF irradiation on, the value of temperature rise
was measured for the distance from the tip of the implant and for various embedding depths.
These measurements were carried out at 6 positions of 0, 2, 6, 12, 18 and 24 cm for the other
depths, respectively.
b : Temporal temperature changes of the tip of the implant. Measuring durations were 1 min, 15
min and 10 min before, during and after RF irradiations, respectively. The depth from the phan-
tom surface was also changed as another parameter (2, 3, 4, 5 and 7 cm).
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kg に対する温度上昇値は 1.4°C で，JIS の安全

基準である 2.0 W/kg では 6.4°C であり，IEC

の第一次管理操作モードの上限値 4.0 W/kg で

は 12.7°C の温度上昇となった．

実験 4静磁場内での角度依存性

［実験方法］
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Fig. 5. Dependence of RF heating on SAR in
the mass phantom
The abscissa is the whole body averaged SAR
and the ordinate is the temperature rise of the
implant tip after 15-min RF irradiation. The
SAR is varied from 0.2 W/kg to 4.0 W/kg. In
the ˆgure, the limits of the safety level of JIS for
6-min average and the ˆrst level operation mode
of IEC for 15-min average are also shown as dot-
ted lines. There is good linear relationship be-
tween the SAR and temperature rise.

Fig. 6. Deˆnition of coordinate axes
The origin of the coordinates is set at the center
of the static magnetic ˆeld and Z-axis is parallel
with the direction of the static magnetic ˆeld.
X-Z plane is parallel with the patient table and is
above 15 cm of the table. Consequently, the
direction of Y-axis coincides with A-P direction.
The center of the implant was set at the origin,
and the phantom was turned 180°by 45°step on
X-Z plane.
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静磁場内での RF 発熱のファントム角度依存

性を調べるため，測定時の座標軸の定義を

Fig. 6 に示す．インプラントをファントム表面

から 2 cm の深さに埋め込んだファントムを静

磁場の X-Z 面上で 0°から 180°まで 45°ステッ

プで回転させ，最大 SAR で 15 分間 RF 照射

した．

［実験結果］

X-Z 面上で 0°から 180°までの各ステップの

インプラント先端部の発熱変化を Fig. 7 に示

す．静磁場とインプラントの角度が 45°までは

RF 照射開始直後の温度上昇が急激であり，角

度が大きくなるにつれ緩やかとなった．また，

最大温度上昇値はインプラント長軸が静磁場方

向にある場合 14.7°C と最大となり，角度が

90°以上では 8°C 以下と大きく低下した．

実験 5照射コイル中心からの Z 軸方向の距離

依存性

［実験方法］

インプラントをファントム表面から 2 cm の

深さに埋め込んだファントムを，照射コイル中

心から Z 軸方向の両側に 50 cm まで 10 cm ず

つずらせて，最大 SAR で 15 分間 RF 照射し

た．

［実験結果］

Fig. 8 のグラフの横軸は，ファントムに埋め

込まれたインプラントの照射コイル中心からの

移動距離で，縦軸は最大 SAR で 15 分間 RF

照射したときのインプラント先端部（tip part）

および基部（base part）の最大温度上昇値を

示す．インプラント両端部の温度は，インプラ

ントの中心が照射コイル中心と一致したとき最



55

Fig. 7. Dependence of RF heating on the rota-
tion angle in X-Z plane
Temporal temperature rises of the implant tip
were measured by varying the angle from 0°to
180°under the maximum SAR of 4.0 W/kg.
There may be a gap between the angles of 45°
and 90°.

Fig. 8. Dependence of RF heating on the dis-
placement in Z-axis
The phantom was moved ±50 cm by 10-cm step
along B0 from the center of the RF-irradiation
coil. The maximum temperature rises of the im-
plant tip and base just after 15-min RF irradia-
tion with SAR of 4.0 W/kg are shown. No RF
heating occurs outside the irradiation coil 70 cm
long.
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大値となり，照射コイルの中心から離れるほど

温度は低下し，照射コイルの端に相当する 35

cm の位置では 1°C 以下となった．また，照射

コイルの長さである 70 cm の範囲外では，ほ

とんど発熱に伴う温度上昇は起こらなかった．

5. 発熱評価実験から得られた知見

今回の実験例で，全身平均 SAR が安全基準

の範囲内でもインプラント先端部では顕著な温

度上昇が起こることを検証した．また，インプ

ラントの埋め込み深さに対する発熱・温度上昇

の変化も検証した．インプラントはファントム

表面から浅いほど発熱しやすく，温度上昇も急

激に変化する．特に，最も良く発熱した先端部

の温度変化は RF の表皮効果を反映している．

RF の表皮深さ d は透磁率 m，電気伝導率 s お

よび周波数 f から d＝(pms f )－1/2と求められ

る24),25)．今回の実験では RF の周波数は 63.8

MHz，ファントムの電気伝導率は 0.769 S/m

であるから，RF の表皮深さ d は約 7.3 cm と

なる．一方，インプラントは電気伝導率が

1.35×106 S/m であるから，その表皮深さ d は

50 mm となり，RF はほとんど表面で減衰する．

Fig. 9 で表皮効果（点線）に比べ，インプラン

トの埋め込み位置が深くなるほど発熱温度の減

衰が大きくなるのはインプラントの熱伝導によ

る放熱の影響が考えられる．

さらに，SAR の増加はインプラント先端部

の温度上昇と比例関係にあり良く相関してい

た．日本工業規格（JIS）の通常操作モード上

限値 2.0 W/kg では 6.4°C となり組織温度上昇

の上限値を超えてしまう．さらに，第一次管理

操作モードの上限値 4.0 W/kg では，体温を考

慮すると局所の組織温度が 50°C を超える可能

性がある．生体内では温度調節機能があるため

温度上昇の抑制は起こるが，このような状況は

大変危険である．これらの結果から SAR の増

加は RF 発熱の重要な要因と言える．MRI 装

置によって多少の評価方法の違いはあるが，

MR 操作卓に表示される SAR は RF 発熱の指

標となる．この SAR は体重入力で計算される
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Fig. 9. The attenuation rate of temperature rise
at the tip part for the depth from the phantom
surface
The attenuation rate is normalized at the depth
of 0 cm. The calculated outer-skin eŠect of RF
power is represented by the dashed line. Ex-
perimental values are represented as open cir-
cles (○). Solid lines are drawn to guide the eye.
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ため，被検者の正確な体重入力がオペレータに

要求される．撮像に影響を及ぼさない範囲で

SAR を極力小さく設定することでインプラン

トの RF 発熱の抑制が可能となる．

静磁場内でのインプラントの角度に対する温

度上昇は，インプラント長軸が静磁場と平行で

最大となり，45°を超える角度になると大きく

減少する．また，X-Z 面において 180°で温度

上昇値が低下したのは，照射範囲内でのファン

トムとインプラント付近の RF 分布が異なるこ

とが原因と考えられる．この結果からインプラ

ントがファントム長軸に対し右側にある場合と

左側にある場合では大きな温度上昇の違いが起

こる．このことは Baker らの両側脳神経刺激

装置のファントム実験でも報告されてい

る26)．このような発熱の差はファントムとイ

ンプラントが受ける RF により発生する渦電流

の違いから生じる．また，この現象について

は，照射コイルの構造，照射の回転方向，イン

プラントの位置などの影響も考えられる．

照射コイル中心からの Z 軸方向の距離の実

験では，RF 照射範囲とファントムの位置関係

を反映している．つまり，RF 照射の範囲外で

ある照射コイルの中心から 40 cm 離れた位置

ではインプラントの発熱は起こらない．

これらの結果から，通常の MRI 検査におい

てもインプラントの埋め込み深さにより発熱の

危険度が予測される．すなわち，埋め込み深さ

が浅い場合は，大きなインプラントでも短時間

に局所的な発熱が起こり危険なことが示唆され

る．このことはインプラントの形状にも考慮す

る必要があることを意味する．曲率が大きく，

表面積の小さい箇所は熱容量が小さいため温度

変化も急激となり，温度上昇値も高くなる．こ

れが局所 SAR の増加，いわゆるホットスポッ

ト形成と考えられる．逆に，インプラントの埋

め込み深さが深い場合は発熱温度も低くなり，

危険性は少なくなると思われる．更に磁場強度

が上がった場合は共鳴周波数も高くなるため

RF の表皮深さδは，より表面に近くなる．例

えば 3 テスラでは約 4.5 cm となり，皮膚表面

に近いインプラントの発熱の危険性は増大する

と思われる．

電磁場解析による RF 発熱シミュレーション

1. 解析手法と実験例

電磁場解析の手法には，有限要素法（ˆnite

element method : FEM），有限差分時間領域法

（ˆnite-diŠerence time-domain method : FDTD）

等がある．FEM 法では複雑な構造物も計算原

理を詳細に理解しなくても使用できる利点があ

るが，精度の高い解析を行うためにはモデル作

成の経験が必要となる．一方，FDTD 法は直

接マクスウェル方程式を空間および時間領域で

の差分方程式に展開して計算する手法である．

これらの電磁場解析を行うことにより発熱シ

ミュレーションが可能となる．ここでは FEM
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Table 1. Physical Properties of Materials Used for
the Electromagnetic-ˆeld Analysis

Physical property Phantom Implant

Mass density (kg/m3) 1.04×103 7.07×103

Relative magnetic
permeability 1.00 1.02

Electrical conductivity
(S/m) 7.69×10－1 1.35×106

Speciˆc heat (J/kg・K) 3.63×103 5.00×102

Thermal conductivity
(W/m・K) 5.50×10－1 1.62×101

Table 2. Temperature Rises of the Simulation and
the Experiment

Mass phantom Loop phantom

Simulation 12.3°C 12.2°C
Experiment 11.4°C 12.3°C
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法で解析を行った実験例を紹介する．

実験 6ファントム形状による発熱シミュレー

ションと実測値の比較

［実験方法］

まず，ファントムの中央に内径 10×42 cm

のアクリルボックスを配置した loop phantom

とループ形状のない mass phantom を使用した

（Fig. 1a, b）．インプラントは Fig. 1c, d に示

すように，容器の縁から 2 cm の位置で，ファ

ントム表面から 2 cm の深さに静磁場方向に平

行に埋め込んだ．これらに最大 SAR で 15 分

間 RF 照射したときの発熱温度を測定した．

電磁場解析では，モデル作成ソフト Femap

（UGS Corp.）を使用し，インプラントとファ

ントムおよび照射コイルのモデルを作成した．

次に動磁場解析ソフト PHOTO-EDDYjv（株

フォトン）を使用して渦電流解析を行い，発熱

量を求めた．このとき，形状，比透磁率，電気

伝導率，境界条件，コイル電流，周波数の入力

が必要となる．これらのパラメータを入力する

ことで電流密度分布と単位体積当たりのジュー

ル損失による発熱量が計算される．さらに，

PHOTO-THERMO（株フォトン）を使用して

熱伝導解析を行い，発熱温度を求める．この

時，熱伝導率，比熱，質量密度等の入力が必要

となる．本法の電磁場解析に用いた，ファント

ムとインプラントの比透磁率，電気伝導率，熱

伝導率，比熱，質量密度を Table 1 に示す．こ

れらの手順により求めた電磁場解析による RF

発熱シミュレーション値と実測値を比較した．

［実験結果］

電磁場解析によるシミュレーション値（sim-

ulation）と実測値（experiment）の比較を Ta-

ble 2 に示す．最大 SAR で 15 分間 RF 照射し

た時のインプラント先端部の最大温度上昇は，

実測値でそれぞれ 11.4°C（mass phantom) ,

12.3°C (loop phantom）であった．これに対し

てシミュレーション値では 12.3°C（mass phan-

tom), 12.2°C (loop phantom）となり，両者は

よく一致した．

2. RF 発熱シミュレーションの有効性

ファントムの形状の違いを調べる実験では，

ループの有無に関係なく両者で発熱箇所や温度

に差はなかった．このことから，RF 照射によ

るインプラントの発熱はファントム周囲に流れ

る渦電流による影響が大きいと考えられる．

Mass phantom の渦電流マップでは，ファント

ムに発生した渦電流は中央部で小さく，ファン

トム内縁部で大きくなっている（Fig. 10a）．

また，その渦電流の経路にインプラントが存在

するとインプラント両端部では電流が密となっ

ている．インプラントとファントムの境界であ

るこの部分の電気抵抗によりジュール熱が発生

し発熱が起こると考えられる．Loop phantom

の渦電流マップも同様であった（Fig. 10b）．

また両者は，インプラントの発熱箇所も一致

し，電磁場解析による発熱温度もほぼ一致した

（Fig. 10c, d）．

Dempsey らは MRI 検査で起こる発熱のメ

カニズムには以下の三つの条件が関与している

と推測している27),28)．第 1 は電磁誘導による

発熱，第 2 は共振回路による発熱，第 3 はア



58

Fig. 10. Simulated electromagnetic ˆeld obtained by PHOTO-EDDYjv and PHOTO-
THERMO
a : The eddy current map in the mass phantom. The eddy current is ‰owing densely near the sur-
rounding of the implant and sparsely in the periphery and central region of the phantom. The unit
of the current density is A/m2.
b : The eddy current map in the loop phantom. The eddy current is relatively large near the sur-
rounding of the implant and is ‰owing toward the one-way direction. The unit of the current den-
sity is A/m2.
c : The temperature map for the implant in the mass phantom. The temperature rises are larger
at both ends of the implant than those in the central region. The maximum value is 12.3°C at the
tip of the implant.
d : The temperature map for the implant in the loop phantom. The temperature rises are larger at
both ends of the implant than those in the central region. The maximum value is 12.2°C at the tip
of the implant.
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ンテナ効果による発熱である．体内にインプラ

ントが存在する場合はこれらの条件が発熱の要

因となる．まず，静磁場中の導体（人体）に

RF が照射されることで電磁誘導が起こり，渦

電流が発生する．この経路内にインプラントが

存在することでインプラントの端部とファント

ムの境界域に渦電流が局所集中する．電流が集

中するこの境界部は電流密度が大きくなり，

ジュール熱に変換されて発熱する．また，イン

プラントを含む閉回路は等価的に，電気抵抗，

静電容量およびインダクタンスからなる直列共

振回路と見なすことができる．もし，この回路

の共振周波数が照射 RF の周波数と一致すると

きには，大きな共振電流が流れて発熱が増大す

ることが考えられる．さらに，インプラント長

が人体中の RF 電波の半波長に一致するとき，

インプラントはアンテナとして働き，発熱がよ

り大きくなる．人体中の RF 半波長は 1.5T で

約 25 cm, 3.0T で約 12 cm になる29)．これら

の条件に加え，SAR の増加やインプラントの

配置等の様々な悪条件が重なり，最も曲率の大

きいインプラント先端部の発熱が増大すると推

測される．電磁場解析の結果はこれらを裏付け

ている．
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Fig. 11. The eŠect of RF shielding by carbon ˆber cloth
a : The part of the phantom including the humerus implant was wound with carbon ˆber cloth
(CFC) shield.
b : The temperature rise was measured at the tip of humerus implant. Experimental values are
represented as open circles (○) for no shield and open squares (□) for CFC shield. The temper-
ature rise was greatly suppressed with the CFC shield.
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本実験はファントムモデルであり，実測値と

発熱シミュレーションの結果は比較的一致し

た．しかし，実際の人体は様々な臓器組織によ

り構成され，それらは異なる電気的特性を有し

ている．臓器内部や周囲に存在する血管を流れ

る血流は発熱を放散させ，冷却効果を有する．

また，電磁場解析による発熱シミュレーション

を行うためには極めて複雑で精密なモデルの設

計が必要となり，事実上正確な評価は困難と思

われる．

インプラントの RF 発熱の抑制

1. 発熱抑制法と実験例

最も有効な RF 発熱抑制方法は SAR を極力

下げる，照射時間を短縮する，インプラント部

を RF 照射しないことである．しかし実際の撮

像ではこれらは極めて困難な場合が多い．そこ

で，炭素繊維布を RF 防護材として用いた RF

発熱抑制方法について検討した．

実験 7炭素繊維布を用いた RF 防護材の検討

［実験方法］

実験 6 と同様にファントム内にインプラン

トを埋め込み，最大 SAR で 15 分間 RF 照射

して，炭素繊維布シールド（carbon ˆber cloth

shield : CFC shield）の有無に対する上腕骨イン

プラント先端部の温度上昇値を蛍光ファイバー

式温度計で測定した（Fig. 11a）．

［実験結果］

炭素繊維布シールドをすると照射開始 15 分

後の最大温度上昇は 1°C 程度となり，炭素繊維

布シールドなしの場合の 13.7°C と比較すると

明らかにインプラントの RF 発熱は抑制可能で

あった（Fig. 11b）．

2. RF 発熱抑制法の問題点と今後の展望

このように，炭素繊維布等による局所 RF
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シールドで発熱抑制も有効ではあるが，使用に

際しては十分な注意が必要である．この方法で

は，あまり広い範囲の撮像部をシールドすると

信号減衰により RF の出力が増強され，更なる

SAR の上昇やシステムの不具合が生じる可能

性がある．また，実際に人体に使用する場合，

シールドと皮膚の接触部分における発熱を防止

するため，電気的絶縁を工夫する必要がある．

このような RF 防護材を用いずに問題を解決す

るためには，照射コイルの技術開発が必要とな

る．現状では，2 チャンネルの位相が 90°異な

る送信用クワドラチャー（QD）コイルを最適

化し，体幹部を想定した楕円型の領域に RF 送

信するシステムが導入されつつある30),31)．こ

れにより局所的な SAR の増加は軽減できる．

しかし，このシステムでは全身 SAR を低減す

る効果はあまり期待できない．今後は，多列化

された送信コイルで任意の部分を RF 照射する

ことが可能な‘parallel transmit’技術の開発

が期待される32)～38)．このシステムにより，理

論上は任意の空間に均一な RF 分布を作り出す

ことができ，高磁場装置でも大幅な SAR の低

減が可能となる．しかし，RF 送信コイルの各

エレメントの独立制御とエレメント間の干渉防

止技術が必要となる．また，局所 SAR および

全身 SAR の正確な推定方法とモニタリングシ

ステムの開発，ハードウェアのコストアップ対

策など様々な課題がある．

お わ り に

最後に，MRI 検査における体内金属に対す

る対応としては，特に以下の点に注意を要する

と結論付けられる．まず，問診で絶対禁忌であ

る心臓ペースメーカーや人工内耳，神経刺激装

置と磁性体インプラントを MRI 検査の適用外

とし，材質が不明な場合は検査を行わない．

非磁性インプラントの MRI 検査実施につい

ては，MRI 検査前に患者に対し発熱のリスク

を十分説明し，同意を得た上で慎重に行う．検

査に際しては，インプラントの存在位置を確認

し，インプラントをなるべく照射範囲の中心か

ら遠ざけ，極力 SAR を小さくするよう設定す

る．特に，インプラントの埋め込み深さが浅く

照射範囲内にインプラントが存在する場合は，

RF 発熱のリスクが高くなるので注意を要す

る．このような場合には，オペレータは検査中

に表示される SAR を常に監視し，患者が少し

でも異常を訴えたときには我慢をさせず，即時

撮像を中止することが重要である．
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Measures against RF Heating of Metallic Implants in the
Human Body during MR Imaging

Hiroyuki MURANAKA1, Takayoshi HORIGUCHI2, Yoshitake UEDA2
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Recently, the widespread use of scanners with high magnetic ˆelds has brought attention to the in-

vestigation of safety in magnetic resonance (MR) imaging. Particularly, there is no safety guideline

for patients with implants, and measures diŠer among hospitals. We evaluated radiofrequency (RF)

heating of a humerus implant embedded in a gel phantom during MR imaging for the speciˆc absorp-

tion rate (SAR), angle between the implant and static magnetic ˆeld (B0), and position of the im-

plant in the irradiation coil. We veriˆed RF heating even in a non-magnetizing metallic implant in a

case of RF power increase and especially observed a rapid rise in temperature at both ends of the im-

plant having large curvatures. The diŠerence in increases in temperature for depth re‰ected the skin-

depth eŠect of RF intensity. RF heating was greatest when the implant was set parallel to B0. In MR

imaging of patients with implants, there is risk of RF heating when the loop of the eddy current forms

inside the body, and RF heating increases as SAR increases. We correlate our results in a phantom

with the patient with an embedded metallic implant.


