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第 1 章 序論

1 序論

1.1 研究背景

生体機能の解明は，疾患や障害の状態やメカニズムを知ることにより治療法を見つけることを目的とし

た医療的な要望の他，ヒトの思考や意識の発生機序を知りたいという知的好奇心，そこから得られる知見

を活かしてブレイン‐マシン・インタフェース (Brain Machine Interface：BMI)のような人々の生活を

豊かにする新たな技術開発を実現するなど，様々な目的を持って，長年，多くの科学者が取り組んできた

課題の一つである．特に，未知なる臓器とされる脳のメカニズムについては，動物を用いた解剖学的な研

究により多くの知見が得られているものの，更なる発展には実際にヒトを対象とした研究が不可欠であ

る．しかしながら，ヒトを対象とする以上，人体に電極を差し入れるような侵襲的な計測方法は，被験者

の負担を考慮すると多用できないため，非侵襲な計測方法が必要となる．

非侵襲な脳機能計測モダリティとして，脳波 (Electroencephalography：EEG) や脳磁図（Magne-

toencephalography：MEG）[1]，近赤外分光法（Near-Infrared Spectroscopy：NIRS），機能的磁気共

鳴画像（functional Magnetic Resonance Imaging：fMRI），陽電子放出断層撮影 (Positron Emission

Tomography：PET)等がある．計測対象として脳神経活動そのものを捉えるか，脳神経活動に伴う脳血

流の変化を捉えるか，計測の指標として，電位変化を捉えるか磁気信号や光，放射線を捉えるかなどの違

いから，時間分解能や空間分解能に優劣があり，装置の可搬性や扱いの容易さも含め，モダリティによっ

て一長一短があるため，それぞれの技術の発展が脳機能解明分野全体の発展につながると考えられる．

1.1.1 生体磁気計測

上述した非侵襲的脳機能計測モダリティの中でも，脳神経細胞の電気活動に伴い生じる磁気信号

を捉える MEG は，電極を頭皮に装着し電位変化として捉える EEG 計測同様，高い時間分解能を有

するものである．また，MEG においては，生体組織の比透磁率は組織の種類に拘わらずほぼ 1 であ

ることから，信号源推定により脳神経活動を正確に捉えることが可能であるといった点で EEG より

優れていると考えられている．加えて，脳活動だけでなく心臓から生じる磁気信号を計測する心磁

図 (Magnetocardiography：MCG) [2] や，脊髄における神経活動に伴う磁気信号を計測する脊磁図

(Magnetospinography：MSG) [3, 4]といった技術も開発されている．特に，MSGは脊柱管狭窄症など

において，神経が圧迫されることで神経伝達信号が正常に伝わらない様子を，信号源推定により正確に捉

えることができると考えられている．そのため，コンピュータ断層撮影 (Computed Tomography：CT)

を用いた形態画像診断や空間分解能が悪い経皮電極による電気生理学的診断よりも患部の特定に優れてい

ると考えられており [4]，臨床における需要も高いと期待されている．

– 1 –
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図 1.1 磁気センサの計測可能磁場強度及び周波数．

また，人体から生じる磁気信号を計測するという点では，磁気共鳴画像 (Magnetic Resonance Imaging：

MRI)も医療分野で一般的に利用されているツールである．MRIはあくまで形態画像診断ツールではあ

るが，その原理を利用した fMRIは，非侵襲な脳機能計測モダリティとして，EEGやMEGよりも高い空

間分解能を有するとともに，断層撮影による脳深部の活動を捉えることも可能であり，他のモダリティで

は得られない情報を提供できるツールとして脳機能解明の分野ではたびたび利用されている．このように

MEGや fMRIに代表される生体磁気信号の計測技術は，脳機能解明分野の発展に大きく貢献している．

1.1.2 磁気センサ

生体磁気信号を計測するには当然ながら，磁気センサが必要となる．図 1.1に示す通り，磁気センサ一

つとっても電磁誘導を利用した基本的なピックアップコイルの他，フラックスゲート [5, 6] やホール素

子 [7]，磁気抵抗素子 [8]など計測原理の違いから計測できる磁気信号の大きさや周波数も様々であり [9]，

医療用途や，駅の改札などで利用される非接触の IC カード，地雷撤去や金属探知等の軍事或いは産業

面など，幅広い場面で利用されている．では生体磁気計測では，どのような磁気センサを用いればよい

だろうか．一般的に，地磁気の大きさが約 50 µT程度であるのに対し，心臓から発生する磁気信号は体

表面近辺で 100 pTと極めて微弱である．脳や脊髄から発生する磁気信号はさらに微弱で数十～数百 fT

程度とされ，神経単位で発生する磁気信号は 1 fT 程度とされている [10]．こうした極微弱な磁気信号

を計測するために，生体磁気計測の分野においては，超伝導量子干渉素子 (Superconducting QUantum

Interference Device：SQUID)を用いた磁気センサが使用されてきた [11]．SQUIDを用いた磁気センサ
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は実験的には数 fT/Hz1/2 [12,13]，市販されているシステムでも 10 fT/Hz1/2 程度の最小検出限界を持っ

た [14]高感度な磁気センサであり，この SQUIDを用いた全頭型のMEG計測装置は臨床応用や脳機能

計測を目的とした研究用に市販されている．

一方，MRIでは一般的にピックアップコイルが計測に利用され，Tオーダーの強い静磁場に伴う数十

MHzの高い周波数を用いることで，高い信号対雑音比 (Signal-to-Noise Ratio：SNR)での計測が実現さ

れてきた．このような強い静磁場の使用は，高解像度の画像につながる反面，大型の装置や超伝導磁石が

必要な上，体内に金属インプラントを有している人には使えないといった問題点も存在する [15]．そのた

め，MRIの分野では高磁場化の流れとは別に，静磁場強度が数百 µT以下の超低磁場MRIの開発も注目

されており，MRI装置の低コスト化にもつながると期待されている [16]．また，超低磁場MRIとMEG

の同時計測により，脳機能解明分野へ大きな発展をもたらすことも期待されている [17]．しかしながら，

静磁場強度が下がれば周波数も低くなるため，ピックアップコイルでは十分な SNRを得られないことか

ら，超低磁場MRIの分野においても磁気信号の計測に SQUIDが利用されている [18]．

このようにこれまで，生体磁気信号の計測には感度の高い SQUIDが利用されてきた．しかしながら，

SQUIDは超伝導状態で動作させるため，液体ヘリウムを用いた極低温の冷却が必要不可欠であり，液体

ヘリウムを蓄えるデュワーの存在から装置全体が大型になりやすい．加えて，液体ヘリウムの気化に伴う

定期的な補充も必要であるため，研究や臨床の現場で恒常的に使うには，磁気センサ本体とは別に，液体

ヘリウムの貯蔵，回収機能を備えた大掛かりな施設も必要となってくる．また，近年，ヘリウムの国際的

な需要の高まりに伴い供給不足が深刻化し，それに伴って日本国内においても価格が高騰しており，シス

テムの維持コストが高くなるとともに入手自体も困難な傾向にある．こうしたデメリットは，生体磁気計

測の普及を妨げる一因となっている．

1.1.3 光ポンピング原子磁気センサ

生体磁気計測の分野で SQUID を用いた磁気センサが長年利用されてきた中，近年 SQUID に替わ

る新たな磁気センサとして光ポンピング原子磁気センサ (Optically-Pumped Atomic Magnetometer：

OPAM)が注目を集めている [19]．このセンサは，光ポンピング現象 [20]によるアルカリ金属原子の電子

スピン偏極を利用した磁気センサであり，磁気の変化を光の変化を介して高感度に捉えることが出来る．

光ポンピングを利用した磁気センサは 1960 年代には開発され [21,22]，ホール素子などに比べると高感

度ではあるものの SQUID 磁気センサの性能には及ばず [9,23]，生体磁気計測への利用は困難であると考

えられていた．しかしながら，感度を制約していたスピン交換衝突の影響を無視できる (Spin Exchange

Relaxation Free：SERF) [24]条件で動作させることで高い感度を実現できることが示され [25]，OPAM

に対する認識は大きく変化した．この SERF 条件で動作する OPAM は非常に感度が高く，理論上 10

aT/Hz1/2 の最小検出限界を達成し得ると考えられており [26]，SQUID の理論限界 100 aT/Hz1/2[15]

を超えている．また，冷却装置を必要としないことから維持コストも低く，装置の小型化，多チャンネル

化の実現も容易であると考えられ，感度，構造両面において SQUID を凌ぐ磁気センサとして期待されて

いる．実際に Kを用いた計測では，磁場ノイズの小さい理想的な環境下において 160 aT/Hz1/2 の値を
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達成したことが報告されている [27]．また実際に実験用サンプルにおける核磁気共鳴 (Nuclear Magnetic

Resonance：NMR) 信号の計測 [28, 29]やヒトを対象にしたMEG 計測 [30–33]，MCG 計測 [34–38]な

ど，生体磁気計測に関する報告例も年々増えており，OPAMの研究が活発に行われている．

OPAMと一言で言っても，光ポンピングによるスピン偏極を利用している点は共通であるが，磁場を

計測する方法や構成の違いから様々な種類がある．磁場による光の吸収特性の変化を基に，磁場変調を

併用して磁場の変化を計測する一軸型 [36, 39]や，円偏光のポンプ光により生じたスピン偏極の磁気によ

る挙動の変化をポンプ光に直交する直線偏光のプローブ光の磁気光学回転を介して計測するポンプ・プ

ローブ型 [19, 26]を筆頭に，一本の楕円偏光によりポンプ・プローブの両機能を持たせて照射する楕円偏

光型 [40]や，ポンプ・プローブの 2本のレーザ光を光ファイバを介して同軸上に照射する 2色型 [30]な

どがある．ポンプ・プローブ型では 2本のレーザ光を直交させて使うため，他の構成に比べ，小型化しに

くいと考えられており，モジュール化に関する研究では一軸型が採用される場合が多い [30,41–43]．しか

しながら，ポンプ・プローブ型は他の構成と異なり，磁場変調なしに高感度に計測可能である．

また，センサ本体のアルカリ金属原子として，K [26]の他，Rb [44,45]や Cs [36]を使用したもの，Rb

と Kを併用したハイブリッド型 [46, 47]など，使用する原子も様々である．Rbや原子時計に利用されて

いる Csは，高い原子密度を達成しやすいため，OPAMに利用されるケースが多いが，Kの方がスピン

偏極の緩和に影響する衝突断面積が小さく高感度計測を達成することができる．

以上のように，原子種やセンサ構成により OPAMも様々であるが，ポンプ・プローブ型の K原子を使

用した磁気センサは，磁場ノイズの少ない理想的な環境下で高い感度を達成し [26, 27]，可搬性のない巨

大なシステムでMEG計測が実施された [33]以降は，実用化に向けたモジュール化などの検討は，一軸

型や他の原子種に比べ進んでいない．しかしながら，SQUIDに替わる磁気センサという意味では，他の

OPAMよりも高い感度を達成できる Kを用いたポンプ・プローブ型の OPAMの実用化が望まれる．ま

た，Kを用いたOPAMの開発により得られた知見は，Kと Rbを併用したハイブリッド型の開発 [47,48]

にも応用できることから，Kを用いた OPAMの開発は重要である．

1.1.4 実用化に向けた検討

一般的に高感度な磁気センサといった場合，磁気信号に対する応答信号が強いことを示す．一方，

SQUIDを含めた磁気センサの分野では，たびたび，磁場応答信号強度が強くかつノイズが低いことで最

小検出限界が小さい状態を感度が高いと表現する場合も多い．本研究では，このような曖昧さを避けるた

め，高感度という表現はあくまで概念的な性能の良さを示し，実際の値を述べる際には，磁場応答信号強

度や最小検出限界を用いるものとする．

微小な生体磁気信号を計測するには，磁場応答信号強度が強くかつノイズが小さいセンサシステムの実

現が必要となる．OPAMは光を介して磁場を捉えるため，最終的な最小検出限界は，レーザ光の受光の

際の光子ショットノイズによって決定されるとされている [26]．しかしながら，実際のセンサ開発では，

レーザの安定性に起因する強度や波長の揺らぎの他，加熱機構やレーザ光伝搬に伴うノイズが生じる可能

性がある．また，センサシステム自体のノイズが低い場合であっても，実際の計測の際には環境磁場ノイ
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ズを捕捉してしまう可能性があるため，センサシステムの実用化に向けてこれらのノイズの低減に関する

検討も必要となる．

また，センサ特性という点に着目すると，実際に生体磁気計測を行う場合，SQUID では DC から 10

kHz 程度まで幅広い帯域を持っているのに対し，OPAM の帯域は動作条件に依存するため，生体磁気

計測に適した動作条件の設定や適切なキャリブレーションが必要となる．また，ピックアップコイルの

フラックストランスフォーマで磁気信号を捉える SQUID と，レーザ光の照射領域の磁気信号を捉える

OPAMでは，物理的にセンシング可能な領域も異なるため，実際にヒトを対象にした計測を行い，開発

した OPAMが SQUIDの代替となるかどうか，両者の結果を比較した議論も必要となる．

以上の様に，OPAMは生体磁気計測分野に大きな発展をもたらす可能性を持った磁気センサであるが，

実用的な生体磁気計測システムの実現に向けて検討すべき事項も多く発展途上の技術であるといえる．

本研究はOPAMを用いた生体磁気計測システムの開発を目的とした，京都大学・キヤノン協働研究「高

次生体イメージング先端テクノハブ」プロジェクトの一環として，その助成を受けて研究を行っている．

1.2 研究の目的

本研究では，超高感度を達成可能なポンプ・プローブ直交型でかつ K原子を用いた OPAMの開発を行

い，生体磁気計測システムを実現する上で必要と考えられる要素について多角的に検討し，実用化に向け

た技術・知見を蓄積することを目的とする．

具体的には，まず計測帯域及び磁場応答信号強度などのセンサ特性に関して，先行研究に基づく理論値

と計測値を比較，検証した上で，先行研究では考慮されていない計測帯域の可変性について検討する．次

に，得られた知見を基に生体磁気計測に適した OPAM の動作条件を決定し，実際にヒトの MCG 及び

MEG計測を行うことで，開発した K原子を用いたポンプ・プローブ型の OPAMが生体磁気信号を計測

可能であることを示す．加えて，SQUIDに匹敵する高感度なシステムの実現を目指し，システムノイズ

及び環境磁場ノイズの低減を実現するセンサ構成に関して検討し，その効果を検証する．

1.3 本論文の構成

本論文は全 8章で構成される．各章の内容は次のとおりである．

• 第 1章は序論である．

• 第 2章では，本論文の主題である光ポンピング原子磁気センサの計測原理に関連する，光ポンピン

グ，磁気光学回転などの各要素について述べる．

• 第 3章では，センサ特性の動作条件依存性に関する検証結果について述べる．

• 第 4章では，生体磁気計測の一つとして実施した心磁図 (MCG)計測について述べる．

• 第 5章では，協働研究の中で開発されたモジュール型の OPAMを用いて行った脳磁図 (MEG)計

測について述べる．

• 第 6章では，生体磁気計測実施に向けて行った高感度化に関する技術的検討，及び環境磁場ノイズ
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低減に向けて行った新たな検討について述べる．

• 第 7章では，前章までで述べた OPAMによる生体磁気計測システム開発に関しての総括的な検討

と今後の展望について述べる．

• 第 8章は本論文のまとめである．
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2 光ポンピング原子磁気センサ

本章では，光ポンピング原子磁気センサ (OPAM)を構成するうえで，基本原理となる光ポンピング及

び，本研究で対象としているポンプ・プローブ型の OPAMにおける磁場計測原理，OPAMの感度を決

める要因となるスピン偏極および，感度向上のきっかけとなった SERF条件について，先行研究で示さ

れている一般式やそれらを基に導出した式を用いて説明する．

2.1 光ポンピング

OPAM の基本となる電子スピン偏極を生成する光ポンピングは，1950 年に Kastler により提唱さ

れ [1]，1952年には Brosserlらにより実験的に証明された [2]．1960年代には光ポンピングを利用した磁

気センサが開発された [3, 4]．光ポンピングは，特定の波長と偏光を持った光を原子に照射することで電

子スピン偏極を生じさせる方法である．光ポンピングの提唱当時にはランプ光源が用いられてきたが，単

色性がよく周波数が可変で高強度かつ指向性の高い光を照射可能なレーザ技術の発展により，ポンピング

時間が短くなり，スピン偏極の寿命が短い原子や分子などに対しても光ポンピングが可能となった [5]．

また，スピン交換衝突により直接光ポンピングされない原子のポンピングも可能であることが示されてお

り [6]，光ポンピングは本研究で用いる OPAMや，3Heや 129Xeの超偏極MRI [7, 8]など，さまざまな

分野で利用されている．

2.1.1 エネルギー準位

光ポンピング現象では，光の吸収によるエネルギー準位間の電子の移動を利用している．そこで，本項

では，原子の基本的なエネルギー準位について説明する．なお，以降の説明では，角運動量の最小単位 ℏ
は省略している．

原子のエネルギー準位は，電子のスピン S，軌道角運動量 L，及び原子核の角運動量 Iにより決定され，

電子の全角運動量 J及び原子の全角運動量 Fは，J = L+ S，F = I+ J = I+L+ Sとなる．アルカリ

金属原子の価電子のスピンの大きさは S = |S| = 1/2であり，基底状態の s軌道における軌道角運動量の

大きさは L = |L| = 0であるため，s軌道における電子の全角運動量の大きさは J = |J| = |S| = 1/2で

あり，S1/2 の準位となる．一方，p軌道における軌道角運動量の大きさは L = 1であり，電子の全角運

動量の大きさは，J = L+ S = 3/2または J = L− S = 1/2の値をとりうるため，P3/2，P1/2 の準位に

分けられる．図 2.1に示すこれらの準位はスピンと軌道角運動量の相互作用により生じ，微細構造 (Fine

Structure)と呼ばれる．S1/2 から P1/2，P3/2 への遷移はそれぞれ D1遷移，D2遷移と呼ばれ，本研究

で用いる OPAMは D1遷移を用いて光ポンピングを行った．微細構造に加え，原子核の角運動量 Iを考
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図 2.1 アルカリ金属原子エネルギー準位．

慮した場合，Iと Jの相互作用により，図 2.1の超微細構造 (Hyperfine Structure)と呼ばれる準位へと

更に分けられる．超微細構造の準位は，磁場が無い状態ではそれぞれが縮退しているが，磁場が印加され

ることで分裂する．このような準位の分裂をゼーマン効果 (Zeeman Effect)と言い，分裂した準位はゼー

マン準位と呼ばれる．

2.1.2 光ポンピングによる電子スピン偏極

アルカリ金属原子において価電子は 1つであり，基底状態 (S1/2)では図 2.1の F = I ± 1
2 でスピンの

向きが異なる超微細準位のどちらかに存在し，それぞれの準位にある電子は ±1
2 の電子スピン角運動量を

持つ．一方，円偏光には回転方向により光子の持つ角運動量が異なり，それぞれ +1の σ+ 偏光と −1の

σ− 偏光がある．円偏光を吸収した場合，角運動量保存則により励起状態 (P1/2)の角運動量は ±1
2 ,±

3
2 の

値をとり得るが，D1遷移においては図 2.1のように ±3
2 の値の励起状態がないため，σ+ 偏光を使用し

た場合，図 2.2(a)のように −1
2 の基底状態にあった電子のみを +1

2 へと励起することになる．一方，励

起状態から基底状態に脱励起する場合は自然放出過程であるため，どちらの準位にも戻りえる．そのた

め，+ 1
2 の励起状態の電子は，±1

2 の基底状態に脱励起する．この過程を繰り返すことで，基底状態の準

位 + 1
2 の占拠数が −1

2 の占拠数よりも大きくなることでスピン偏極が生じる [5, 9]．

バッファガスとクエンチングガス

上記の過程で生じるスピン偏極であるが，実際にアルカリ金属原子のみを使用した場合には光ポンピン

グで励起された励起状態の準位の占拠数が異なるため，図 2.2(a) のように元いた基底状態に脱励起する

確率が高く，光ポンピングの効率が下がってしまう．そこで通常は，アルカリ金属原子と共に Heや Xe

といった不活性ガスをバッファガスとして封入することにより，光ポンピングの効率が高められている．
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図 2.2 光ポンピング．(a)バッファガス及びクエンチングガスが無い場合．(b)バッファガス及びク

エンチングガスがある場合．

バッファガスを用いることで，励起状態の大きな衝突断面積の下，衝突混合 (collisional mixing) [10]が

図 2.2(b)のように生じ励起状態の準位の占拠数が等しくなる．その結果，2つの基底状態に脱励起する確

率が等しくなり，光ポンピングの効率が向上する．なお，バッファガスはアルカリ金属原子の拡散を抑制

することで後述するスピン緩和の一つであるアルカリ金属原子とガラスセル壁面との衝突による緩和を低

減させる目的でも使用されている．

また励起状態から脱励起する際，余分なエネルギーは光として放出される．この時放出される脱励起光

の偏光や方向はランダムであるため，放出エネルギーの再吸収によってスピン偏極が緩和してしまう．こ

うした緩和を抑制するために，アルカリ金属原子と共に N2 を封入し，脱励起によるエネルギーを N2 分

子の振動エネルギーや回転エネルギーとして消費させる方法がある．この方法はクエンチングと呼ばれ，

この方法により光ポンピングの効率がさらに向上する [11]．本研究においても，Heおよび N2 をバッファ

ガスとクエンチングガスとして使用することで，光ポンピングによるスピン偏極の効果を高めている．

光ポンピングレート

光ポンピングにおいてその効果の大きさはポンピングレート ROP によって表される．ROP は，吸収断

面積 σ(ν)及び，ポンプ光の光束 Φ(ν)より得られる [12]．σ(ν)は D1遷移の共鳴周波数 ν0 を中心に光

の周波数 ν に対して周波数特性を持つ．周波数特性の半値幅は，励起状態の電子の不確定性原理に基づく

自然幅が，バッファガス原子との相互作用による圧力広がりを受け，さらにアルカリ金属原子自体の動き

によるドップラー広がりを受けることで決定される．通常使用するバッファガスの圧力では圧力広がりが

支配的であるため，吸収断面積は以下のローレンツ分布を持つ．

σ(ν) = recf
Γ/2

(ν − ν0)2 + (Γ/2)2
． (2.1)
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ここで，re は古典電子半径，cは光速，f は振動子強度であり，Γは圧力幅 (圧力広がりの半値全幅)で

ある．振動子強度 f は光の吸収による状態遷移の強さを表しており，D1 遷移の場合は f ≃ 1/3 とな

る [13]．一方，ポンプ光の光束 Φ(ν)は，ポンプ光が強度 Ipump，断面積 Apump，中心周波数 νpump を持

つ時，以下のガウス分布に従う．

Φ(ν) =
2Ipump

√
πln2

Apumpπhνpump∆ν
exp[

−4(ν − νpump)
2ln2

∆ν2
]． (2.2)

ポンピングにレーザ光を使用する場合，レーザ光の線幅 ∆ν は狭く Γ ≫ ∆ν となり，νpump = ν0 とポン

プ光の周波数を D1遷移に一致させることにより，

ROP =

∫
σ(ν)Φ(ν)dν ≃ 2crefIpump

hν0ΓApump
, (2.3)

となる．式 (2.3)より，光ポンピングはバッファガスによる圧力幅と入射光強度密度に依存することがわ

かる．

2.2 磁場計測原理

本研究で採用したポンプ・プローブ型の OPAMの磁場計測原理について説明する．OPAMにおいて，

センサ本体となるアルカリ金属原子は，前項で述べたバッファガス及びクエンチングガスと共にガラスセ

ル内に封入される．一般的にアルカリ金属原子は加熱することにより，気体状態で使用する．このガラス

セルに封入したアルカリ金属原子において，以下の 3ステップにより磁場を計測することが可能となる．

1. 光ポンピングによるスピン偏極

2. 計測対象磁場によるスピン偏極の回転

3. プローブ光の磁気光学回転

1.の光ポンピングに関しては先述した通りであり，z方向に円偏光のポンプ光を照射することで，光ポン

ピングによる電子スピン偏極 Sが図 2.3(a)のように z方向に生じる (S = (0, 0, Sz))．

2.2.1 計測対象磁場によるスピン偏極の回転

z 方向にスピン偏極が生じている状態で，y 方向に計測対象となる磁場 By が印加されると，以下の

Bloch方程式で示す磁場とスピンの相互作用によるトルクを受け，スピン偏極 Sが zx平面上で図 2.3(a)

のように磁場を軸に回転する [9]．スピン偏極は z軸方向の光ポンピングや後に述べるスピン緩和とのつ

りあいにより，x軸方向のスピン偏極成分 Sx を生じる．

d

dt
S = γS×B． (2.4)

式 (2.4)内の γ は磁気回転比を示す．なお，計測対象磁場が小さい領域においては，スピン偏極 Sに対し

x軸方向成分 Sx が極めて小さいため，Sx は磁場 By に比例する．この Sx を計測することにより，計測
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図 2.3 OPAM による磁場計測原理．(a) ゼロ磁場環境下におけるスピンの挙動．(b) バイアス磁場

存在下におけるスピンの挙動．

対象磁場 By を計測することが可能となる．ポンプ・プローブ型の OPAMでは，Sx をプローブ光を利用

して計測する．

図 2.3(a)に示す原理は，バイアス磁場が存在しない状態 (ゼロ磁場)であり，振動磁場よりも静磁場に

対する応答の方が大きい．ゼロ磁場状態では振動磁場の周波数が増加するに従い，応答は低下してしまう

ため，NMR信号など振動成分を持った信号の計測には適していない．しかしながら，図 2.3(b)のように

ポンプ光と平行にバイアス磁場を印加することにより，スピンはバイアス磁場を軸に歳差運動し，計測対

象の周波数と歳差運動の周波数が一致する時，その周波数における応答は増加する．OPAMではバイア

ス磁場を調整することで，任意の周波数の磁気信号を高感度に計測することが可能となる [13]．しかしな

がら，高周波の磁気信号を計測するためにバイアス磁場を強く印加した場合，後述する SERF条件が成

立しなくなるため，磁場応答信号強度は低周波領域に比べ低下する．

2.2.2 プローブ光の磁気光学回転

物質に磁場が印加されると磁化が生じ誘電率が変化するため，右回り円偏光と左回り円偏光が感じる屈

折率に差が生じる．そのため，右回り円偏光と左回り円偏光の足し合わせである直線偏光が磁場存在下の

物質中を磁場と同一方向に通過する時，屈折率の違いから左右の円偏光の位相に差が生じ偏光面が回転す

る (旋光性を持つ) [14]．このように磁場を印加することで旋光性を生じる現象はファラデー効果と呼ば

れ，偏光面の回転角は印加されている磁場の強さと物質内の通過距離に比例する．x軸方向のスピン偏極

成分 Sx が存在している時，x軸方向に Sx に比例した磁化がファラデー効果と同様に生じるため，x軸方

向に直線偏光のプローブ光を照射すると，Sx に比例してプローブ光の偏光面が図 2.3(a)のように回転す

る．この偏光面の回転角を計測することで，間接的に磁場 By を計測することができる．

均一に Sx が存在するアルカリ金属原子中を距離 lcross 通過した際の磁気光学回転による回転角 (磁気光
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学回転角)θ は，プローブ光の周波数が νprobe でアルカリ金属原子密度が nの時，νprobe に対しローレン

ツ曲線の分散特性を示す以下の式で表される [13,15]．

θ = ncref
νprobe − ν0

(νprobe − ν0)2 + (Γ/2)2
lcrossSx． (2.5)

磁気光学回転はポンプ光が照射されスピン偏極が存在する領域で生じ，lcross はポンプ光とプローブ光の

交差領域のプローブ光方向距離を表している．式 (2.5)に示す通り，磁気光学回転角 θは νprobe に対し分

散特性を示すため，θ が最大となる最適なプローブ光波長が存在することが示唆される．

2.2.3 偏光回転角の計測

光の偏光の計測方法としては検光子を用いた一般的な計測方法から，4 detector method [16]，Rotating

Waveplate Technique [17]など様々あるが，本研究では，構成が簡単かつ磁気光学回転角の時間変化を効

率的に計測しやすい方法として，偏光ビームスプリッタ (Polarizing Beam Splitter：PBS)と 2つのフォト

ディテクタ及び差動回路によって形成されるポラリメータを用いた．ガラスセルを通過したプローブ光は

PBSにより S偏光と P偏光に分割され，それぞれのパワーがフォトディテクタによって検出される．各偏

光を電界成分であらわすとE0 cos(θ+δ)，E0 sin(θ+δ)となる．ここで，E0は電界成分の絶対値，θは磁気

光学回転角，δはガラスセル入射前のプローブ光の偏光角である．光のパワーは電界成分の２乗に比例する

ので，S偏光と P偏光の検出されたパワーの差分出力は E2
0 cos

2(θ+δ)−E2
0 sin

2(θ+δ) = E2
0 cos 2(θ+δ)

に比例した値をとる．ここで δ = π
4 とすれば，差分出力は E2

0 sin(2θ)となり，磁気光学回転が無ければ

出力が 0となる．また，θが十分小さい場合 sin(2θ) ≃ 2θとみなすことができ，磁気光学回転角に比例し

た出力が得られる．

2.3 スピン緩和

平衡状態にあった系が，摂動を受け非平衡状態になり，そこから元の平衡状態に徐々に戻ることを緩和

という．光ポンピングの分野では，光ポンピングによってスピン偏極が存在している状態や，磁場により

x軸方向のスピン偏極成分 Sx が生じている状態が非平衡状態であり，そこからのスピン偏極が消失し電

子の偏りがないランダムな状態に戻ることをスピン緩和という．こうしたスピン緩和がスピン偏極の寿命

を決定し，OPAMの感度を制限する要因となっている．通常このようなスピン緩和の影響は，磁気計測

の際の磁気共鳴線の広がりやスピン緩和時間として表れる．以降では，OPAMで生じるスピン緩和各種

について説明する．

2.3.1 スピン破壊衝突による緩和

この緩和はスピン破壊衝突 (Spin-Destruction collisions：SD)と呼ばれる原子間の衝突によって生じ

るスピン緩和であり，アルカリ金属原子同士，あるいはアルカリ金属原子とバッファガス原子，アルカリ

金属原子とクエンチングガス原子との間で発生する [18]．スピン破壊衝突による緩和は衝突原子間の電子
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スピンと相対的な角運動量の相互作用によって生じると仮定されているが，詳細なメカニズムは解明され

ていない [12, 19]．しかしながら，スピン破壊衝突の大きさは実験により計測されており，以下の式で示

すスピン破壊衝突レートで表すことができる [18]．

RSD =
∑
X

σSD
X v̄nX． (2.6)

式 (2.6)において，σX 及び v̄ はアルカリ金属原子とその他の原子間，或いはアルカリ金属原子間の衝突

断面積及び相対熱速度であり，nX は各原子の原子密度を表している．アルカリ金属原子として Kを使用

し，バッファガス及びクエンチングガスに He，N2 を使用した場合，X = K,He,N2 となる．また，相対

熱速度 v̄ は，衝突する 2つの原子の質量m1，m2，温度 T，ボルツマン定数 kB を用いて以下の式で表さ

れる．

v̄ =

√
8kBT

π
(
1

m1
+

1

m2
)． (2.7)

壁緩和抑制などの目的で使用するバッファガスやクエンチングガスにより，スピン破壊衝突による緩和は

増加する．SERF条件下では，スピン交換衝突による緩和が無視できるため，スピン破壊衝突による緩和

が感度を制約する支配的な要因の一つである．

2.3.2 壁緩和

この緩和はアルカリ金属原子とガラス壁面との衝突により生じる．アルカリ金属原子 (及びスピン)は

以下に示す式に従い拡散する．

d

dt
S = D∇2S． (2.8)

ここで，D は拡散係数である．拡散したアルカリ金属原子は壁面との衝突によりスピン偏極が無くなる

(S = |S| = 0)ため，ガラス壁面に到達する原子を減らすことにより壁緩和を小さくすることが可能であ

る．拡散係数 D はバッファガス原子種・バッファガス圧，温度によって決定され [20]，バッファガス圧

が高いほど拡散係数は小さくなり壁緩和を抑制することができる．

しかしながら，上述した通りバッファガス原子とアルカリ金属原子のスピン破壊衝突も生じるため，

バッファガス圧が高くなるとスピン破壊衝突による緩和も増加する．そこで，壁緩和抑制の別の手法とし

て，パラフィンなど分子長が大きい分子をセル壁面にコーティングを施すことで，一度の衝突ではスピン

偏極に緩和を発生させない方法も提案されてる [21–23]．しかしながら，高分子によるコーティングには

使用できる温度に限界があり，Kを用いた OPAMを高感度で動作させるための高温では使用できないと

いった問題点も存在する [24]．

2.3.3 磁場勾配による緩和

通常，熱運動に伴い，アルカリ金属原子は封入されたガラスセル内で動き回る．計測対象の磁場がガラ

スセル内で空間的に不均一である時，スピン偏極されたアルカリ金属原子が異なる磁場の領域を通過する
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と，異なる周波数で歳差運動しようとするため，スピン偏極全体の均一性が低下し，スピン緩和として働

く．上述した壁緩和同様，バッファガスの使用によりスピンの拡散を抑えることで，異なる磁場の領域間

を移動することを防ぎ，磁場勾配による緩和は抑制できる．

また，異なる磁場の領域間を移動しないということは，ガラスセル内においてそれぞれの位置でアルカ

リ金属原子が独立して磁気センサとして動作することを示唆している．このことを利用して，一つのガラ

スセル内に複数のセンシング領域を構成するマルチチャンネル計測も提案，実施されている [25, 26]．こ

の特性を利用した光学的グラジオメータ構成による磁場ノイズ低減効果については第 6章で説明する．

2.3.4 光ポンピングによる緩和

光ポンピングはスピン偏極を生成する必須の要素である反面，光ポンピング自体がスピン緩和としても

働く．上述した通り，z方向にスピン偏極がある状態で，y方向に計測対象となる磁場 By が印加される

と，式 (2.4)に従いスピン偏極 Sが回転するが，光ポンピングは z方向に常にスピン偏極を生じさせよう

とするため，光ポンピングが強すぎると，x軸方向のスピン偏極成分 Sx は小さくなってしまう．これが

光ポンピングによるスピン緩和である．Sx を最大とする光ポンピングの最適値も存在するため，高感度

に計測する上ではプローブ光の波長と同様に，ポンプ光の強度の設定も重要な要素である．光ポンピング

による緩和レートは式 (2.3)のポンピングレートとなる．

2.3.5 プローブ光の吸収による緩和

OPAMでは，プローブ光をアルカリ金属原子の D1遷移の吸収波長付近で使用するため，プローブ光

はアルカリ金属原子に吸収されつつガラスセルを通過する．直線偏光は右回り円偏光と左回り円偏光の和

であるため，吸収されたプローブ光は，超微細準位のいずれの電子も励起してしまうため，スピン偏極の

緩和につながる．

プローブ光の吸収による緩和レートは，ポンピングレートと同様に吸収断面積 σ(ν)とプローブ光の光

束 Φprobe(ν)及び，プローブ光の吸収による強度変化を考慮することで導くことができる．

アルカリ金属原子中を通過することによる円偏光の光束 Φ(ν)の減衰は伝搬方向のスピン偏極の大きさ

に依存し，z方向に照射するポンプ光の場合，Sz 及びアルカリ金属原子の密度 nを用いて以下の式で与

えられる [7, 27]．

d

dz
Φ(ν) = −nσ(ν)Φ(ν)(1− 2Sz)． (2.9)

一方，x方向に照射するプローブ光の場合 z → xとなり，直線偏光のプローブ光の場合スピン偏極は生じ

ず，計測対象の磁場により生じる Sx も極めて小さいため，式 (2.9)におけるスピン偏極の項は除外され

る．従って，光束ではなくプローブ光強度で表す時，伝搬位置 xにおけるプローブ光強度は以下の式で表

される．

Iprobe(x) = Iprobe(0) exp[−nσ(νprobe)x]． (2.10)
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吸収断面積 σ(νprobe)は，式 (2.1)において ν = νprobe とすることにより表される．

一方，プローブ光の光束 Φprobe(ν) も，式 (2.2) と同様に強度 Iprobe(x)，断面積 Aprobe，中心周波数

νprobe である時，以下のガウス分布に従う．

Φprobe(ν) =
2Iprobe

√
πln2

Aprobeπhνprobe∆ν
exp[

−4(ν − νprobe)
2ln2

∆ν2
]． (2.11)

式 (2.5)に示される分散特性より，通常プローブ光は νprobe ̸= ν0 で使用するため，伝搬位置 xにおける

プローブ光の吸収による緩和レート RPR(x)は以下の様にあらわされる．

RPR(x) =

∫
σ(ν)Φprobe(ν)dν ≃ cref

hνprobeAprobe
Iprobe(x)

νprobe − ν0
(νprobe − ν0)2 + (Γ/2)2

． (2.12)

式 (2.12)より，プローブ光の波長を大きく離調させることでプローブ光の吸収による緩和を小さくす

ることは可能であるが，式 (2.5)に示した磁気光学回転角自体も小さくなってしまうといった特徴がある．

また，第 6章で述べる光学的グラジオメータにおいては，プローブ光の吸収による緩和が，センサ特性に

大きく影響するため，高感度に計測する上で，適したプローブ光の波長の設定は重要な要素の一つである．

2.3.6 スピン交換衝突による緩和

この緩和はアルカリ金属原子間のスピン交換衝突 (Spin-Exchange collisions：SE)によって生じるスピ

ン緩和である．スピン偏極を利用する分野においては，このスピン交換衝突による緩和がスピン緩和の中

で支配的であった [28]．スピン交換衝突を説明するにあたり図 2.1のエネルギー準位について更に詳しく

説明する．図 2.1において説明した超微細構造準位は，原子核の角運動量 Iの値により更に区別される．

基底状態の S1/2 において F = I ± 1/2の二つに分けられる準位の全角運動量は F は，仮に I = 3/2

である時，F = 2及び，F = 1となる．これらの準位はそれぞれがゼーマン準位に分けられ，磁気量子数

mF (|mF | ≤ F )を用いて図 2.4(a)のように表すことができる．

スピン交換衝突が生じた場合，衝突原子間での角運動量すなわち磁気量子数 mF の総和は保存される

が，衝突原子間で mF が再分配されるため，衝突した片方もしくは両方の原子の準位が F = I ± 1/2の

間で変化する可能性がある．即ち，図 2.4(b)に示したスピン交換衝突の概念図の様に，F = I +1/2かつ

mF = 1にあった原子１，2の衝突により，原子 1は F = I+1/2かつmF = 2に，原子 1は F = I−1/2

かつ mF = 0へと変化する可能性がある．磁場がある状態では，異なる準位 F = I ± 1/2に存在する原

子は，同じ角周波数で互いに逆向きの歳差運動をするため，原子全体としての均一性が低下しスピン緩和

として働く．

スピン交換衝突レート RSE は式 (2.6)と同様に，相対熱速度 v̄とアルカリ金属原子の密度 n，及びアル

カリ金属原子間のスピン交換衝突断面積 σSE の積により以下の式で表される．

RSE = σSEv̄n． (2.13)
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図 2.4 スピン交換衝突による緩和．(a)I = 3/2 の時の基底状態の超微細準位．(b) スピン交換衝突

による準位間の移動．

2.3.7 スローダウンファクタ

上述したポンピングレート ROP 及び RSD などの各種スピン緩和レートは，原子間の衝突及び吸収レー

トに基づいている．しかしながら，実際には核スピンが存在することにより原子全体としてスピン偏極が

ある程度維持されるため，スピン緩和の影響が磁気共鳴線の広がりやスピン緩和時間の低下という形で現

れる際には，これらのレートそのものより軽減される．このような軽減効果はスローダウンファクタ q を

導入することで表される．スローダウンファクタ q はスピン偏極の大きさ S を用いて以下の式で与えら

れる [12]．

q(S) =
6 + 2(2S)2

1 + (2S)2
． (2.14)

なお，式 (2.14)に示す q は，I = 3/2の K原子の場合を示しており，原子によってスローダウンファク

タは異なる．

2.4 Spin-Exchange Relaxation-Free (SERF)条件

OPAMが提唱された当初は，上述したスピン交換衝突による緩和の影響が大きかったため，磁気セン

サとして SQUIDのような高感度の実現には至らなかった．しかしながら，1973年 Happerらにより特
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定の条件下でスピン交換衝突の影響を無視できることが発見され [29]，その後 Allred ら [18] によって

OPAMの感度向上につながることが示されて以降，OPAMの研究は急速に加速していった．

スピン交換衝突の影響を無視できる条件は SERF(Spin-Exchange Relaxation-Free)条件と呼ばれ，低

磁場環境かつ高密度のアルカリ金属原子によって達成される．高密度のアルカリ金属原子が低磁場中にあ

ると，スピン交換衝突の頻度に対し歳差運動の角周波数が小さくなる．この状態では，図 2.4(b)に示した

ようにスピン交換衝突で F = I ± 1/2の準位間を電子が移動し，逆向きの歳差運動を生じた場合であっ

ても，ほとんど回転しない間に次のスピン交換衝突で再び F = I ± 1/2の準位間を移動することになる．

結果的に，位相のずれも生じず歳差運動 1周期の間に見かけ上はスピン交換衝突の影響を受けていないよ

うな状態となる．この SERF条件で動作させることで，OPAMの感度は大きく向上する．

なお，SERF条件が成立するかどうか不確定な低磁場領域におけるスピン交換衝突による緩和は以下の

式において表され，バイアス磁場 B0 が 0に近づく，或いは原子密度の増加により RSE が大きくなるこ

とで SERF条件が達成され，1/T SE
2 → 0となる [13, 30]．

1

T SE
2

= [
γeB0

q(0)
]2
q(0)2 − (2I + 1)2

2RSE
． (2.15)

本研究では，SERF 条件及び式 (2.15) でスピン交換緩和が定義される低磁場領域において動作する

OPAMの開発を目的としている．
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3 光ポンピング原子磁気センサのセンサ特性に関する検討

3.1 はじめに

本章では，光ポンピング原子磁気センサ (OPAM)の出力信号及び，主に計測帯域を中心としたセンサ

特性の動作条件依存性に関して説明する．

計測対象である脳神経活動や心臓の活動に伴い発生する非常に微弱な生体磁気信号は，特定の周波数の

みを有するわけではなく，広い周波数成分を含んだ信号である．脳磁図 (MEG)の場合，0.5～3 Hzの δ

波，4～7 Hzの θ波，8～13 Hzの α波，14～30 Hzの β 波，30～80 Hzの γ 波，80 Hz以上の high-γ な

ど様々ある [1,2]．また，MEG計測では，何らかの感覚刺激を提示し，その誘発反応を計測することが一

般的であり，信号の大きさや周波数は刺激の種類に依存する．脊磁図 (MSG)の場合も，呈示した電気刺

激によって生じる神経伝達信号の流れを計測するものであり，100～2000 Hzの周波数を持ちえるとされ

ている [3]．また，心磁図 (MCG)の場合は，DC～40 Hz程度の周波数成分を持つとされている [4]．こ

れらの生体磁気信号を波形が歪むことなく正確に計測するには，高感度かつ広い計測帯域が必要となる．

SQUID磁気センサの場合には，DC～10 kHz程度までの計測帯域を持ったセンサが実現されており [5]，

感度だけでなく計測帯域の面でも生体磁気計測に適したセンサであるといえる．

一方，OPAMの計測帯域，特に帯域幅はスピン緩和によって決定されるため，スピン破壊衝突の衝突

断面積が小さい K原子を用いた OPAMにおいて感度のみを追究した場合，その帯域幅は非常に狭くなる

と考えられる．その一方で，OPAMの計測帯域はセンサの動作条件に大きく依存する．計測帯域の中心

周波数は図 2.3(b)に示した通り，ポンプ光と平行にバイアス磁場を印加することで任意に決定すること

ができる．また，帯域幅はスピン緩和に依存するため，スピン緩和に関わる動作条件を調整することで，

生体磁気計測に必要な帯域幅を実現することも可能であると考えられる．当然ながら，スピン緩和の増加

は磁場応答信号強度の低下につながるため，OPAMの計測帯域を生体磁気計測に適した値に設定する上

では，計測帯域と磁場応答信号強度の動作条件依存性を把握する必要がある．

OPAMの特性を決定するパラメータも様々あり，ポンプ光強度，プローブ光強度，プローブ光波長，バ

イアス磁場，動作温度，バッファガス密度 (バッファガス圧)などがあげられる．これらのパラメータに

おいて磁場応答信号強度を最大とする最適動作条件に関しては先行研究において既に検討されている [6]．

しかしながら，これらの動作条件によるセンサの帯域幅への影響に関しては十分に議論されおらず，検討

の必要がある．

上述したように OPAMにはその特性を決定する様々なパラメータが存在する．しかしながら，実際に

生体磁気計測システムを構成した場合，ガラスセルの耐久性などの観点から自由に変更できないバッファ

ガス密度や，センサの断熱性能や SERF条件成立のために必要な原子密度により決定される動作温度な
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どは自由度の少ないパラメータである．また，理論的にもバッファガス密度の変化に対する帯域幅や磁場

応答信号強度の変化は極めて小さいことから，これらを調整して計測対象に応じて任意の計測帯域に設定

するということは実用的ではないといえる．加えて，現状では人の手によるガラスセル作製であるため，

バッファガス密度やアルカリ金属原子密度を任意の状態に精度よく設定し，バッファガス密度に応じた特

性の検証を実施することは困難である．

そこで，本章ではバッファガス密度及び動作温度は一定の条件で，その他のパラメータである，ポン

プ光強度，プローブ光強度，プローブ光波長及びバイアス磁場に対するセンサ特性を計測する．先行研

究で示されている理論式及びそれらを基に導出した式を用いて，K 原子を使用したポンプ・プローブ型

OPAMの磁場応答信号の理論値を計算し，計測値と比較することで結果の妥当性を検証する．その上で，

先行研究では議論されていない OPAMの計測帯域の調整可能性について検討する [7]．また，理論値計

算において，セル全体を一つの集団としてみなす場合に加え，セル内での原子の拡散及びポンプ光・プ

ローブ光の減衰を考慮することで，センサ特性の空間分布を計算し，センサ特性の検証に利用する．

3.2 OPAMのセンサ特性

3.2.1 OPAMの磁場応答信号

OPAM で検出される磁場応答信号 Sout は以下の式に示すように，入射したプローブ光 Iprobe が式

(2.10)に従いアルカリ金属原子内で減衰するとともに，式 (2.5)の磁気光学回転角 θ を生じた後，ポラリ

メータに組み込まれたフォトディテクタにより電圧信号へと変換されることにより得られる．

Sout = ηIprobee
−αl sin (2θ)． (3.1)

ここで η はプローブ光の光強度信号から電圧信号への変換効率，l はプローブ光のガラスセル内の伝搬距

離を示し，ガラスセルの内寸に等しい．αは減衰係数であり，式 (2.10)における原子密度 nと吸収断面

積 σ(νprobe)の積として以下の式で表される．

α = nσ(νprobe) = ncref
Γ/2

(νprobe − ν0)2 + (Γ/2)2
． (3.2)

ガラスセル全体をポンプ光が照射する場合 lは式 (2.5)内の lcross に等しいが，ガラスセル内の一部しかポ

ンプ光が照射されない場合には l > lcross となる．また，磁場によるスピン偏極の回転を示す式 (2.4)は，

z方向へのポンピング及び，スピン緩和，式 (2.8)に示すスピンの拡散を考慮することで，以下の Bloch

方程式となる．

d

dt
S = D▽2 S+

γe

q
S×B− 1

T2
S+

1

2q

 0
0

ROP

． (3.3)
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ここで，T2 はスピン緩和時間を示しており，前章で示したスピン緩和レート及びスローダウンファクタ

により以下の式で与えられる [8, 9]．

1

T2
=

1

q
(ROP +RSD +RPR +

1

T SE
2

)． (3.4)

プローブ光の吸収による緩和レート RPR は，式 (2.12)に示した各位置におけるプローブ光の吸収による

緩和レートにおいて，式 (2.10)に従うプローブ光の減衰を考慮し，距離 lを伝搬した際の平均値として以

下の式で表すことができる．

RPR =
1

l

∫
RPR(x)dx =

Iprobe(0)

hνprobeAprobenl
(1− e−nσ(νprobe)l)． (3.5)

式 (3.5)は，単位時間当たりの吸収された光子数をプローブ光が通過した体積中に存在するアルカリ金属

原子数で割った形となることから，定性的にもプローブ光の吸収による緩和を正しく記述できているとい

える．

また，式 (2.3)で記述されるポンピングレート ROP は，式 (2.9)に示したスピン偏極の大きさに応じた

減衰が生じるため [10, 11]，入射位置からの距離 z におけるポンピングレート ROP(z)は以下の式で表さ

れる．

ROP(z) exp[
ROP(z)

RREL
] = ROP(0) exp[

ROP(0)

RREL
− 2cref

Γ
nz]． (3.6)

RREL はポンピングレート ROP を除いた緩和レートの総和である．式 (3.6) より，各位置における

ROP(z)を求め，平均化することによりポンプ光の減衰を考慮したポンピングレート R̄OP を求めること

ができる．

R̄OP =
1

N

N∑
z=0

ROP(z)． (3.7)

セルのサイズが大きく，ポンプ・プローブ光の伝搬による減衰が無視できない場合には，式 (3.5)や式

(3.7)などを用いることで，動作条件から磁場応答信号を計算することが可能となる．

式 (3.3) の右辺第一項のスピン偏極の拡散の影響に関しては，基本的に定義する解析式は無いため，

ガラスセル内でのスピン偏極の空間分布を正確に把握するには，原子の拡散を考慮した数値計算が必

要となる [12]．しかしながら，球体状のセルの場合は，壁面にて S = |S| = 0，球の中心では偏極率

P = 1(S = 1/2)と境界条件を置き，式 (2.8)を球ベッセル関数を用いて解くことにより以下の式で与え

られることが示されている [8]．

RWALL = D(
π

a
)2． (3.8)

なお，aは球体の半径を表す．式 (3.8)は球体状セルにのみ適応されるが，それ以外の形状であっても式

(3.8)により壁緩和の大まかな影響を見積もる事は可能であると考えられる．
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RWALL はスピン緩和項として式 (3.4)に含めることができるが，ガラス壁面との衝突では，電子・核

のスピン偏極がどちらも緩和するため，スローダウンファクタ q による緩和軽減の作用は働かない．従っ

て式 (3.4)は，RWALL を用いることで以下の式で表される．

1

T2
=

1

q
(ROP +RSD +RPR +

1

T SE
2

) +RWALL, (3.9)

=
1

q
(ROP +RSD +RPR +

1

T SE
2

+ qRWALL)． (3.10)

3.2.2 OPAMにおける周波数特性

OPAMの周波数特性は，式 (3.3)に示す Bloch方程式において，バイアス磁場 B0 と計測対象となる

振動磁場を加えることにより導出できる．なお，式 (3.3)の右辺第一項のスピン偏極の拡散項は，RWALL

として式 (3.10)を用いることにより表すこととする．

磁場が何も印加されていない時のスピン偏極 Sを S = (0, 0, Sz)とした場合，Sz は

Sz =
ROP

2(ROP +RSD +RPR + 1
TSE
2

+ qRWALL)
=

ROP

2(ROP +RREL)
, (3.11)

となる．計測対象磁場 By が印加された時，スピン偏極は S = (Sx, 0, S
′
z)となり x方向成分を持つ．計測

対象磁場 By が生体磁気信号のように極めて小さい時 Sx も同様に小さく，S′
z ≃ Sz とみなすことができ

る．By が By = B′ cos(ωt)の振動磁場である時，Sx は式 (3.3)の Bloch方程式を解くことで，式 (3.11)

の Sz を用いて以下のように表すことができる．

Sx =
γSzB

′

2
[
∆ω cos (ωt) + (ω − ω0) sin (ωt)

(∆ω)2 + (ω − ω0)2
+

∆ω cos (ωt) + (ω + ω0) sin (ωt)

(∆ω)2 + (ω + ω0)2
]． (3.12)

ここで，ω0 は磁気共鳴線の共鳴周波数であり，以下のように電子の磁気回転比 γe とスローダウンファク

タ q，及びバイアス磁場 B0 により決定される [9]．

ω0 = 2πf0 = γB0 =
γe

q
B0． (3.13)

一方，式 (3.12)における ∆ω は磁気共鳴線の半値半幅 (Half Width at Half Maximum: HWHM)であ

り，以下の様に式 (3.4)または式 (3.10)のスピン緩和によって決定される [8]．

∆ω = 2π∆f =
1

T2
． (3.14)

式 (2.5)の磁気光学回転角 θ に含まれる Sx を式 (3.12)を用いて表し, 磁気光学回転角 θ が十分小さい

時，式 (3.1)において sin(2θ) ≃ 2θ と近似出来ることを利用して，式 (3.1)の磁場応答信号 Sout は以下

のようにまとめることが可能である．

Sout = K(B′)[
∆ω cos (ωt) + (ω − ω0) sin (ωt)

(∆ω)2 + (ω − ω0)2
+

∆ω cos (ωt) + (ω + ω0) sin (ωt)

(∆ω)2 + (ω + ω0)2
]． (3.15)
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K(B′)は印加磁場強度及び実験条件によって決定される信号周波数には依存しない係数であり，以下の

式で表される．

K(B′) = ηIprobee
−αlncref

νprobe − ν0
(νprobe − ν0)2 + (Γ/2)2

lcrossγSzB
′． (3.16)

また，式 (3.15)は，以下の様に変形することで，周波数特性による強度変化及び位相遅れを表すことが

できる．

Sout = A(ω)B′ cos(ωt－θ(ω)), (3.17)

A(ω) =
√
A1(ω)2 +A2(ω)2/B

′, (3.18)

θ(ω) = tan−1(A2(ω)/A1(ω)), (3.19)

A1(ω) = K(B′)[
∆ω

(∆ω)2 + (ω − ω0)2
+

∆ω

(∆ω)2 + (ω + ω0)2
], (3.20)

A2(ω) = K(B′)[
(ω − ω0)

(∆ω)2 + (ω − ω0)2
+

(ω + ω0)

(∆ω)2 + (ω + ω0)2
]． (3.21)

以上の式に示すように，OPAMのセンサ特性は，磁場応答信号強度 Sout，共鳴周波数 ω0 及び半値半

幅∆ω により決定される．

3.2.3 動作条件によるセンサ特性への影響

動作温度及びバッファガス圧の影響

OPAMでは，気体状態のアルカリ金属原子を使用する．Kを使用する場合，融点は 63℃，沸点は 759

℃であり，通常の動作温度は沸点以下であるため，原子密度は飽和蒸気密度によって決定する．融点～沸

点間の絶対温度 T (K)における K原子の原子密度は以下の式で表される [13]．

nK =
1032.2682−4453/T

T
(m−3)． (3.22)

式 (3.22)において，原子密度は温度が高いほど増加する．第 2.4項で述べたとおり，原子密度が高いほど

スピン交換緩和は小さくなるため，OPAMはできる限り高い温度で動作させることが望ましい．その一

方で，温度の上昇に伴い，原子密度だけでなく原子の熱速度や拡散係数も増加するため，スピン破壊衝突

による緩和や壁緩和などは増大する可能性が考えられる．また，原子密度の増加に伴い，光学回転角は増

加する反面，プローブ光の吸収も増加するといった，信号出力を決定する上で相反する効果を示し，最適

な動作温度が存在すると考えられる．

そこで，第 3.4項に後述する実験系において，共鳴周波数 100 Hzとし，振幅 10 pT，周波数 100 Hz

の入力磁場信号を計測することを想定した場合の磁場応答信号強度を計算した．バッファガス及びクエン

チングガスは He と N2 を 10:1 の割合で合計 1.38 amg*1 (室温において 150 kPa) とし，プローブ光強

度は 4 mW とした．動作温度ごとにプローブ光波長及びポンプ光強度を 769.6～770.1 nm 及び 0～1.6

*1気体原子密度単位：1 amg = 2.687× 1025 m−3 (at 0℃，1 atm)
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図 3.1 センサ特性の動作条件依存性．(a)動作温度に対する磁場応答信号強度及び K原子密度変化．

入力磁場信号：振幅 10 pT，周波数 100 Hz．OPAMの動作条件：共鳴周波数 100 Hz，プローブ光強

度 4 mW，バッファガス密度 1.38 amg，プローブ光波長及びポンプ光強度は動作温度ごとに最適化．

(b)バッファガス (He)の圧力に対するスピン緩和レートの変化．動作温度 180℃．

mW/cm2 の範囲で変化させた場合に，それぞれの条件における磁場応答信号強度を計算し，動作温度ご

との最大値を図 3.1(a)に図示した．図 3.1(a)には式 (3.22)より求めた K原子密度も合わせて示す．

図 3.1(a)に示す通り，温度上昇に伴い原子密度が増加し続けるのに対し，磁場応答信号強度は 220℃付

近で最大となる．以上の結果より，動作温度は 220℃付近が望ましいと考えられる．しかしながら，高温

で加熱した場合，アルカリ金属原子がガラス内壁に拡散，或いはガラス内壁から放出されるアウトガスに

よるアルカリ金属原子の酸化によって，アルカリ金属原子の消費が早くなる [14]．実際の実験では 200℃

で加熱した場合，ガラスセルが数十時間で劣化し長期の使用ができないといった事態に陥った．また，高

温になればなるほど，ヒトを計測する際の断熱材がより多く必要になり，OPAM自体の大型化につなが

るといった実用化に対する懸念もある．そこで本研究では，セルがすぐに劣化しない中で高い原子密度を

維持できる 180℃を動作温度とし，以降のセンサ特性の計測及び第 4章以降の生体磁気計測を実施した．

一方，第 2章で説明したバッファガスは壁緩和を抑制する反面，スピン破壊衝突による緩和を増加させ

る効果がある．図 3.1(b)は，バッファガスとして使用する Heの圧力を変化させた時の壁緩和 RWALL，

スピン破壊衝突による緩和 RSD 及びその合計値の変化を示している．壁緩和レート RWALL はスローダ

ウンファクタ q の影響を受けないため，逆に q をかけることで RSD と比較している．本研究では立方体

のガラスセルを想定しているため，RWALL の影響について厳密に検討する場合，球体のガラスセルを想

定した式 (3.8)を使用することはできない．そこで，原子の拡散を考慮することで壁緩和レート RWALL

を求めた (詳細は次節に示す)．ガラスセルは内寸が一辺 3 cmの立方体とし，ポンプ光及びプローブ光を

直径 3 cmで照射した場合を想定した．また，Heの圧力は室温時 (27℃，300 K)の値であり，動作温度

は 180℃とし，K原子密度は式 (3.22)に従うものとした．図 3.1(b)に示す通り，バッファガス圧の増加
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と共に，壁緩和の影響が低下する半面，スピン破壊衝突による緩和が増加するため，合計値は 50～200

kPaの範囲ではほとんど変化しない，従って，バッファガス圧の変化による帯域幅への影響は小さいもの

と考えられる．

なお，図 3.1(b)からは 110 kPa付近がスピン緩和が最も少なく，磁場応答信号強度を最大とする最適

値であると予想されるが，ガラスセルは付録 A.1に示す方法での人の手による作製であるため，実際の原

子密度は式 (3.22) 通りにはならず，必ずしも 110 kPa というバッファガス圧の値が最適とは限らない，

また，50～200 kPaの範囲でスピン緩和もほとんど変化しないことから，以降のセンサ特性の計測及び 4

章以降の計測では，50～200 kPaの範囲で作製した中で磁場応答信号強度が最大となったガラスセルを使

用した．

バイアス磁場による影響

ポンプ光と平行に印加するバイアス磁場は，式 (3.13)に示すように共鳴周波数を決定するため，バイ

アス磁場の調整により計測帯域の中心を任意に決定することが可能となる．しかしながら，式 (2.15)に

示すスピン交換衝突による緩和にもバイアス磁場は影響するため，共鳴周波数を高くした場合 SERF条

件が成立しなくなる．

一方，バイアス磁場の存在は，ポンプ光の吸収特性にも影響を与える．式 (2.9)に示す通り，ポンプ光の

減衰はポンプ光方向のスピン偏極の大きさ Sz に依存する．Sz は印加磁場が無い場合には式 (3.11)で表

されるが，z方向のバイアス磁場 B0 やその他の方向に残留磁場 Bxy が存在する場合以下の様になる [9]．

S∗
z = Sz

B2
0 + (ROP +RREL)

2/(γe)2

B2
0 +B2

xy + (ROP +RREL)2/(γe)2
． (3.23)

式 (3.23)は，磁場存在下でのスピン偏極の z方向の大きさを表しており，残留磁場 Bxy の大きさにより

S∗
z が変化し，式 (2.9)に従い透過率が変化する．OPAMでは磁場存在下での透過率の変化を利用して，

ポンプ光の透過光をモニターすることで，磁場環境の調整を行っている [15]．

残留磁場 Bxy が完全に 0でない場合，バイアス磁場 B0 が大きいほど残留磁場の影響は小さくなり，式

(3.23)の S∗
z は式 (3.11)の Sz に近づく．以降のセンサ特性の検証では，残留磁場に影響されずに理論値

と計測値を比較するため，バイアス磁場 B0 を印加し共鳴周波数 f0 を 100 Hz付近に設定した．この場

合，SERF条件は完全には成立しないが，式 (2.15)を用いることでその影響を考慮した．

ポンプ光による影響

光ポンピングを生じさせるポンプ光の波長は，アルカリ金属原子の D1遷移の吸収波長によって決定さ

れる．本研究では Kを使用するため，ポンプ光の波長は 770.1 nmとした．ポンプ光の強度密度は，式

(2.3)に示す通りポンピングレートに直接影響する．ポンピングレートが増加した場合，式 (3.12)におけ

る Sz の増加と共に式 (3.4)の緩和項も増えるため，磁場応答信号強度に対しては，最適なポンプ光強度

密度が存在する．一方，帯域幅は式 (3.4)，式 (3.14)よりポンプ光の強度密度の増加と共に広がる．

また，式 (2.5)に示す通り，磁気光学回転角はポンプ光とプローブ光の交差領域のプローブ光方向距離

lcross に比例して増加する．プローブ光の多重反射により lcross を増やす方法も提案されてはいるが [16]，
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高度な光学設計が必要であるため，lcross を増やす方法としてポンプ光のビーム径を拡大して照射する

ケースが多い．しかしながら，最適なポンプ光強度密度を維持するには，断面積に応じてポンプ光の強度

を強める必要がある．加えて，OPAMの実用化を考えた場合レーザ光を拡大して照射することは OPAM

の小型化と相反するため，磁場応答信号強度とセンササイズはトレードオフの関係にあるといえる．

プローブ光による影響

プローブ光の波長は式 (2.10)に示す吸収特性と式 (2.5)に示す磁気光学回転角の分散特性を介して磁場

応答信号強度に大きく影響し，その最適値はアルカリ金属原子の吸収波長から少し離調した波長にある．

また，式 (3.5)に示すプローブ光の吸収による緩和を小さくし磁場応答信号強度を強くするには，短波長

側に離調する方が望ましいといえる．

一方，プローブ光の強度は式 (3.1)で示すとおり磁場応答信号強度と比例関係にあるため，磁場応答信

号強度のみを考えた場合プローブ光強度は強い方が良い．また，緩和レートを小さくする上では強度密度

は小さい方がよいので，ポンプ光同様拡大して照射するべきであるがセンササイズや受光素子との兼ね合

いにより断面積は決定される．

式 (3.4)，(3.14)より，プローブ光強度密度を増やす，或いは波長をアルカリ金属の吸収波長に近づけ

ることで，プローブ光の吸収による緩和が増え，帯域幅は増加すると考えられる．

3.3 センサ特性の理論値計算

本節では OPAMのセンサ特性の検証実験を行う前に，立方体セルにおける壁緩和レートの計算方法及

び，原子の拡散とレーザ光の減衰に伴うスピン偏極の空間分布の計算方法について説明する．

前章でも説明した通り原子は拡散するため，壁との衝突によりスピン偏極が緩和し，スピン偏極は空間

分布を生じる．拡散はバッファガスの使用により影響を小さくできるが，アルカリ金属原子の吸収による

レーザ光の減衰もセル内での特性の空間分布を発生させる．しかしながら，吸収によるレーザ光の減衰が

生じる場合であっても，後述するポンプ光強度依存性の計測の場合の様にセル全体において平均的に起き

る場合には，式 (3.5)や，式 (3.7)のような平均化したプローブ光の吸収による緩和レートやポンピング

レートを用いることで，ガラスセル内のアルカリ金属原子全体を一つのセンサとみなし，磁場応答信号の

理論値を計算することが可能である．

一方，後述するプローブ光依存性の計測の場合にはレーザ光の吸収による減衰が局所的に大きく，セル

全体で平均化した値が必ずしもセンサ特性を反映するとは限らない．そこで，本研究では先行研究 [12]

で実施された拡散を考慮した数値計算を応用することで，センサ特性のプローブ光依存性の検証の際に使

用した．

先行研究では，拡散やポンプ光の減衰及びポンピングレートの空間分布に関しては考慮されているが，

プローブ光の吸収による緩和レートはセル全体として式 (3.5)により表現されている．それに対し，本計

算では位置ごとのプローブ光の吸収による緩和を表す式 (2.12)を用いることで，より詳細なセンサ特性

の空間分布を求めた．
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3.3.1 壁緩和レートの計算

まず，レーザ光の減衰を考慮せず計算が容易な壁緩和レート RWALL の導出方法を説明する．スピン偏

極の空間分布は，一辺の長さが lの立方体セルを，微小長 ∆lで各方向に分割し微分法により求める．

式 (3.3)の Bloch方程式より，拡散係数が D の場合，磁場が無い時の Sz の定常状態は次式となる．

0 = D▽2 Sz −
1

T2
Sz +

ROP

2q
． (3.24)

式 (3.24) において，1/T2 = (ROP + RSD + RPR)/q とし，拡散項を微分法により展開することで，

Sz(x, y, z)は以下の式で表される．

Sz(x, y, z) =

ROP

2q +D
Sx+
z +Sx−

z +Sy+
z +Sy−

z +Sz+
z +Sz−

z

∆l2

ROP+RSD+RPR

q + 6D
∆l2

． (3.25)

なお，Sx±
z ，S

y±
z ，S

z±
z は，Sx±

z = Sz(x±∆l, y, z)，Sy±
z = Sz(x, y ±∆l, z)，Sz±

z = Sz(x, y, z ±∆l)

を表す．(x, y, z)いずれかが 0または l の時，Sz(x, y, z) = 0という境界条件を置き，Sz(x, y, z)が収束

するまで式 (3.25)を用いて Sz を繰り返し更新することにより，拡散及び壁緩和考慮した Sz(x, y, z)の空

間分布が得られる．

壁緩和レート RWALL の計算では，ROP および RSD，RPR は空間的に一定な任意の値を与え Sz の空間

分布を得た後，式 (3.11)を逆算することで壁緩和レートの空間分布を求めた．図 3.1(b)では壁緩和レー

トの空間分布を，ポンプ光・プローブ光の照射領域において平均した値を壁緩和レート RWALL とした．

3.3.2 レーザ光の減衰を考慮した空間分布計算

ここでは，壁緩和レート RWALL の導出では考慮しなかったプローブ光の吸収による緩和及び，ポンプ

光の減衰を含めてスピン偏極の空間分布を導出する．以下に計算の流れを示す．

1. 動作条件と式 (2.3)，(2.6)，(2.12)，(3.6)より ROP(x, y, z)，RPR(x, y, z)，RSD を求め，式 (A.2)

より拡散係数 D を計算する．

2. RWALL を除いた式 (3.11)及び ROP(x, y, z)，RPR(x, y, z)，RSD より Sz(x, y, z)を求める．

3. Sz(x, y, z)より q(x, y, z)を求める．

4. ROP(x, y, z)，RPR(x, y, z)，RSD，q(x, y, z)，Sz(x, y, z)，D及び式 (3.25)より拡散させたスピン

偏極 SNEW
z (x, y, z)を計算する．

5. SNEW
z (x, y, z)，入射光に基づく ROP(x, y, 0)，及び式 (2.9)により，ROP(x, y, z)を計算する．

6. SNEW
z (x, y, z) → Sz(x, y, z)とし 3に戻る．

上記のように Sz(x, y, z)及び，ROP(x, y, z)の更新を繰り返す計算を，拡散を考慮する前後の Sz(x, y, z)

及び SNEW
z (x, y, z)の誤差が 1%以下になるまで行った．
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後述するセンサ特性のプローブ光依存性の検証では，以上の計算により Sz(x, y, z)，ROP(x, y, z)，

RPR(x, y, z)，q(x, y, z)を求め，RSD と共に先述した OPAMの帯域幅や共鳴周波数，磁場応答信号の計

算に利用した．

3.4 センサ特性の動作条件依存性の検証実験

本節では，OPAMの計測帯域への影響が大きいと考えられる，バイアス磁場，ポンプ光強度，プロー

ブ光強度，及びプローブ光波長を変えた場合の周波数特性の計測結果，及び，理論式に基づいた数値計算

により，センサ特性の動作条件依存性について検証する．

3.4.1 実験系の構成

センサ特性の計測は図 3.2に示すセンサ特性検証用に構成した OPAMを用いて行った．センサ本体と

なるセルには図 3.2(a) に示す内寸が一辺 30 mm の立方体のパイレックスガラスセルを使用した．セル

内部には K原子の他にバッファガス及びクエンチングガスとして Heと N2 を 10：1の割合で合計 1.38

amg (室温において 150 kPa)封入した．環境磁場を打ち消すため，図 3.2(b)に示すシールドファクタが

104(at 30 Hz)の 3 層磁気シールドを使用した．図 3.2(c)に示す通り，シールド内部にはシールドを透過

する環境磁場を相殺するための 3 軸ヘルムホルツコイルを設置した．また，y軸方向にはヘルムホルツコ

イルと同軸上に参照磁場印加用コイルを配置した．ガラスセルはガラス容器と断熱材によって構成される

オーブン内に配置され，磁気シールド外部のヒータによって温めた空気をオーブン内に循環させること

で，アルカリ金属原子を気化させた．ポンプ光とプローブ光には外部共振器付き半導体レーザ (External

Cavity Diode Laser：ECDL，Sacher Lasertechnik，Tiger(ポンプ光)，Lion(プローブ光))を使用した．

各レーザ光はレンズによって拡大し，強度分布が一様な中心部分を直径 30 mm の円形状で切り出し，平

行光としてガラスセルに照射した．図 3.2(c)において，ガラスセルに入射するポンプ光が円偏光となる

ように波長板を調整した．プローブ光の偏光面の回転角は偏光ビームスプリッタ (PBS)と 2 つのフォト

ディテクタ及び差動増幅回路によって形成されるポラリメータにより計測した．
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図 3.2 センサ特性計測実験系の構成．(a)一辺 30 mmパイレックスガラスセル．(b)外観図．(c)OPAMの構成．

– 35 –



第 3 章 光ポンピング原子磁気センサのセンサ特性に関する検討

3.4.2 実験条件

原子密度及び圧力幅の計測

センサ特性の計測に先立ち，使用したガラスセルにおける原子密度 nK 及び圧力幅 Γを推定するため，

プローブ光を用いて，ガラスセルの吸収スペクトルを計測した．プローブ光の入射光強度は 0.4 mW/cm2

とし，769.70～770.29 nmの範囲でプローブ光波長を変化させ，プローブ光の透過率を計測した．

センサ特性の計測

OPAMの周波数特性を決定する磁場応答信号強度 Sout，共鳴周波数 ω0 及び半値半幅∆ω を得るため，

振幅 10 pTの正弦波を複数の異なる周波数で重畳させることで生成した入力磁場信号を，参照磁場印可

用コイルから印加しその磁場応答信号を計測した．サンプリング周波数は 1000 Hzとした．

計測した磁場応答信号の FFT 解析によって得られたスペクトルに対し，式 (3.20)，(3.21) における

K(B′)，ω0，∆ω をフィッティングパラメータとして，式 (3.17)の振幅 A(ω)B′ を最小二乗近似により

フィッティングすることで，ω0 と ∆ω を得た．

バイアス磁場に対するセンサ特性の計測では，共鳴周波数を 10 Hz，20 Hz，40 Hz，100 Hzになるよ

うに設定した時の周波数特性を計測した．プローブ光強度は 0.57 mW/cm2，プローブ光波長は 770.00

nmで固定とし，ポンプ光強度は共鳴周波数での磁場応答信号強度が最大となるように調整した．

ポンプ光強度に対するセンサ特性は，ポンプ光強度を 0.2～1.5 mW/cm2 の範囲で変化させた時の周波

数特性を計測した．プローブ光強度及び波長は 0.57 mW/cm2，770.00 nm，共鳴周波数は 100 Hz付近

に設定した．

プローブ光強度及び波長に対するセンサ特性の計測では，プローブ光強度を，0.29，0.57，0.86

mW/cm2(2，4，6 mW)とし，プローブ光波長を 769.65 ～ 770.09 nmの範囲で変化させた時の周波数

特性を計測した．ポンプ光強度は 0.42 mW/cm2 で固定とし，共鳴周波数は 100 Hz付近に設定した．
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図 3.3 Kガラスセルにおける吸収スペクトル及びフィッティング曲線．

3.5 センサ特性計測結果

3.5.1 原子密度及び圧力幅の計測

Kとバッファガス原子を封入したガラスセルの吸収スペクトルを図 3.3に示す．図 3.3には，式 (2.10)

を用いてフィッティングした吸収曲線も合わせて示す．式 (2.10)におけるアルカリ金属原子密度 nは K

の原子密度 nK とし，nK と式 (2.1)で表される吸収断面積 σ に含まれる圧力幅 Γをフィッティングパラ

メータとした．フィッティングで得た原子密度 nK 及び圧力幅 Γ は，nK = 9.0 × 1018 m−3， Γ = 17

GHzであった．封入したバッファガス圧から計算される圧力幅 [17]は 17.3 GHzであり，フィッティン

グ結果は良い一致を示している．一方，動作温度より式 (3.22)を用いて計算した原子密度は 6.1 × 1019

m−3 であり，フィッティング結果は計算値よりも大きく下回っていた．原子密度の計測結果が設定温度

から推定される値よりも下回る傾向は，他のセルや市販の分光計を用いた計測でも確認されている．設定

温度と実際の温度に誤差があることも考えられるが，付録 A.1に示したガラスセル作製手法の不安定さ

故，密度が低下しているものと考えられる．以下に示すセンサ特性の検証においては，フィッティングに

よって得られた原子密度及び圧力幅を理論値計算に用いた．

3.5.2 センサ特性の動作条件依存性

周波数特性計測の一例を図 3.4に示す．図 3.4(a)は，OPAMの共鳴周波数を 100 Hz付近に設定した

場合の周波数特性を計測するために印加した入力磁場信号の FFTスペクトルを示している．図 3.4(a)の

入力磁場信号は，振幅 10 pTで周波数が 25，50 - 150 (5 Hz刻み)，175，200 Hzの正弦波を有している．
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図 3.4 周波数特性計測結果．(a)入力磁場信号 FFTスペクトル．(b)入力磁場信号時間波形．(c)磁

場応答信号 FFTスペクトル．(d)磁場応答信号時間波形．ポンプ光強度 0.21 mW/cm2，プローブ光

強度 0.57 mW/cm2，プローブ光波長 770.00 nm，共鳴周波数は 100 Hz付近に設定．

入力磁場信号には 60 Hzや 120 Hzの電源ノイズ及びその高調波成分は含めていない．図 3.4(b)は，図

3.4(a) の周波数成分を持った入力磁場信号の時間波形である．図 3.4(c)，3.4(d) は，ポンプ光強度 0.21

mW/cm2，プローブ光強度 0.57 mW/cm2，プローブ光波長 770.00 nmとした時の磁場応答信号の FFT

スペクトル及び時間波形を示している．図 3.4(a)でフラットであった入力スペクトルが，図 3.4(c)では

OPAMの周波数特性の影響を受けることで，90 Hz付近にピークを持ったスペクトルへと変化している．

また，図 3.4(a)では含んでいない 60 Hzや 180 Hzの成分が図 3.4(c)では確認できることから，電源系

に起因する磁場ノイズを観測したと考えられる．図 3.4(d)の磁場応答信号も図 3.4(b)の入力磁場信号と

は波形が異なっており，OPAMの周波数特性の影響を受けていることが確認できる．
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図 3.5 周波数特性計測結果及びフィッティング曲線．(a)バイアス磁場変化時．(b)ポンプ光強度変化時．

以上の周波数特性の計測を OPAMの動作条件を変えて行った．共鳴周波数を 10，20，40 Hz付近に設

定した場合には，入力磁場信号の周波数は 5 - 50 (5 Hz刻み)，70，80，90，100 Hzとした．

図 3.5にはバイアス磁場及びポンプ光強度を変えた場合の周波数特性の計測結果を示す．図 3.5の各点

は，図 3.4(c)の様に計測した磁場応答信号の FFTスペクトルから，入力磁場信号の周波数に対する磁場

応答信号強度のみを動作条件ごとにプロットしたものである．図 3.5には式 (3.17)，(3.20)，(3.21)を用

いてフィッティングを行った結果も合わせて示す．

いずれの動作条件においても計測結果とフィッティング曲線はよく一致しており，式 (3.17)，(3.20)，

(3.21) 及びこれらの式の基となる式 (3.15) が OPAM の周波数特性を定義する式として正しいことが確

認できた．

図 3.5(a)に示すバイアス磁場を変えた場合には，バイアス磁場の増加に応じて，計測帯域が高周波に

シフトしていくことが観測できる．図 3.5(a)では，10Hz付近に共鳴周波数がある場合に比べ，20Hz或

いは 40Hz付近に共鳴周波数がある場合の方が磁場応答信号強度のピークが高いことが確認できる．この

原因としてはバイアスが大きいほど式 (3.23)に示した残留磁場による Sz の低下が少なかったためと考え

られる．一方，バイアス磁場を更に強め 100 Hz付近に共鳴周波数を設定した場合には，残留磁場の影響

は小さいものの，SERF条件から外れることでスピン交換衝突による緩和が生じ，磁場応答信号強度が低

下したと考えられる．

センサ特性のポンプ光強度依存性

次に，図 3.5に示した周波数特性の計測及びフィッティングによって得た，磁場応答信号強度 Sout，帯

域幅 ∆f，共鳴周波数 f0 のポンプ光強度に対する変化を図 3.6(a)～3.6(c)に示す．各図にはポンプ光の

減衰を考慮せず，入射光強度より式 (2.3)を用いてポンピングレートを算出した理論値計算結果 (破線)も

– 39 –



第 3 章 光ポンピング原子磁気センサのセンサ特性に関する検討

0 0.4 0.8 1.2 1.6

Incident power density (mW/cm2)

0

5

10

15

20

25

S
ig

n
al

 r
es

p
o

n
se

 (
m

V
)

(c)

80

85

90

95

100

105

110

R
es

o
n

an
ce

 f
re

q
u

en
cy

 f
0
 (

H
z)

(b)

0 0.4 0.8 1.2 1.6

Incident power density (mW/cm2)

0

20

40

60

80

100

H
W

H
M

 Δ
f 

(H
z)

 

(a)

0 0.4 0.8 1.2 1.6

Incident power density (mW/cm2)

0 5 10 15 20 25 30
0

0.4

0.8

1.2

1.6

Propagation length z (mm)

P
o

w
er

 d
en

si
ty

 (
m

W
/c

m
2
)

1.49 mW/cm2

0.85 mW/cm2

0.21 mW/cm2

(d)

図 3.6 ポンプ光強度に対するセンサ特性依存性．(a)帯域幅の変化．(b)共鳴周波数の変化．(c)磁場

応答信号強度の変化．(d) 伝搬に伴うポンプ光の減衰．(a)～(c) 内の点はフィッティングにより求め

た帯域幅 ∆f，共鳴周波数 f0，及び共鳴周波数における磁場応答信号強度を示す，(a)～(c)内の破線

はポンプ光の減衰を考慮しない場合の計算値，実線は考慮した場合の計算値．

示している．フィッティングで求めた共鳴周波数 f0 及び半値半幅 ∆f には，95% の信頼区間を示すエ

ラーバーも合わせて表示している．図 3.6(a)～3.6(c)に示す通り，ポンプ光の減衰を考慮しない場合，理

論値と計測値では大きな差が生じた．

そこで，図 3.6(d)に示すポンプ光の減衰を考慮した．図 3.6(d)は式 (3.6)を用いて，入射光強度から

計算した伝搬距離におけるポンプ光強度の変化を示しており，使用したセルにおいてポンプ光の減衰は大

きく，セル全体としてのポンピングレートは入射光強度のみで計算した値に比べ大きく低下することが示

唆される．そこで，伝搬距離でポンピングレートを平均化した式 (3.7)を入射光強度に対する実効的なポ
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ンピングレートとして，磁場応答信号強度 Sout，帯域幅 ∆f，共鳴周波数 f0 を再計算した．図 3.6(a)～

3.6(c)の実線は，ポンプ光の減衰を考慮した理論値であり，計測値とよく一致した．

図 3.6(a)に示す通り，ポンプ光強度の増加に合わせて帯域幅も増加し，理論値では，0.4 mW/cm2 以

上の範囲でほぼ線型に変化している．また，図 3.6(b)の共鳴周波数はポンプ光強度の増加に伴い，急激

に増加した後，0.6 mW/cm2 付近から 103 Hz付近に収束するといった傾向がみられた．一方，図 3.6(c)

の共鳴周波数における磁場応答信号強度は 0.4 mW/cm2 付近でピークを迎えた後，徐々に低下していく

傾向がみられる．

ポンプ光強度が増加すると，スピン偏極が大きくなりスローダウンファクタ q は一定値に収束する．

そのため，式 (3.13) に従う共鳴周波数は，バイアス磁場 B0 によって決定する値に収束する．また，式

(3.4)，(3.14)によって決定する帯域幅も q が一定となることにより，ポンピングレートに対して線形的

に変化するようになり，計測領域において 20～50 Hzと大きな変化を見せた．

センサ特性のプローブ光依存性

続いて，プローブ光の強度及び波長を変化させた時のセンサ特性の変化を図 3.7に示す．理論値計算に

おいては，前節で示した原子の拡散及び各レーザ光の減衰による空間分布を考慮した数値計算を行った．

プローブ光強度及び波長に対するセンサ特性は，計測値及び理論計算値において概ねその特徴は一致して

いる．プローブ光波長を D1遷移の吸収波長 (770.1 nm)に近づけた場合，プローブ光の吸収による緩和

が増え，帯域幅が増加することが予想されたが，図 3.7(a)，3.7(d)に示す通り，計測値，理論計算値とも

に吸収波長に近づくにつれ一度減少し，その後増加するという傾向がみられた．また，図 3.7(b)，3.7(e)

に示す共鳴周波数においても，吸収波長に近づくにつれ減少した後，再び増加するといった傾向が計測値

及び計算値で確認された．

続いて，図 3.7(c)，3.7(f)に示した，共鳴周波数における磁場応答信号強度に着目する．プローブ光強

度が増加すると磁場応答信号強度も増加することが，計測値及び理論計算値でともに確認できる．一方，

図 3.7(g)，3.7(h)に示したプローブ光の入射光強度で規格化した磁場応答信号強度はプローブ光強度が強

いほど小さくピークも D1遷移の吸収波長から離調していることが分かる．このことから，磁場応答信号

強度においてもプローブ光吸収による緩和の影響が表れており，その影響はプローブ光強度に伴い強くな

るといえる．

計測範囲内において帯域幅の変化は 14～19 Hz程度と大きくなく，帯域幅や共鳴周波数が比較的大き

く変化する波長は磁場応答信号強度がかなり低下した波長であった．従って，プローブ光のパラメータの

変化は計測帯域よりも磁場応答信号強度への影響の方が大きいといえる．

3.6 検討

OPAMの周波数特性計測結果と理論式によるフィッティングはよく一致し，フィッティングにより得

られた帯域幅や共鳴周波数などセンサ特性の傾向も，動作条件から計算した結果と一致したことから，

OPAMは，理論通りの挙動を示したといえる．
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図 3.7 プローブ光に対するセンサ特性依存性．(a)帯域幅の変化 (計測結果)．(b)共鳴周波数の変化

(計測結果)．(c)磁場応答信号強度の変化 (計測結果)．(d) 帯域幅の変化 (計算結果)．(e)共鳴周波数

の変化 (計算結果)．(f)磁場応答信号強度の変化 (計算結果)．(g)プローブ光強度で規格化した磁場応

答信号強度 (計測結果)．(h)プローブ光強度で規格化した磁場応答信号強度 (計算結果)．

バイアス磁場を増加させた場合には理論式から予想された通り，高周波へ計測帯域がシフトすることか

ら，バイアス磁場の調整により任意の周波数を中心とした計測が可能であることを改めて確認した．ポン

プ光の強度を変化させた場合，磁場応答信号強度が最大となる値以上の範囲では，共鳴周波数は一定値に

収束し，帯域幅はポンプ光強度に比例して大きく変化することが確認された．勿論，ポンプ光強度が強す

ぎた場合，帯域幅の増加の影響により磁場応答信号強度も低下するが，式 (3.12)に示した通り Sx は Sz

に比例するため，ポンプ光強度の増加により Sz が増える要素も加わり，その変化は緩やかである．

以上のことから，ポンプ光強度を磁場応答信号強度に対する最適値以上の範囲で調整することで，共鳴
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周波数が一定の状態で磁場応答信号強度をある程度維持しつつ，帯域幅を調整できると考えられる．加え

て，バイアス磁場により計測帯域の中心となる共鳴周波数を調整することで，計測帯域を生体磁気計測に

適した任意の範囲に設定できると考えられる．

プローブ光の強度及び波長を変化させた場合には，プローブ光の吸収による緩和の増加に伴い帯域幅は

増加すると予想されたが，吸収波長に近づくにつれ一度減少しその後増加するという傾向がみられた．こ

の傾向はスピン偏極やレーザ光強度の空間分布を考慮した計算値でも確認されたことから，計算値よりセ

ル内でのセンサ特性の空間分布について検討する．

図 3.8(a)は，プローブ光強度が Iprobe = 4 mWの時の各緩和レートの帯域幅への影響を示している．

加えて，図 3.8(a)の各波長におけるプローブ光の吸収による緩和レート RPR とポンピングレート ROP

の空間分布を，図 3.8(b)の平面で図示したものを図 3.8(c)～3.8(h)に示す．

プローブ光の波長が 769.60 nmと十分に離調している時，図 3.8(c)に示すようにプローブ光の吸収に

よる緩和はほとんどないため，ポンピングレートは図 3.8(f)に示す通り z方向に進むにつれ徐々に減衰し

ていき，x方向の空間分布はセル壁面付近を除きほとんど生じない．

一方，プローブ光の波長が 770.05 nmと吸収波長に近づくと，プローブ光の吸収による緩和が増加し

ポンプ光の減衰が増えることで，セル全体としてポンピングレートが低下する．プローブ光の減衰によ

り，プローブ光の吸収による緩和も図 3.8(d)に示す通り x = 0 mmの入射側が強く伝搬に伴い徐々に低

下するため，ポンピングレートは図 3.8(g)の様に x方向の位置により減衰量が異なる．また，ポンピン

グレートの低下によりスピン偏極の大きさも小さくなるため，スローダウンファクタも大きくなり，結果

的にスピン交換衝突による緩和は図 3.8(a)に示す通り増加する．しかしながら，プローブ光の吸収によ

る緩和やスピン交換衝突による緩和の増加よりも，ポンピングレートの低下が大きいため，図 3.7(a)で

は帯域幅が減少し，式 (3.13)で表される共鳴周波数はスローダウンファクタの増加により図 3.7(b)のよ

うに低下したと考えられる．

プローブ光の波長が 770.10 nmと更に吸収波長に近づいた場合には，図 3.8(a)ではプローブ光の吸収

による緩和がさらに増加する反面，ポンピングレートは増加しスローダウンファクタも低下している．図

3.8(e)に示すように，波長が吸収波長に近づくとプローブ光が入射した直後の領域 (x = 0～5 mm)では

吸収が大きいためプローブ光強度もすぐに減衰し，結果的に x > 15 mmの領域でのプローブ光の吸収に

よる緩和が図 3.8(d)よりも小さくなる．そのため，図 3.8(h)に示すように x > 15 mmの領域でのポン

プ光の減衰が小さくなり，セル全体で見たときのポンピングレートは図 3.8(g)よりも大きくなったと考

えられる．このようなプローブ光の吸収による緩和の空間的な分布が図 3.7(a)，3.7(b)吸収波長付近での

帯域幅と共鳴周波数の増加を招いたと考えられる．

プローブ光の波長や強度を変化させた場合には，共鳴周波数や帯域幅に複雑な変化を与えることが分

かった．しかしながら，ガラスセル内でのスピン偏極やレーザ光強度の空間分布を考慮することで，この

ような複雑な挙動を表すことが可能である事を示した．

このような空間分布の計算は，第 6章で示すサイズの大きなセルを使用したグラジオメータ構成におい

て，センサ特性の正確な把握に役立つと考えられる．
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3.7 まとめ

本章では，異なる動作条件において，OPAMの周波数特性を計測し，OPAMの計測帯域可変性につい

て検討した．計測結果及び理論値計算より，OPAMの計測帯域はバイアス磁場により中心周波数を決定

し，ポンプ光強度により帯域幅を調整することで，任意の計測帯域に設定できるという結論に至った．プ

ローブ光波長や強度の変化は計測帯域への影響は小さいことから，磁場応答信号強度が最大となる動作条

件設定が望ましいと考えられる．セル内でのスピン偏極やレーザ光強度の空間分布を考慮した理論値計算

は，センサ特性の複雑な挙動を正確に表すことができ，今後，より複雑なセンサを構成する場合の特性の

把握に役立つと考えられる．
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4 光ポンピング原子磁気センサによるMCG 計測

4.1 はじめに

ヒトの生体磁気信号の中でも高い強度を持つ心磁図 (MCG)は，1960年代にはじめて計測されて以降，

SQUID磁気センサの発展と共に盛んに研究されてきた [1]．MCGは，生体磁気計測全般の特徴である，

非接触で計測が行える点や，臓器や血管，骨などの生体組織による影響が少ないといった点で，一般的

に幅広く普及している心電図 (Electrocardiography:ECG)より優れている．これらの利点から，胎児の

MCG計測 [2]による出生前の心疾患の診断や，背面からのMCG計測により，ECGでは観測できない

心臓の裏側の活動の捕捉が可能になり，医療分野からの注目を集めている．MCGの計測にも SQUIDは

用いられているが，成人のMCGでは 100 pT程度の大きな信号が生じるため，感度は低下するが液体窒

素により冷却可能な高温 SQUIDが用いられるケースも多く [3–5]，維持コストの面では大きく改善して

いる．しかしながら，大型な装置や扱いが困難であるといった特徴は依然として存在するため，MCG計

測の普及を妨げる要因となっている．

近年，OPAMによる生体磁気計測が注目を集めている中，MCG計測も当然ながら行われてきた [6,7]．

Csを利用した小型化した複数の OPAMによるMCGの多チャンネル計測も既に報告されている [8]．こ

れらの計測は，一軸型の OPAMによるものであり，SQUIDとの同時計測によりMCG計測への有用性

は示されている反面，原理上必要な変調磁場によって生じたと思われるセンサ間の干渉も報告されてお

り [9]，将来的な高密度な多チャンネル計測を行う上での障害となる可能性もある．また，Rbを利用した

ポンプ・プローブ型の OPAMによるMCG計測 [2]も報告されているが，スピン破壊衝突断面積が小さ

く [10]，理論的に高感度を実現可能である Kを用いた OPAMによるMCG計測は行われていない．

Kを用いたポンプ・プローブ型の OPAMによる生体磁気システムの開発を目指すうえでは，MCG計

測の実施も必要である．計測対象である心臓の活動に伴い発生する生体磁気信号は，DC～40 Hz程度の

周波数成分を含んだ信号である [11]．一方，スピン破壊衝突断面積が小さい Kを用いた OPAMにおいて

感度のみを追究した場合，帯域幅が狭くなる．その結果，計測波形の歪みなど OPAMの周波数特性の影

響を受ける可能性が考えられる．以上の観点から前章では，ポンプ光の強度調整により計測帯域を調整可

能であることを示したが，MCG計測を行う上で，どのように計測帯域を設定すればよいかといった知見

は得られていない．

そこで本章では，帯域幅が狭く計測波形が歪みやすいと考えられるKを用いたOPAMにおいて，MCG

計測時の OPAM の周波数特性の影響について検討する．まず，疑似的に作成した MCG 波形を異なる

帯域において計測し，計測波形の形状の変化について検討する．次に，センサの周波数特性を補正する

キャリブレーションの有効性について検証する．また，それらの結果を踏まえて，MCG計測に適した動

– 49 –



第 4 章 光ポンピング原子磁気センサによるMCG計測

(a)

0

2

4

6

8

10

 Frequency (Hz)

M
ag

n
et

ic
 f

ie
ld

 (
p

T
)

0 20 40 60 80 100

(b)

0 0.2 0.4 0.6 0.8 1.0
-20

0

20

40

60

80

100

120

Time (s)

M
ag

n
et

ic
 f

ie
ld

 (
p

T
)

Q-peak

R-peak

T-wave
P-wave

S-peak

+

−

GND

(c)

図 4.1 疑似心磁波形 (a)第 II 誘導による心電図計測．(b)疑似心磁時間波形．(c)FFTスペクトル．

作条件を決定する．その上で，K原子を用いたポンプ・プローブ型 OPAMによるヒトMCG計測を初め

て実施し [12]，多点計測の結果から得た磁場分布を検討することで，K を用いたポンプ・プローブ型の

OPAMによるMCG計測の実現可能性について検討する．

4.2 実験方法

4.2.1 センサの周波数特性による波形歪みの検討

まず，疑似的に作成した心磁波形を異なる帯域において計測し，波形の歪みなど OPAMの周波数特性

が計測波形に与える影響について検討する．

疑似心磁波形

疑似心磁波形は，ヒトの心電図を基に作成した．心電図の計測にはサンプリング周波数 256 Hz の生体

アンプ (Bio-logic，Inc.) を用い，図 4.1(a)のように右上肢と左下肢の電位差を計測する第 II 誘導により

計測した．被験者は 23 歳の健常男性とした．

計測した心電波形から 60 Hz の電源ノイズを除去した後，400 パルス分を Rピークを中心に加算平均

し電圧信号を作成した．この電圧信号を抵抗を介して参照磁場信号用コイルより印加し疑似心磁波形と

した．波形の振幅は先行研究に基づく人間の心磁波形に合わせて R ピークの振幅を 100 pTに設定した．
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心磁波形の周期は，被験者の心拍に合わせ 1 sとした．図 4.1(b)，図 4.1(c)には心電図より作成した心磁

波形及び，その FFT スペクトルを示している．図 4.1(b) の波形は P 波，Q，R，S ピーク及び T 波と

いったヒトの心電図の典型的な特徴を有している．図 4.1(c)に示す通りヒトのMCGは 10 Hz付近を中

心に１ Hzから 40 Hz程度までの周波数成分を持った波形である．

実験条件

疑似心磁波形の計測は，前章の図 3.2に示したセンサ特性計測用実験系を用いて行った．計測には，K

を封入した一辺 30 mm のパイレックスガラスセルを用い，バッファガス及びクエンチングガスとして

Heと N2 を 10:1の割合で合計 1.38 amg (室温において 150 kPa)封入し，180℃に加熱した．ポンプ光，

プローブ光はレンズによって拡大し，強度分布が一様な中心部分を直径 30 mm の円形状で切り出し，平

行光としてガラスセルに照射した．プローブ光の波長は，770.00 nm，入射光強度密度は 0.57 mW/cm2

とした．ポンプ光と平行に印加するバイアス磁場とポンプ光の強度密度により，OPAMの計測帯域を任

意に変更できることを利用して，異なる計測帯域に設定した場合の疑似心磁波形の磁場応答信号を計測

した．疑似心磁波形の計測に先立ち，設定条件ごとに，周波数の異なる複数の正弦波を重畳して印加し，

OPAMの周波数特性を計測した．印加した正弦波の周波数は 5 Hzから 5 Hzごとに 70 Hzまで (60 Hz

を除く)及び，80 Hz，90 Hz，100 Hzとし，各正弦波の振幅は 10pTとした．疑似心磁波形は 1 kHzの

サンプリング周波数で 10秒間 (10パルス)計測した．

疑似心磁波形の磁場応答信号

図 4.1(b)に示す疑似心磁波形から，磁場応答信号を計算する際には，まず疑似心磁波形をフーリエ変

換することにより図 4.1(c)のようなスペクトル B′
MCG(ω)及び周波数ごとの位相情報 φ(ω)を得た上で，

事前に求めたセンサの周波数特性による強度変化及び位相遅れを加え，逆フーリエ変換により磁場応答信

号を導出する．疑似心磁波形 BMCG が以下の式で表される時，

BMCG =
∑
ω

B′
MCG(ω) cos(ωt+ φ(ω)), (4.1)

その磁場応答信号 SMCG
out は，前章で示した OPAMの周波数特性を表す式 (3.17)～(3.21)を用い以下の様

に表すことができる．

SMCG
out =

∑
ω

A(ω)B′
MCG(ω) cos(ωt+ φ(ω)− θ(ω)). (4.2)

θ(ω)は，A(ω)，ω0 = 2πf0，∆ω = 2π∆f をフィッティングパラメータとした最小二乗近似によるフィッ

ティングで求めた後，式 (3.19)より導出する．

計測した磁場応答信号から磁場信号を得る際は逆に，フーリエ変換により磁場応答信号のスペクトル及

び周波数ごとの位相情報を得た上で，周波数特性による強度変化及び位相遅れを補正し，逆フーリエ変換

により磁場信号へと変換する．
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Magnetic shield

図 4.2 生体磁気計測用磁気シールド．

4.2.2 ヒトMCGの計測

実験系の構成

ヒトMCGの計測は図 4.2に示した，内寸 900× 900× 1700 mm3 でシールドファクタが 104(at 1 Hz)

の 3 層磁気シールドを用いて行った．図 4.3にヒト MCG計測用の実験系の配置を示す．磁気シールド

内部には，3軸の磁場調整用コイルと y軸方向の参照磁場印加用コイルを配置した．磁場調整用コイル内

部には被験者が横たわるためのベッドを図 4.3(b)の様にレーザ光の光路と干渉しない形で配置した．壁

緩和の影響を小さくし，感度を向上させるために，一辺 50 mmのパイレックスガラスセルを用いた．ガ

ラスセルには Heと N2 を 25:1の割合で合計 1.84 amg(室温において 200 kPa)封入した．ガラスセルは

断熱構造のオーブン内に配置し，磁気シールド外部のヒータによって温めた空気をオーブン内に循環させ

ることで Kを気化させた．オーブン内の温度は 180℃に設定した．ポンプレーザには Ti-Sapphire laser

(Coherent Inc.，MBR-110)を用い，ポンプ光はレンズにより拡大し，強度分布が一様な中心部分を直径

30 mm の円形状で切り出し，ガラスセル中央に照射した．プローブレーザには分布帰還型 (Distributed

FeedBack：DFB)レーザ (TOPTICA Photonics AG，DL DFB)を使用した．疑似心磁波形の計測系と

異なりプローブ光はレンズでは拡大せず，直径 4 mm程度 (赤外線 (IR)カードに照射した際に目視でき

る直径)でガラスセル中央に照射した．プローブ光の光路は，外気の対流が生じないようにアクリル製の

筒により被覆した．プローブ光の偏光面の回転角はポラリメータにより計測し，電圧信号として出力し

た．以上のセンサ構成において，OPAMが磁場に対して感度を持つ 2つのレーザ光の交差領域と，被験

者との y方向の距離は 50 mmであった．上記の系を構成するにあたり実施した高感度化に関する検討に

ついては，第 6章でまとめて述べるものとする．
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図 4.3 ヒトMCG計測用実験系．(a)センサ構成図．(b)磁気シールド内部．(c)MCG計測位置．
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実験条件

ポンプ光の波長はK原子のD1遷移共鳴波長である 770.1 nmに調整し，ポンプ光強度は 3.01 mW/cm2

とした．プローブ光の波長は 769.9 nm，プローブ光強度は 7.96 mW/cm2 とした．計測帯域の中心とな

る共鳴周波数は 10 Hz付近に設定した．開発した OPAMは可搬性を持たないため，ヒトのMCGを計測

する際には，OPAM上部に設置したベッド上に被験者がうつ伏せになる形で行った．ベッド上で被験者

を動かし，相対的に被験者とセンサ間の位置を変化させることで，図 4.3(c)に示す通り被験者の胸部付近

20 cm × 20 cmの範囲で 5 cm間隔，合計 25点でMCGを計測した．便宜上，図 4.3(c)における x軸

及び z軸の方向と図 4.3(a)，図 4.3(b)のセンサ構成における x軸及び z軸の方向は異なっている．以上

の構成において，OPAMは図 4.3における y軸方向の磁気信号を計測する．MCG信号は 1 kHzのサン

プリング周波数で１箇所ごとに 10秒間計測した．被験者は 22-28歳の健常男性 5名とした．

また，MCGの計測に先立ち，センサの周波数特性を計測するとともに，OPAMの最小検出限界を計

測し，実際にヒトのMCG計測が可能であるかどうかを確認した．

4.3 実験結果

4.3.1 センサの周波数特性による波形歪みの検討

センサの周波数特性に関しては前章同様，フィッティングにより共鳴周波数 f0 及び半値半幅 ∆f を求

めた．図 4.4はポンプ光強度及びバイアス磁場の調整により異なる帯域に設定した場合の周波数特性及び

フィッティング結果である．図 4.4(a)～4.4(c)は共鳴周波数 f0 を 10 Hz付近に設定し，半値半幅 ∆f が

異なる場合である．一方，図 4.4(b)及び 4.4(d)は，半値半幅 ∆f が 10 Hz程度で，共鳴周波数 f0 が異

なる場合を示している．いずれの場合でも，周波数特性の計測値とフィッティング結果はよく一致してい

る．フィッティングで得られた共鳴周波数 f0 や半値半幅 ∆f は，図 4.5の波形の計算や周波数特性を考

慮した波形の復元に利用した．

次に，図 4.4の各周波数特性に設定した場合の疑似心磁波形の計測結果を図 4.5に示す．図 4.5では，

10 sの計測結果に対し，1 s周期で加算平均した結果を示している．また，図 4.1の入力波形及び，計測

した周波数特性より式 (4.2)を用いて求めた計算値も合わせて示す．図 4.4の (a)では磁場応答信号強度

が小さく帯域幅も狭いため，対応する図 4.5(a)の出力波形は小さく，図 4.1(b)の入力波形とは大きく形

状が異なっている．図 4.5(b)では磁場応答信号強度が図 4.5(a)に比べ強いが，依然として帯域幅が狭い

ため，入力波形にはほとんどない Sピーク状の突出がみられる．一方，図 4.5(c)に示す帯域幅が広い場

合には，入力波形に近い波形を観測できており，MCG計測に適した計測帯域の設定であるといえる．図

4.5(d)は帯域幅が図 4.5(b)と同程度ではあるが，計測対象が図 4.1(c)の様に 10 Hz付近に周波数成分が

集中しているのに対し，共鳴周波数が 35 Hz付近と大きく異なるため，出力波形自体も小さく，60 Hzの

電源ノイズの影響を受けやすいことから，ヒトのMCG計測には適していない帯域であるといえる．しか

しながら，各図に示した計算波形と計測波形はよく一致していることから，式 (4.2)に示す周波数特性に

よる位相遅れを含めた計算式は正しいといえる．
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図 4.6 疑似心磁波形復元後波形及び入力波形．(a)f0=9.2 Hz，∆f=4.6 Hz．(b)f0=10.7 Hz，

∆f=9.6 Hz．(c)f0=8.7 Hz，∆f=23.9 Hz．(d)f0=35.1 Hz，∆f=12.1 Hz．

図 4.5において，計算波形と計測波形が一致したことを受け，続いては周波数特性を補正することで，

計測波形から入力波形の復元を試みた．波形を復元する際には，60 Hzの電源ノイズや計測で生じる低周

波の揺らぎを取り除くため，0.5 ～50 Hzのバンドパスフィルタを使用した後，1 s周期で加算平均した．

図 4.6に示した復元波形では，図 4.6(a)の帯域幅が狭い場合や図 4.6(d)の共鳴周波数が一致していない

場合には，入力波形を完全には復元できていない．

図 4.4の周波数特性に着目した場合，波形の復元が完全に行えていない図 4.6(a)に対応する図 4.4(a)

では全体的に磁場応答信号強度が低く，図 4.6(d)に対応する図 4.4(d)では信号成分が多く含まれる低周

波領域での磁場応答信号強度が低くなっている．信号成分が多く含まれる領域での磁場応答信号強度が低

くなると，相対的にシステムノイズの割合が増加し，周波数特性を補正することで，システムノイズがよ

り顕著に表れる．そのため，図 4.6(a)，4.6(d)では，本来計測すべき疑似心磁波形の成分に対しノイズ成

分の割合が多くなり，本来の波形が得られなかったと考えられる．一方，図 4.6(b)，4.6(c)では，図 4.4

でも低周波領域の磁場応答信号強度は高く，復元波形と入力波形はよく一致しており，センサの周波数特

性の補正により波形の復元が正しく行えたといえる．
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図 4.7 相関係数．(a)帯域幅に対する相関係数の変化．(b)10 Hzの磁場応答信号強度に対する相関係数の変化．

ここで，復元波形と入力波形の一致度を定量的に評価するために，以下に示す相関係数 ρxy [13]を計算

した．

ρxy =
σxy
σxσy

, (4.3)

σxy =
1

N

N∑
t=0

(x(t)− x̄)(y(t)− ȳ). (4.4)

σx,σy は入力波形 x及び復元波形 y の 0～1.0秒の標準偏差であり，σxy は xと y の共分散，x̄及び ȳ は

0～1.0秒の平均値である．

図 4.7(a)は異なる共鳴周波数ごとの帯域幅に対する相関係数の変化を示している．ノイズが無い理想

的な環境の場合，いかなる条件においても相関係数は 1となるはずである．しかしながら実際には，共鳴

周波数が低いまたは，帯域幅が広いほど相関係数は高くなる傾向にある．すなわち，低周波領域における

磁場応答信号強度が高いことが重要であると考えられる．

計測対象のMCGは図 4.1(c)に示すように DCから 20 Hzに含まれる成分が多い．そこで図 4.7(b)で

は 10 Hzにおける磁場応答信号強度に対する相関係数 ρxy の変化を示している．多少のばらつきあるが，

磁場応答信号強度の増加と共に相関係数が高くなる傾向が確認できる．

以上の結果より，MCG計測においては信号成分が多く含まれる周波数の磁場応答信号強度を高くする

ために，共鳴周波数をその付近に設定し，帯域幅ではなく磁場応答信号強度を優先した動作条件の設定に

より，高い精度での波形の復元が可能であると考えられる．
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図 4.8 ヒトMCG計測系におけるノイズスペクトル密度．(a)周波数特性補正前の磁場ノイズ及びプ

ローブ光ノイズ，周波数特性計測結果及びフィッティング曲線．(b)周波数特性補正後の磁場ノイズ及

びプローブ光ノイズ．

4.3.2 ヒトMCGの計測結果

上述した疑似心磁波形の計測結果より，MCG計測においては帯域の中心となる共鳴周波数が計測対象

の周波数と一致していれば，適切なセンサ特性のキャリブレーションにより，MCG波形は正確に復元で

きることが確認できた．そこでヒトMCG計測においても，共鳴周波数を 10 Hz付近とし，磁場応答信

号強度が最大となるように実験条件を設定した．

MCG計測系における最小検出限界

図 4.8(a)は，図 4.3の実験系で計測した磁場ノイズ及び，プローブ光ノイズのスペクトル密度及び，計

測した周波数特性とそのフィッティング曲線を示している．フィッティングの結果，磁気共鳴線の半値半

幅∆f は 6.5 Hzで，共鳴周波数 f0 は，7.4 Hzであった．図 4.8(b)には，図 4.8(a)の周波数特性を基に

補正したノイズスペクトル密度を示す．共鳴周波数以上の周波数では，周波数の増加に伴い，磁場応答信

号強度が低下するため，図 4.8(a)の 1/f ノイズは相対的に増加し，図 4.8(b)に示す通り，500 Hz付近に

までなると 1 pTrms/Hz
1/2 程度まで増加しているが，ヒトMCGの周波数帯である 40 Hz付近まででは，

100 fTrms/Hz
1/2 程度を維持している．図 4.8(b)に示した 60 Hzの電源ノイズは，プローブ光ノイズに

は表れていないことから，環境磁場ノイズとして検出されたと考えられる．20 Hz 以上の領域では，プ

ローブ光ノイズと磁場ノイズがほぼ同等のレベルであることから，プローブ光ノイズにより最小検出限界

が決定されていると考えられる．一方，10 Hz以下の領域では，磁場ノイズがプローブ光ノイズを上回っ

ており，環境磁場ノイズが支配的である．10 Hzにおける磁場ノイズの最小検出限界は 60 fTrms/Hz1/2，
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図 4.9 ヒトMCG波形．(a)キャリブレーション及びバンドパスフィルタ適用後のMCG波形．(b)

各計測位置における加算平均波形．

一方，プローブ光を磁場単位に補正した等価磁場ノイズは 38 fTrms/Hz1/2 であった．これらの値はヒト

のMCGを計測するのに十分な値であるといえる．なお，最小検出限界の値は 10 Hz付近 (8 ～ 12 Hz)

のノイズの平均値とした．

ヒトMCG計測結果

図 4.9に被験者 1において OPAMで計測したヒトのMCG波形の一例を示す．図 4.9の波形ではセン

サの周波数特性を補正した後，被験者の呼吸による低周波の揺らぎや 60 Hzの電源ノイズを取り除くた

め，疑似心磁波形同様 0.5 ～ 50 Hzのバンドパスフィルタを使用した．図 4.9(a)は 25か所の計測位置

の内，胸部中央における MCG 波形である．約１ s 周期で繰り返される 80 pT を超える R ピークや Q

ピークや T波など，ヒトのMCGの典型的な特徴を確認することができた．続いて，図 4.9(a)のMCG

波形を各パルスに分割し，R ピークを中心に加算平均した．この処理を各計測点の MCG 波形ごとで行

い，それぞれの計測点に並べたものが図 4.9(b)であり，計測位置により波形が異なることが確認できる．

図 4.10(a)に被験者 1の胸部中央における加算平均波形を示す．このとき，Rピークが 350 msで中心と

なるようにした．この場合，Qピークは 325 ms，T波は 575 msにおいて観測された．

続いて，図 4.9(b) の結果を基に，MCG の典型的な特徴が観測された潜時における，磁場分布図を図

4.10(b)～4.10(d)に示す．分布図の図示に当たっては，Matlab(MathWorks)内蔵の双 3次補完法に基づ

く 2次元補完関数を用いて計測点以外の値を内挿した．図 4.10(b)～4.10(d)において，磁場分布の時間

変化を観測することができ，これらの磁場分布は，先行研究 [11,14]とも矛盾しない結果であった．

図 4.11には同様の処理を行ったその他の被験者における加算平均波形及び Rピークの磁場分布を示し

ている．被験者間で心拍数や周期が異なるため，1パルスあたりの時間長は異なっている．図 4.11の加
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図 4.10 ヒト MCG 磁場分布：被験者 1．(a)x=0 cm，z=0 cm における加算平均波形．(b)Q ピー

ク磁場分布 (325 ms)．(c)Rピーク磁場分布 (350 ms)．(d)T波磁場分布 (575 ms)．

算平均波形では，いずれの被験者も計測位置により波形が異なることが確認できる．また，図 4.11(a)～

4.11(c) の被験者 2～4 では，R ピークにおける磁場の湧き出し吸い込みを確認できる磁場分布が得られ

た．一方，図 4.11(d)の被験者 5の場合，他の被験者と同様の磁場分布は得られず，磁場の湧き出し吸い

込みが不明瞭であった．使用した OPAMは単一チャンネルであるため，上記の磁場分布は位置を変えて

計測した結果の合算である．そのため，計測位置の精度は低く，図 4.11(d)の被験者 5のような磁場分布

となった可能性が考えられる．

4.4 検討

前章において示した計測帯域の可変性を踏まえた上で行った疑似心磁波形の計測では，同じく前章で示

したセンサの周波数特性を考慮した波形の復元を高い精度で行うには，共鳴周波数を計測対象に一致さ

せ，帯域幅ではなく，計測対象付近の磁場応答信号強度を高める動作条件の設定が重要であることが分

かった．

以上の動作条件の設定はあくまで周波数成分が既知な健常なヒトMCGの計測を想定した場合であり，

生体磁気計測を実際に臨床の場で使用する場合には必ずしも周波数が既知というわけではない．また，

MCGの場合であっても疾患による異常が発生した場合には通常とは異なる周波数成分が生じる [15]．そ

のような場合も考慮すると，実際に臨床の場で使用する際には，磁場応答信号強度よりも計測帯域を優先
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図 4.11 計測位置におけるヒトMCG加算平均波形及び磁場分布．(a)被験者 2，Rピーク (450 ms)．

(b)被験者 3，Rピーク (350 ms)．(c)被験者 4，Rピーク (325 ms)．(d)被験者 5，Rピーク (375

ms)．
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した条件設定も必要になると考えられる．その際には磁場応答信号の低下を補う意味で，第 6章で示すノ

イズの低減がより一層重要となる．

上述した通り，実用の面を考えた際には帯域を優先した条件設定も必要となるが，本研究では被験者を

健常男性としており，開発したセンサがヒトのMCG計測可能な性能を有しているかを確認することを目

的とした．そのため，計測では場応答信号強度が強く，最小検出限界が小さくなることを優先した条件

設定を行い，ヒトのMCG計測可能な最小検出限界を達成した．これらの値は，SQUIDや OPAMで達

成されている最小値には達していないものの，MCG計測に使用される高温 SQUIDに匹敵する値であっ

た [16]．ヒトを対象にした計測の場合，疑似心磁波形と異なり既知の入力波形というものは存在しないた

め，実際に実験条件において波形が正確に復元されているかどうかは計測波形のみでは判断はできない

が，Q，R，Sピークや T波など典型的な特徴を観測するとともに，先行研究に矛盾しない磁場分布を得

ることができた．

図 4.10の磁場分布は，y軸方向の磁気信号の zx平面における磁場分布であるため，磁場分布において

値が 0となる位置の y軸方向に平行移動した場所に磁場分布を形成する電流源が存在する．図 4.10(c)の

R ピークの分布図においては，右ねじの法則より図内に示した矢印方向に等価電流が流れたと考えられ

る．心臓活動に伴うイオンチャンネルや電位の変化に関する生理学的知見 [17]より，心尖部に興奮がつ

たわる時に Rピークが生成されることがわかっており，心臓の長軸方向に等価電流が流れたとみなすこ

とができる．一般的なヒトの心臓は左下方向に長軸方向があることから，図 4.10(c)に示した磁場分布お

よび等価電流の方向は生理学的知見とも矛盾しておらず，開発した OPAMによるMCG計測の実現可能

性を示す結果を得ることができたと考えられる．

勿論，本研究で使用した OPAMは，単一チャンネルであり，位置を変えて，異なるタイミングで計測

した結果の合算であるため，図 4.11(d)のような不明瞭な磁場分布となってしまう場合もあり，臨床的診

断に活用できるレベルの正確性を示すには不十分である．臨床に向けた OPAM の実用化の際には，多

チャンネル化による多点同時計測の実現は勿論のこと，同じ被験者に対して，既存の SQUID-MCG装置

を用いて同等の結果が得られるかどうかの検証 [9]や，MRIや心エコー計測による心臓の形態画像と矛盾

しないかどうかの確認が今後必要となる．

4.5 まとめ

本章では，疑似心磁波形を対象とした計測により，OPAMの周波数特性を考慮したMCG波形の復元

について検討した．ヒトのMCGにおいては，共鳴周波数を計測対象に一致させ，磁場応答信号強度を強

く，最小検出限界を小さくする動作条件の設定が望ましいという結論に至った．ヒトのMCG計測用に構

成した OPAMシステムでは，上記の条件で動作させることで，ヒトMCG計測が十分に可能な最小検出

限界を達成した．実際にヒトを対象に多点で計測したMCGでは，Rピークや T波といった典型的な特

徴を確認するとともに，生理学的な知見とも矛盾しない磁場分布を得ることができ，Kを用いたポンプ・

プローブ型の OPAMによるMCG計測の実現可能性を示す結果を得ることができた．
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5 モジュール型 OPAM によるMEG 計測

5.1 はじめに

前章では，生体磁気信号の中でも信号強度が 100 pT程度と比較的大きな心磁図 (MCG)を，開発した

OPAMシステムを用いて計測した．しかしながら，脳から発生する磁気信号はさらに微弱で数十～数百

fT 程度であり，OPAMが SQUIDに替わる磁気センサとしての性能を有していることを示す上で，脳磁

図 (MEG)計測の実施は必須である．OPAMの研究初期に実施されたMEG計測では，可搬性を持たな

い大きなシステムが用いられた [1, 2]．しかしながら，比較的平面である胸部にセンサを配置するMCG

計測と比べ，MEG計測では曲面の多い頭部へ小型のセンサを複数配置することが望ましい．そのため，

MEG計測及びセンサシステムの実用化に向けて，センサの小型化，モジュール化に関する研究が盛んに

進められている [3–6]．

近年では，モジュール化した OPAMによるMEG計測も実施されているが，OPAMのモジュール化

においては，小型化の容易な一軸型の報告例が多い [5, 7–10]．しかしながら，磁場変調を併用する必要

のある一軸型では，多チャンネル計測において磁場変調によりもたらされるチャンネル間の磁気的な干

渉が生じる可能性があるため [11]，磁場変調の必要のないポンプ・プローブ型のモジュールの開発が望

まれる．また，D1 遷移にあった波長のレーザを入手しやすく，融点が低いため高い原子密度も得やす

いといった理由から，モジュール型 OPAM のほとんどでアルカリ金属原子として Rb が使用されてい

る [6, 8, 12,13]．しかしながら，OPAMが SQUIDに代わる磁気センサとなるには，理論的に Rbよりも

高い感度を達成できる K [14]を用いたモジュール型 OPAMの開発が望ましい．

京都大学とキヤノンの協働研究プロジェクトでは以前より，Kを用いたポンプ・プローブ型のモジュー

ル型 OPAMの開発を行ってきた [15]．先行研究で開発されたモジュール型 OPAMの最小検出限界は 10

Hz付近で 60 fT/Hz1/2 程度であり，ガラスセル内の磁気信号に対して感度を有する領域から被験者に接

するモジュール型 OPAM表面までの距離は 37 mmであった．一方，モジュール型 OPAMと同等の最

小検出限界を有する第 4章の MCG計測系において，プローブ光の照射位置を変更することで被験者と

の距離を 35 mmにまで近づけた上で，ヒトMEG計測実験を実施した．しかしながら，ヒトMEGの特

徴は確認されず，構造及び感度面で同等の性能を有するモジュール型 OPAMでもヒトMEGの計測は困

難であることが示唆された．そこで，上記の結果を踏まえてセンサ構成を再検討することにより，感度を

向上させるとともに被験者との距離を縮めるように改良を加え，ヒトMEG計測用の新たなモジュール型

OPAMが開発された．

本章では，新たに開発されたモジュール型 OPAMを用いてヒトMEG計測の実現を目指す．モジュー

ル型 OPAM を第 3 章で示したセンサ特性の動作条件依存性を考慮して動作させることにより，ヒト
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図 5.1 モジュール型 OPAMの構造．(a)ガラスセルおよび加熱機構．(b)光学素子の配置．(c)外観

図．参考文献 [16]より転載．

　　

MEGを計測可能な感度を実現する．その上で，ヒトの頭部を模して作製した生体ファントムから発生す

る磁場を計測することで，開発されたモジュール型 OPAMが構造的にもヒトMEGを計測可能な性能を

有しているかを評価する．その後，第 4章で示した周波数特性のキャリブレーションを適用しつつ，K原

子を用いたポンプ・プローブ型のモジュール型 OPAMによるヒトMEG計測を初めて実施し [16]，α波

帯 (8-13 Hz)における事象関連脱同期 (Event-Related Desynchronization：ERD) [17]や事象関連脳磁

界 (Event-Related Field：ERF)を計測する．また SQUIDを用いた既存の全頭型MEGシステムで計測

した結果と比較することで，結果の妥当性を確認し，モジュール型 OPAMのMEG計測用センサとして

の有用性を示す．

5.2 モジュール型 OPAM及び計測系の構成

5.2.1 モジュール型 OPAMの構造

MEG計測用モジュール型 OPAMの構造を図 5.1に示す．モジュールでは K原子を封入した立方体の

パイレックスガラスセル (内寸一辺 20 mm)を使用した．ガラスセルには Kの他，Heと N2 を 10:1の割

合で合計 1.38 amg(室温において 150 kPa)封入した．セル内の原子密度を均一に増加させるため，ガラ

スセルの周囲を窒化アルミニウムで覆い，上下をヒータで挟んだ上で断熱材ボックス内に配置し，180℃

まで加熱した (図 5.1(a))．なお，図 5.1(a)において，ガラスセル側面の窒化アルミニウムは省略してい

る．ヒータは，Ti導線が 2層に配線されており，上下の配線に逆向きの電流が流れることで，ヒータか
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図 5.2 モジュール型 OPAMの磁気シールド内配置．参考文献 [16]より転載．

　　

ら計測を阻害する磁場が発生するのを防いでいる [15]．また，電源系とヒータとの間にハイパスフィルタ

を使用し，ヒータに 100 kHzの高周波を印加することで，MEG計測に関わる低周波領域における電源系

からのノイズの影響を防いでいる．レーザ光は断熱材ボックスに埋め込んだ真空窓を通してガラスセルに

照射した．ガラスセルおよび加熱機構の周囲には図 5.1(b)に示すようにレンズや波長板，偏光子などの

光学素子をモジュール本体に埋め込む形で配置した．レーザ光は光ファイバを介してモジュール内に導入

し，モジュール内のレンズにより，ポンプ光は直径 18 mm，プローブ光は直径 8 mmに拡大してガラス

セルに照射した．式 (2.5)で表される磁気光学回転角は，ポンプ光とプローブ光の交差領域のプローブ光

方向距離 lcross に比例するため，先行研究 [15]では直径 8 mmであったポンプ光を直径 18 mmに拡大す

ることにより，磁場応答信号強度を向上させた．図 5.1(c)はモジュールの外観図を示しており，断面は

83 mm × 95 mmで高さは 190 mmであった．磁気信号に対して感度を有する 2本のレーザ光の交差領

域の中心からモジュール表面までの距離は 22 mmであった．

5.2.2 モジュール型 OPAMによるMEG計測系の構成

MEG 計測は前章の MCG 計測と同様，図 4.2 に示したシールドファクタが 104(at 1 Hz) の 3 層の

磁気シールド内で行った．シールド内部には磁場調整用コイルや参照磁場印加用コイルを設置し, 被験

者が横たわるための木製のベッドを配置した．ポンプレーザには Ti-Sapphire laser (Coherent Inc.，

MBR-110)，プローブレーザには DFBレーザ (TOPTICA Photonics AG，DL DFB)を使用した．レー

ザやヒータ用電源，受光回路付きの差動アンプは磁気シールド外に配置した．モジュール型 OPAMは被

験者がベッド上に仰臥位で横たわった時，後頭部直下にくるように図 5.2 の様に配置した．計測の際に
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図 5.3 SQUIDMEGシステムの構成．(a)ピックアップコイルの構造．(b)MEG計測系の構成．

　　

は，被験者がモジュール型 OPAMを不用意に動かすことを防ぐため，被験者とモジュール型 OPAMの

間に厚さ 2 mmのアクリル板を挟んだ．また，プロジェクタでスクリーンを照射することで，磁気シール

ド内部を明るく照らした．被験者には非磁性のイヤホンを介して音による合図や音刺激を提示した．

なお，モジュール型 OPAMは可搬性もあり取り外しも容易であるが，磁場調整用のコイルなどに可動

性がないため，計測条件を変えないように，生体ファントム磁場やヒトMEGの計測の際には，ファント

ムを動かす，或いは被験者の位置や態勢を変えることで計測位置を変更した．

5.2.3 SQUID-MEGシステム構成

比較対象である SQUID磁気センサには，306chの全頭型の SQUID-MEGシステム (Elekta, Neuromag

VectorviewTM)を用いた．このシステムでは，28× 28 mm2 のシリコンチップ上に蒸着された薄膜状の

ピックアップコイルが，102ヶ所の計測位置ごとに使用されている．各計測位置では，図 5.3(a)に示すよ

うに直交する 2つの 8の字型の平面グラジオメータとそれらを取り囲むようにマグネトメータが配置さ

れており，それぞれのピックアップコイルが dc SQUIDにフラックストランスフォーマとして接続され

ている．従って，このシステムは合計 102チャンネルのマグネトメータと 204チャンネルの平面グラジ

オメータを有している [17]．グラジオメータの 2 つの計測位置の距離 (8 の字の 2 つのループ間の距離)

は，17 mmであった．また，グラジオメータ及びマグネトメータのそれぞれのコイルの実効的な面積は

540及び 760 mm2 であった．このシステムでは頭部表面の外後頭隆起点などの特徴点と Head Position

Indicator (HPI) コイルの相対位置を事前に記録し，HPIコイルから生じる信号を SQUIDセンサで計測

することで，SQUIDセンサと頭部の相対位置を計測することが可能である．モジュール型 OPAMの計

測系と同様に，SQUIDによるMEG計測においても図 5.3(b)に示す通りプロジェクタを用いて磁気シー

ルド内部のスクリーンを照射して実験を行った．
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図 5.4 生体ファントム．

　　

5.2.4 生体ファントム

生体ファントムは図 5.4に示す生理食塩水を満たしたガラス球体内に，ダイポール電極を配置した形と

なっている．脳神経活動を表すダイポールに流れる電流と，導電性媒質である生理食塩水を流れる分布

電流により，脳内の電気活動を再現する．生体ファントムの直径は 100 mm，ダイポール電極の長さは

6 mmとした．MEGで計測されやすい脳活動は頭部の表面に対して平行に流れる電流であるので，ダイ

ポール電極は球体の底から 10 mmの位置に底に対して平行に配置した．なお，生体ファントムから発生

する磁場は付録 A.3.1に示す Sarvasの式 [18, 19]により求めることができ，田上ら [20]により SQUID

および OPAMの計測結果と計算結果の比較により，その妥当性は検証されている．従って，本章ではこ

の生体ファントムにヒトの脳神経活動に近い大きさの電流を流し，その磁場を計測可能かどうか検証する

ことで，モジュール型 OPAMがヒトのMEGを計測可能な性能を有していることを示す．

5.3 計測方法

本節では，生体ファントム磁場の計測及び，ヒトMEG計測の方法について説明する．MEGといった

場合，呈示された感覚刺激に伴い発生する ERFが一般的である．一方，MEGには ERFだけでなく自

然に発生している α 波などの自発脳磁界も存在する．通常，自発脳磁界の方が ERF よりも磁場強度が

大きいため，本章ではまず自発脳磁界の変化を計測した．その後，信号強度の弱い ERF計測も行い，モ

ジュール型 OPAMのMEG計測用センサとしての有用性を示した．

本研究では，8～13 Hz帯の自発脳磁界を計測対象とし，共鳴周波数は 10 Hz，ポンプ光及びプローブ

光の波長は 770.1及び 769.9 nm，ポンプ光及びプローブ光の強度は 3.34及び 0.12 mW/cm2 とした．
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5.3.1 生体ファントム磁場の計測

生体ファントム磁場の計測では，まず脳神経活動よりも大きな電流を流し，その磁場分布を計測する

ことで，磁場強度が最大となる計測点を決定した．ダイポール電極に流す電流は，振幅 100 µA，周波数

10 Hzの正弦波電流とした．図 5.2の系において，電極が x軸に平行に向くように配置し，ファントムは

ベッドの上を zx平面 10 cm × 10 cmの領域を 1 cm間隔で動かし合計 121点計測した．なお，使用し

たアクリル板やファントムの治具の厚みを含め，ダイポール電極からモジュール型 OPAMの計測領域の

中心までの y方向の距離は 35 mmであった．

磁場強度が最大となる計測点を見つけた後，ダイポール電極に流す電流値を 100µAから 0.36 µAまで

低下させ，発生した磁場を計測した．

5.3.2 開眼に伴う ERD計測

本項では，MEGの中でも信号強度の強い 8～13 Hz(α波)の自発脳磁界を計測対象とする．何らかの

感覚刺激が呈示された時，この自発脳磁界の振幅は減衰する．この現象は事象関連脱同期 (ERD)と呼ば

れ，局所的な神経活動を反映することが知られている [17]．

本論文では，この ERDを生じさせる実験として，開眼閉眼実験を行った．被験者は 27歳の健常男性

とした．被験者を図 5.2のように仰臥位で横たわらせ，外後頭隆起点の直下にモジュールを配置した．開

眼閉眼実験では，被験者には 4 sごとに鳴るビープ音の合図に従い，開眼，閉眼を交互に切り替えるよう

に指示した．ビープ音は合計 200回繰り返し，100回の開眼状態と 100回の閉眼状態を生じさせた．

また，比較対象として，ビープ音に関わらず常に閉眼状態を維持するように指示した常時閉眼実験も

行った．常時閉眼実験では，ビープ音は開眼閉眼実験と同様 200回繰り返した．ビープ音は非磁性のイヤ

ホンを介して被験者の右耳に呈示した．上記の 2実験におけるMEGをサンプリングレート 500 Hzで計

測し，各実験における計測時間はそれぞれ 800 sとした．

加えて，上記の 2実験と同様の実験を図 5.3(b)に示した SQUID-MEGシステムにおいても実施した．

5.3.3 聴覚刺激に対する ERF計測

上記の全頭型 SQUID-MEGシステムによる開眼・閉眼実験の計測過程において，合図として使用した

ビープ音に対する ERFが聴覚野付近において観測されたことから，本項では，モジュール型 OPAM及

び SQUID-MEGシステムにおいて，実験条件を揃えた上で，聴覚野付近での ERF計測を改めて行った．

被験者は上記の実験と同様とし，左後側頭部付近がモジュール型 OPAMに接するよう左側臥位で配置

した．計測位置は，開眼閉眼実験の合図音に対する聴覚野付近の活動が観測され，なおかつ，左後側頭部

を OPAMに接触させる際に被験者に負担がかからない体勢となるよう決定した．音刺激は 800 Hzで持

続時間 200 ms，音圧 70 dBとし，2～3 s間隔で右耳に呈示した．サンプリングレート 500 Hz，呈示回

数は合計 100回とした．同様の実験を SQUID-MEGシステムでも実施した．
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5.4 解析方法

本節では，計測したデータに対する解析方法について説明する．なお，OPAMの計測結果に対しては，

前章のMCG計測同様，事前に計測した周波数特性を用いて補正を行ったものとする．生体ファントムの

磁場分布計測では，キャリブレーション後の波形の FFTスペクトルから 10 Hzの振幅を求め，電極に流

した電流との位相差より正負を決定し，計測位置ごとに図示する．また，SQUID計測結果において各計

測位置における 2つのグラジオメータの出力は，二乗和平方根 (Root Sum Square: RSS)値を求めた上

で以下のプロセスを行うものとする．

5.4.1 FFT解析

まず，開眼閉眼実験結果に対し，FFT解析を行い，開眼，閉眼の切替によるMEGの変化を確認する．

1. 開眼・閉眼それぞれを指示するビープ音が呈示される時刻を 0 sとし，1～3 sを 1試行として，計

測結果を開眼 100試行，閉眼 100試行に分割．

2. 各試行で FFTスペクトルを算出．

3. 開眼，閉眼，それぞれで FFTスペクトルの加算平均値を算出．

なお，手順 1.では開眼，閉眼が完全に切り替わった状態を用いるため 1～3 sとした．

5.4.2 ERD解析

ERD 解析では，計測結果に対して注目した周波数帯の信号強度の時間変化を計算する古典的な手

法 [21]をベースに以下の解析を行った．

1. 8～13 Hzの活動に着目するため，8～13 Hzのバンドパスフィルタを適用．

2. 開眼を指示するビープ音が呈示される時刻を 0 sとし，-0.5～8 sを 1試行として，合計 100試行

に分割．

3. 同一潜時における試行間の分散を計算．

4. 8～13 Hzの活動の振幅の変化に着目するため，4 Hzのローパスフィルタを適用．

5. -0.5～0 sまでの値の平均値が 100 % となるように，分散値を標準化．

通常，自発脳磁界の活動は，呈示刺激に対して位相の同期性はないため，試行間での平均値はほぼ 0にな

る．従って，手順 3.は振幅からパワー値へと変換した後，同一潜時において施行間での加算平均を得る

ことにほぼ等しい．上記の方法により，注目周波数帯 (8～13 Hz)の信号強度の ERDを観測する．

また，ビープ音に関わらず閉眼状態を維持する常時閉眼実験の結果に対しては，2.において奇数番目の

ビープ音呈示時刻を 0 sとして，100試行に分割した．
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図 5.5 モジュール型 OPAMにおけるノイズスペクトル密度．(a)周波数特性補正前の磁場ノイズ及

びプローブ光ノイズ，周波数特性計測結果及びフィッティング曲線．(b)周波数特性補正後の磁場ノイ

ズ及びプローブ光ノイズ．参考文献 [16]より転載．

　

5.4.3 ERF解析

ERF解析では ERD解析とは逆に，以下の様に試行間で単純な加算平均を取ることで，自発脳磁界の

影響を取り除き呈示刺激に対する反応を観測する．

1. 低周波の揺らぎや電源ノイズを取り除くため，0.1～50 Hzのバンドパスフィルタを適用．

2. 音刺激が呈示される時刻を 0 sとし，-0.5～1.5 sを 1試行として，合計 100試行に分割．

3. 同一潜時における試行間の加算平均を算出．

4. 加算平均で生じた揺らぎを取り除くため，0.5～40 Hzのバンドパスフィルタを適用．

5. -0.5～0 sまでの値の平均値が 0になるように，基線を調整．

上記の方法により，呈示刺激に対して位相が同期して生じる ERFの時間変化を観測する．

5.5 計測結果

まず初めに，モジュール型 OPAMの最小検出限界を示す．図 5.5(a)にはモジュール型 OPAMで計測

した磁場ノイズとプローブ光ノイズのスペクトル密度及び，計測した周波数特性とそのフィッティング曲

線，図 5.5(b)には周波数特性を基に補正したノイズスペクトル密度を示す．フィッティングの結果，磁

気共鳴線の半値半幅 ∆f は 3.5 Hz，共鳴周波数 f0 は 9.2 Hzであった．なお，ERF解析では，0.5～40
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図 5.6 生体ファントム磁場計測結果．(a)磁場分布計測結果 (100 µA)．(b)磁場分布計算結果 (100

µA)．(c)微小電流印加時の計測磁場スペクトル (x=0 cm，z=2 cm，0.36 µA)．

　

Hzまで観測しているが，顕著な特徴は 10 Hz付近に存在し，ERD解析でも 8～13 Hz帯を対象として

いるため，10 Hz付近の磁場応答信号強度を優先した動作条件設定を行った．図 5.5(b)に示す通り，10

Hz以下の領域では，磁場ノイズがプローブ光ノイズを大きく上回っており，環境磁場ノイズが支配的で

ある．10 Hzにおける磁場ノイズの最小検出限界は 21 fTrms/Hz1/2，一方，プローブ光を磁場単位に補

正した等価磁場ノイズは 8 fTrms/Hz
1/2 であった．ヒトMEGの信号強度は数十～数百 fT程度とされて

いることから，21 fTrms/Hz
1/2 という最小検出限界はMEG計測可能な値である．

5.5.1 生体ファントム磁場の計測

上述した最小検出限界はヒトのMEGを計測するのに十分な値であるといえるが，実際には被験者や信

号源とセンサ間の距離によってMEG計測が可能かどうかが決定される．そこで，生体ファントム磁場の

計測を行い，モジュール型 OPAMの性能を評価した．図 5.6(a)，5.6(b) は電流ダイポールに周波数 10

Hz，振幅 100 µAの電流を流した時の磁場分布計測結果及び Sarvasの式で計算した計算結果を示してい

る．図 5.6(a)，5.6(b)は大きさ，磁場分布ともによく一致しており，付録 A.3.2に示す計測点と計算結果

の一致度を表す g値 (goodness of fit value)も 96% 以上となった．

図 5.6(a) の分布より，磁場強度が強い位置は x=0 cm，z=2 cm 付近であった．そこで，その点にお

いてダイポール電極に流す電流値を 100 µA から低下させながら磁場を計測したところ，0.36 µA にお

いて，図 5.6(c)のようなスペクトルが得られた．10 Hzにおける信号対雑音比 (Signal to Noise Ratio:

SNR)は 2.8であり，ノイズに対して約 3倍の大きさの磁場信号を検出したことから，0.36 µAの電流を

流した場合の磁場を計測することが可能な性能を有しているといえる．この時，電極の長さが 6 mmであ

るため，ダイポールモーメントは 2.16 nAmである．脳神経活動におけるダイポールモーメント [22]は
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図 5.7 開眼・閉眼時における FFTスペクトル．(a)OPAM計測結果．(b)SQUIDマグネトメータ計

測結果．(c)SQUIDグラジオメータ計測結果 (RSS値)．

　

弱いもので 2～5 nAm，強いものでは 10～50 nAm とされていることから，図 5.6(c)の磁場を計測可能

なモジュール型 OPAMは脳神経活動から生じる磁場も計測可能であるといえる．

5.5.2 開眼に伴う ERD計測

本項では，開眼閉眼実験及び，常時閉眼実験の解析結果について説明する．

FFT解析結果

はじめに開眼閉眼実験において 5.4.1項で示した FFT解析を行った結果を図 5.7に示す．OPAMを頭

部表面の特徴点である外後頭隆起点の直下に配置したことから，SQUIDでは 102 ヶ所の計測位置の内，

最も外後頭突起に近い位置での結果を表示している．図 5.7(a)に示す OPAMの計測結果では，開眼時に

おける 8-13 Hzの α波帯の信号強度が，閉眼時よりも大きく低下していることがわかる．図 5.7(b)に示

す SQUIDのマグネトメータでは，そもそも OPAMと構造が異なるため，図 5.7(a)の OPAMに比べる

と信号強度が大きく，低周波での 1/f のノイズも増えているが，開眼時における α波帯の信号強度が，閉

眼時よりも低いといった特徴は OPAMと同様に確認できる．図 5.7(c)に示す SQUIDのグラジオメータ

では，図 5.7(b)の SQUIDマグネトメータに比べ低周波のノイズが大きく低下している．SQUIDのグラ

ジオメータは図 5.3(a)の 8の字の 2つのループそれぞれで捉える磁場の差を出力するため単位そのもの

が異なるが，開眼時における α波帯の信号強度の低下も顕著に確認することができる．

– 74 –



第 5 章 モジュール型 OPAMによるMEG計測

(a)

0 2000 4000 6000 8000
0

20

40

60

80

100

120

140

Latency (ms)

N
o
rm

al
iz

ed
 v

ar
ia

n
ce

 (
%

)

Open Closed

Open-Close

Keep Closed

OPAM

(c)

0 2000 4000 6000 8000
0

20

40

60

80

100

120

140

Latency (ms)

N
o
rm

al
iz

ed
 v

ar
ia

n
ce

 (
%

)

Open Closed

Open-Close

Keep Closed

SQUID Gradiometer

(b)

Latency (ms)
0 2000 4000 6000 8000

0

20

40

60

80

100

120

140

N
o
rm

al
iz

ed
 v

ar
ia

n
ce

 (
%

)

Open Closed

Open-Close

Keep Closed

SQUID Magnetometer
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ERD解析結果

続いて，5.4.2項で示した α波帯の ERD解析を行った結果を述べる．開眼閉眼実験及び常時閉眼実験

における標準化した分散値の変化を図 5.8 に示す．図 5.8(a) は OPAM，図 5.8(b) は SQUID マグネト

メータ，図 5.8(c) は SQUID グラジオメータの結果を示している．図 5.8(a)～5.8(c) に示すように，常

時閉眼実験の場合，分散値はいずれのセンサにおいても 100% 付近を維持している．一方，図 5.8(a)の

OPAMの結果が示す通り，開眼閉眼実験では，開眼後の 1000 ms付近で分散値は大きく減衰している．

その後，閉眼後の 5000 ms付近で再び 100% にまで回復している．このような 1000 ms付近の急激な減

衰と 5000 ms付近の回復傾向は，図 5.8(b)，5.8(c)の SQUIDマグネトメータ及びグラジオメータでも

観測された．

これらの α波帯の減衰は，開眼という事象に伴う ERDであり，視覚野から生じていると推測される．

そのことを確認するため，全頭型の SQUID-MEG システムの残りのチャンネルの結果と共に，トポグ

ラフィ表示したものを図 5.9(a)，5.9(b)に示す．図 5.9(a)はマグネトメータ，図 5.9(b)はグラジオメー

タにより得られたトポグラフィであり，1000 msにおける結果を示している．トポグラフィ内の四角は，

OPAMの計測位置と最も近い SQUIDのチャンネル位置である．図 5.9(a)，5.9(b)いずれも 40% まで減

衰する ERDが視覚野のある後頭葉を中心に生じていることが確認でき，SQUIDで観測した ERDは視

覚野由来であると言える．従って，図 5.8(a)～5.8(c)の波形の類似性を踏まえると，OPAMにおいて観

測された ERDも視覚野のある後頭葉を中心に生じたといえる．
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図 5.10 聴覚刺激に対する ERF．(a)SQUID マグネトメータで得られたトポグラフィ (260 ms) 及

び OPAM計測位置 (四角)．(b)OPAM計測結果．(c)SQUIDマグネトメータ計測結果．

　

5.5.3 聴覚刺激に対する ERF計測

聴覚刺激に対するMEGでは OPAM及び SQUIDマグネトメータによる計測結果に対して，5.4.3項

で示した ERF解析を行った．

図 5.10(a)は，SQUIDマグネトメータでピークが観測された 260 msにおけるトポグラフィを示して

いる．トポグラフィ内の四角は，OPAM の計測位置と最も近い SQUID のチャンネル位置である．図

5.10(a)では，聴覚野のある側頭葉を中心に湧き出し吸い込みが両側でそれぞれ確認される．図 5.10(b)，

5.10(c)には，OPAM及び SQUIDマグネトメータの ERF波形を示す．図 5.10には，-0.5～0 sまでの

値の標準偏差 SDの 3倍の値 ±3SDのラインも示しており，これらのラインを超える特徴は統計的に有

意である．図 5.10(b)の OPAMの結果は多少ノイズの影響が大きく，SDの値も SQUIDに比べ増加し
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ている．有意な特徴として OPAMでは 280 ms，SQUIDマグネトメータでは 260 msに 300 fT程度の

ピークが観測され，その前後のマイナス側へのピークも OPAM，SQUIDの両方で観測された．

これらのピークの潜時の差に関しては，被験者に聞こえる音の大きさの違いが考えられる．通常，感覚

刺激において刺激の大きさが小さくなると，それに対応する反応の潜時は長くなる [23]．刺激としてイヤ

ホンから生じる音圧は OPAM，SQUIDともに同一となるように設定したが，OPAMでは右耳にイヤホ

ンをつけ左側臥位となることで，右耳の周囲には何も無い状態である．一方，図 5.3の SQUIDではセン

サが配置されたヘルメットで耳まで覆うため，音や空気の逃げ場がなく，OPAMよりも聞こえる音刺激

が強くなった可能性がある．その場合，SQUIDで観測される潜時は OPAMよりも短くなると考えられ，

計測した結果は妥当であるといえる．

5.6 検討

生体磁気計測用のモジュール型 OPAMは非常に高い感度を有し，生体ファントムを用いた脳神経活動

を模した電流から生じる磁場の計測では，ダイポールモーメントが 2.16 nAmと微弱な脳神経活動を想定

した場合の磁場も計測することが可能であった．

上記の結果は，生体ファントムにおいて底から 10 mmに設置したダイポール電極が，35 mm離れた

センシング領域に磁場を発生する場合である．脳神経活動が生じる深さは活動する部位により様々であ

るが，頭皮から後頭の視覚野までの深さは 40 mm前後である [24]．仮に脳神経活動が生じた深さ (生体

ファントムの底からダイポールまでの距離) が 45 mm になった場合，センシング領域までの距離は 70

mmとなる．磁場信号強度は距離の二乗に反比例するので，同一の磁場強度を計測位置に発生するために

必要なダイポールモーメントは 8.64 nAm である．この値は，上述した脳神経活動におけるダイポール

モーメントの範囲内である．よって，モジュール型 OPAMは実際に脳神経活動によって生じる磁場を計

測可能な性能を有しているといえる．

図 5.8では，開眼による 1000 msの急激な減衰の ERDと閉眼による 5000 msの回復傾向をいずれの

センサでも確認できたため，OPAMで計測した結果が妥当であると考えられる．しかしながら，より詳

細に波形を観察した場合，OPAMと SQUID-MEGシステムで計測された ERD波形に若干の違いが確

認できる．1000 msでの減衰後，開眼状態において図 5.8(a)の OPAMでは分散値は 50% から 80% 程

度まで徐々に回復している．その後，100% に回復する前に 4000 msでの 2回目のビープ音後に僅かな

がら減少している．これらの特徴は，図 5.8(b)に示す SQUIDのマグネトメータでは観測されなかった

が，図 5.8(c)の SQUIDグラジオメータでは確認することができた．

OPAMで使用しているレーザ光の直径や，アクリル板の厚みなどを考慮すると，センサの直上にあっ

た被験者の外後頭隆起点からセンシング領域までの距離は 20～28 mm であった．一方，SQUID-MEG

システムのヘルメットと被験者の頭には，ギャップがあるため，外後頭隆起点から最も近いチャンネルの

中心までの距離は 28 mm，最短距離で 26 mmであった．また，SQUIDのセンシング領域の断面積が 28

mm × 28 mmであるのに対し，モジュール型 OPAMでは 18 mm × 8 mmであった．SQUIDで使用

した HPIコイルの情報，ピックアップコイルと OPAMの構造及び位置関係を外後頭隆起点 (Inion)と共
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図 5.11 後頭部における OPAM，SQUIDピックアップコイル配置及び外後頭隆起点 (Inion)との相対位置．

　

に図示すると図 5.11のようになる．

脳活動の信号源の位置や方向にも依存するが，図 5.11の配置ではモジュール型OPAMよりも SQUID-

MEGシステムのセンサのセンシング領域の方が信号源に対して遠いため，SQUIDで計測される信号強

度が OPAMよりも小さくなり，波形の差が生じた可能性がまず考えられる．

また，センサの構造の違いが波形の差を生じた可能性も考えられる．SQUIDグラジオメータでは環境

磁場ノイズを取り除くことができるが，ベースラインが 17 mmと短いため，ピックアップコイルの直上

の浅い領域にある信号源からの局所的な信号変化は捉えやすい．一方，SQUIDマグネトメータは，深い

領域の信号源からの信号も検出できる反面，ピックアップコイルの直上の信号源の活動を検出しにくいと

いった特徴がある．OPAMもマグネトメータ型ではあるが，図 5.11の zx方向の断面積は SQUIDの方

が大きく，SQUIDマグネトメータは OPAMよりも広い領域からの信号を計測し得る．また，OPAMと

SQUIDの計測位置の中心は一致していないため，OPAMと SQUIDマグネトメータでは活動を捉えや

すい信号源が異なる．　

以上の点より，図 5.8(a)や 5.8(c)で観測された開眼中の回復傾向に関わる信号源が SQUIDマグネト

メータの直上付近にあった場合，SQUIDマグネトメータでは広くかつ深い領域からの信号やノイズに覆

われ，検出されなかったのではないかと考えられる．

図 5.10に示した聴覚 ERFの場合，SQUIDマグネトメータと頭部表面までの距離は 24 mm であり，

図 5.11の後頭部付近における頭部との距離と異なる．SQUIDでは液体ヘリウムのデュワーがあるため，

頭部のヘルメットの形状に可変性や柔軟性はなく，被験者の頭の形状によってはセンサに十分近づけない

といった問題がある．本研究で観測した例としては，ERFを観測した側頭付近に比べ，ERDを観測した

後頭付近の方が頭部との距離が長いことから，頭部とヘルメットにギャップがあったといえる．このよう

なセンサ配置の柔軟性のなさも SQUID-MEGシステムの問題点であるといえる．
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一方，本研究で使用したモジュール型 OPAMは単一チャンネルであるため被験者に対して確実に接触

させることが可能であったが，将来的に多チャンネル化が実現された場合でも，SQUIDのデュワーのよ

うな構造上の制限がないため，被験者に合わせてセンサ位置を微調整することも可能である．このような

センサ配置の柔軟性も OPAMのメリットである．

5.7 まとめ

本章では，生体磁気計測用モジュール型 OPAM を用いて，MEG 計測を実施した．モジュール型

OPAM は α 波帯付近の磁場応答信号強度を優先した動作条件の設定により，21 fTrms/Hz1/2 という最

小検出限界を達成した．また，生体ファントム磁場の計測により，モジュール型 OPAM が構造的にも

ヒトの MEG を計測可能であることを示した．その上で，ヒト MEG 計測を実施し，開閉眼切替に伴う

ERDや聴覚刺激に対する ERFを観測した．加えて，SQUID-MEGシステムによる計測結果と比較する

ことで，センサ構造の違いからくる計測結果の差異も含めた妥当性を検証した．モジュール型 OPAMは

MEG計測において既存の SQUID-MEGシステムに劣らない高い性能を有していることを示し，OPAM

の将来的な多チャンネル配置における柔軟性など SQUID に対する OPAM の利点を示唆することが出

来た．
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[10] G. Lembke, S. N. Erné, H. Nowak, B. Menhorn, and A. Pasquarelli, Optical multichannel room

temperature magnetic field imaging system for clinical application, Biomed. Opt. Express, Vol. 5,

No. 3, pp. 876–881, 2014.

[11] S. Knappe, T. H. Sander, O. Kosch, F. Wiekhorst, J. Kitching, and L. Trahms, Cross-validation

of microfabricated atomic magnetometers with superconducting quantum interference devices

for biomagnetic applications, Appl. Phys. Lett., Vol. 97, No. 13, 133703, 2010.

[12] R. Wyllie, M. Kauer, R. T. Wakai, and T. G. Walker, Optical magnetometer array for fetal

magnetocardiography, Opt. Lett., Vol. 37, No. 12, pp. 2247–2249, 2012.

[13] D. Sheng, S. Li, N. Dural, and M. V. Romalis, Subfemtotesla scalar atomic magnetometry using

multipass cells, Phys. Rev. Lett., Vol. 110, 160802, 2013.

– 81 –



参考文献

[14] I. K. Kominis, T. W. Kornack, J. C. Allred, and M. V. Romalis, A subfemtotesla multichannel

atomic magnetometer, Nature, Vol. 422, No. 6932, pp. 596–599, 2003.

[15] K. Okano, A. Terao, K. Ban, S. Ichihara, N. Mizutani, and T. Kobayashi, Development of

high-sensitivity portable optically pumped atomic magnetometer with orthogonal pump and

probe laser beams, Proceedings of Sensors, 2012 IEEE, pp. 1–4, 2012.

[16] K. Kamada, D. Sato, Y. Ito, H. Natsukawa, K. Okano, N. Mizutani, and T. Kobayashi, Hu-

man magnetoencephalogram measurements using a newly developed compact module of high-

sensitivity atomic magnetometer, Jpn. J. Appl. Phys., Vol. 54, No. 2, 026601, 2015.

[17] P. C. Hansen, M. L. Kringelbach, and R. Salmelin, MEG: An introduction to methods, Oxford

University Press, 2010.
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6 高感度化に向けた検討

6.1 はじめに

SERF条件で動作する OPAMは理論上 10 aT/Hz1/2 の最小検出限界を達成し得る非常に高感度なセ

ンサである [1]．OPAMでは光を介して磁場を捉えるため，最終的な最小検出限界はレーザ光の受光の際

の光子ショットノイズによって決定されるとされている．しかしながら，実際にセンサを構成した場合，

レーザ自身の強度揺らぎや波長の不安定性に起因するノイズ，アルカリ金属原子の気化に使用する加熱機

構によりレーザ光の光路上に生じる揺らぎ，レーザ光の光学系や受光部によって生じるノイズなど，感度

を制約する要因は様々ある．また，上述したノイズを低減し，OPAMの特性を把握して磁場応答信号強

度を高めることで，センサシステム自体の検出限界を改善した場合であっても，実際の計測環境では環境

磁場ノイズも存在するため，微弱な生体磁気信号の計測には環境磁場ノイズを低減させる方法の検討も必

要となる．

環境磁場ノイズの低減には高いシールドファクタを持った磁気シールドの使用が考えられるが，本研究

では既に高性能な磁気シールドを使用しており，更なるシールドはその分システム全体が高額となるため

実用的な方法ではない．もう一つの環境磁場ノイズ低減方法として，SQUIDに用いられているようなグ

ラジオメータ構成が考えられる．

一次微分型のグラジオメータでは 2ヶ所の計測位置で磁場を捉え，その差動計測を行う．環境磁場ノイ

ズのノイズ源が十分遠方にあると仮定されるとき，2ヶ所の磁場ノイズはほぼ同一であるとみなされるた

め，差動出力を得ることで環境磁場ノイズの影響を軽減することができる．差動計測により計測対象から

生じる磁気信号自体も減少してしまうが，磁気信号の大きさは信号源からの距離の二乗に反比例するた

め，2ヶ所の計測位置が計測対象の近傍にある場合，信号成分はある程度残存し，結果的に信号対雑音比

(SNR)が向上する．通常，一次微分型の軸型グラジオメータにおいては，信号源から計測位置までの距

離に対し，2ヶ所の計測位置の距離 (ベースライン)が長い時，SNRの向上が見込まれる [2,3]．また，一

次微分型の出力同士の差分を取り，空間的に勾配を持った環境磁場ノイズの影響を低減させる二次微分型

など，差分を繰り返すことで空間的に不均一な環境磁場ノイズを取り除く高次のグラジオメータも考えら

れている．

SQUIDでは磁束の捕捉はピックアップコイルにより行われるため，図 6.1に示すようにピックアップ

コイルの形状を変えることでグラジオメータが実現される．図 6.1 には，通常のマグネトメータ型に加

え，2ヶ所の計測位置が捕捉する磁場の方向と一致している一次微分の軸型グラジオメータや二次微分の

軸型グラジオメータ，2ヶ所の計測位置が捕捉する磁場の方向と垂直な平面型グラジオメータ用のピック

アップコイルを示している．前章でMEG計測に利用した全頭型 SQUID-MEGシステムでは，図 5.3(a)
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(a) (b) (c) (d)

図 6.1 ピックアップコイルの種類．(a)マグネトメータ．(b)一次微分軸型グラジオメータ．(c)二次

微分軸型グラジオメータ．(d)平面型グラジオメータ．

　　

のような形状の平面型グラジオメータピックアップコイルが使用されている [4]．

OPAMにおいてグラジオメータを構成する方法としては，個々のセンサを小型化し複数配置する方法

が考えられる．小型化が容易な一軸型のモジュール型 OPAM を用いたグラジオメータ計測では，Shah

ら [5]により感度の向上が示されている．ポンプ・プローブ型の場合，Wyllieら [6]による胎児のMCG

計測において，信号強度の大きい母体のMCGを取り除く方法として 4つの OPAMを使用したグラジオ

メータ構成も利用されているが，感度の向上に関しては言及されていない．

OPAMにおいてグラジオメータを構成する別の方法としては，フォトダイオードアレイを用いてガラ

スセル内においてセンシング領域を複数構成する方法がある．1つのガラスセル内に複数センサを構成す

る方法は，原子密度やバッファガス圧などが各センサ領域で同一であるため，センサ特性を揃えやすいと

いう利点がある．この方法により，Kominisら [1]や Xiaら [7]はポンプ・プローブ型の OPAMによる

軸型グラジオメータを構成し，Johnsonら [8]は一軸 2色型 OPAMによる平面グラジオメータも実装し

た．上記の報告ではグラジオメータ構成により感度が向上することが示されている．しかしながら，前者

のポンプ・プローブ型 OPAMの軸型グラジオメータではベースラインがmmオーダーと極めて短く，差

分出力において環境磁場ノイズと共に信号成分も大きく減衰することが予想されるが，SNRの変化につ

いては言及されていない．

以上より，本章前半では前章までの生体磁気計測に必要な感度を達成するために実施した，システムノ

イズ低減方法について説明する．システムノイズの低減では，プローブ光の照射方法や加熱機構周辺で生

じるノイズに関して検討した．本章後半では，システムノイズ低減により顕在化した環境磁場ノイズ低減

方法として，OPAMのグラジオメータ構成に関して説明する．本研究では一辺 50 mmのガラスセル内

にベースラインが 30 mmのグラジオメータを構成する．また，上述した構成や先行研究におけるグラジ

オメータ構成は，あくまで複数位置の個々の出力から差動アンプ或いはオフライン上で差動出力を得る差

動計測であり，図 6.1のピックアップコイルの様に磁場の差が直接出力に反映されるグラジオメータとは
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厳密には異なる．そこで，本研究では 2つの計測位置の磁場の差を直接磁気光学回転角に反映する光学的

なグラジオメータを新たに構成し [9]，従来のグラジオメータと共に感度及び SNR向上効果を示す．

6.2 高感度化に向けたシステムノイズの低減

OPAMシステムの開発は図 4.2の内寸 900× 900× 1700 mm3 でシールドファクタが 104(at 1 Hz)の

3 層磁気シールドを用いて行った．磁気シールド外で温めた空気を加熱機構内で循環させる温風加熱方式

を採用し，ポンプレーザには Ti-Sapphire laser (Coherent Inc.，MBR-110)，プローブレーザには外部

共振器付き半導体レーザ (Sacher Lasertechnik，Lion)を使用した．図 6.2は上記の系におけるノイズス

ペクトル密度を示している．アルカリ金属原子セルには一辺 3 cmの立方体ガラスセルを使用し，共鳴周

波数は 10 Hz，プローブ光が直径 10 mm，強度 1 mW ，波長 770.03 nmで，ポンプ光は 0.57mW/cm2

でセル全体を照射した．この条件下での 10 Hzにおける図 6.2の磁場ノイズは 455 fTrms/Hz1/2 と非常

に悪く，プローブ光ノイズとほぼ同一レベルであることから，プローブ光ノイズにより最小検出限界が制

限されているといえる．この値ではMEG計測はほぼ不可能であるといえる．

そこで，以下に高感度化に向けたシステムノイズの低減方法について述べる．ノイズの低減方法として

は，ノイズの少ない周波数での変調と，ノイズ源の除去に関して検討を行った．OPAMのノイズ源とし

て考えられるものは，システム全体の振動，ポンプ光，プローブ光の揺らぎ，加熱機構からのノイズ，受

光部でのノイズが挙げられる．振動に関しては除振台を使用することで出来る限りその影響を取り除いて

いる．また，ポンプ光のノイズに関しても，アルカリ金属原子の光ポンピングを介すため，直接ポンプ光

のノイズが影響することは少ないと考え，それら以外のノイズに関して検討した．

6.2.1 変調によるノイズの低減

図 6.2 のように磁場ノイズ以外のノイズが支配的である場合には，動作条件の最適化による磁場応答

信号強度の向上と，ノイズの少ない周波数での変調及びロックイン検出により，ノイズを低減する方法

が考えられる．動作条件の最適化では，プローブ光波長を 770.03 nm から 770.00 nm に離調させ，ポ

ンプ光強度を 0.42 mW/cm2 に変更した．変調を行う場合，ポッケルス効果を生じる電気光学変調器

(Electro-Optic Modulator：EOM) [10]を用いて，図 6.3(a)に示すように 10 kHzの矩形波でプローブ

光の偏光面を ±π
4 で変調させる方式を使用した．図 6.3(b)は変調の効果の有無を示している．変調しな

い場合の磁場ノイズは 200 fTrms/Hz
1/2，変調した場合の磁場ノイズは 136 fTrms/Hz1/2 であり，動作条

件の最適化によりノイズが下がるとともに，変調及びロックイン検出により感度が向上することが確認さ

れた．

しかしながら，依然として最小検出限界は 100 fTrms/Hz
1/2 以上と MEG計測可能な値ではなく，シ

ステムノイズの原因も判明していないことから，以降ではノイズ源の追究を行った．
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図 6.4 プローブ光によるノイズの検討．(a) プローブ光照射方法．(b) プローブ光受光方法．(c) プ

ローブ光のノイズスペクトル密度 (室温，プローブ光拡大あり)．(d)プローブ光のノイズスペクトル密

度 (室温，プローブ光拡大なし)．

　　

6.2.2 プローブ光によるノイズの検討

まず，プローブ光の光源として，外部共振器付き半導体レーザ (ECDL)と分布帰還型 (DFB)レーザを

比較した．使用した ECDL(Sacher Lasertechnik，Lion) は線幅が 100 kHz 以下であり，アルカリ金属

原子の吸収特性計測にも使用できるほど波長を広い範囲で変えることができる．その反面，実験中に随時

調整を有するほど波長やモードの安定性が悪くノイズ源となる可能性が考えられる．一方，DFBレーザ

(TOPTICA Photonics AG，DL DFB)は線幅が 4 MHz以下と ECDLに比較すると広いが，数時間放

置しても波長がほとんど変化しないほどの高い安定性を有している．

また，同時にプローブ光の照射方法に関しても比較した．図 6.3(b)の計測では，プローブ光は図 6.4(a)

に示す通り，ビーム成形してから直線偏光とした後レンズで拡大し，強度分布が無いレーザ光の中央付近

をアイリスにより直径 10 mmで切り出した上でガラスセルに照射した．上記の場合と，ビーム成形して
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から直線偏光とした後，レンズで拡大せずに照射した場合のノイズレベルを比較した．レンズで拡大しな

い場合のプローブ光のビーム径は IRカードに照射した際に目視できる直径で，ECDLが 2 mm，DFB

レーザが 4 mmであった．プローブ光は図 6.4(b)に示すように，PBSで分割した後レンズが搭載された

ファイバカプラにより集光し，光ファイバを介してフォトディテクタ付きの差動アンプで受光した．プ

ローブ光の強度は 1 mWとし，ガラスセルおよび加熱機構は配置せず，室温状態のプローブ光ノイズの

みを計測した．

図 6.4(c)に示すプローブ光を拡大した場合には，プローブ光ノイズは受光部のアンプのノイズレベルを

上回っており，プローブ光ノイズは受光部の電気的なノイズには制限されていないことがわかる．レーザ

間では DFBレーザの方がノイズが高く，10 Hzのノイズレベルは 0.62及び 1.00 mVrms/Hz1/2 であっ

た．一方，アンプのノイズは 0.11 mVrms/Hz
1/2 であった．図 6.4(d)のプローブ光を拡大しない場合に

は，図 6.4(c)に比べ，ほぼアンプのノイズと変わらないレベルにまで下がっており，レーザ間の差は確

認できなかった．ECDL及び DFBの 10 Hzのノイズレベルは 0.18及び 0.17 mVrms/Hz1/2 でほぼ等し

く，アンプノイズを僅かながら上回っていた．アンプノイズとプローブ光のノイズとの差はほとんどない

が，ガラスセルを加熱する際には，プローブ光のノイズは大きく増加するため，アンプノイズは計測に大

きな影響は与えないと考えられる．

プローブ光を拡大し，アイリスを使用してレーザ光の一部を遮る図 6.4(a)の構造の場合，光路上の空

気の揺らぎや光学系上で除振台で除去しきれない微小な揺らぎが生じると，受光する光量が変動する可能

性がある．拡大せずに照射する場合には，そのような要素が無いため，ノイズが低下したものと考えられ

る．なお，プローブ光を拡大しない場合レーザ間でのノイズに差は無いが，波長の安定性を優先し，以降

は DFBレーザをプローブ光の光源として使用した．

6.2.3 加熱機構によるノイズの検討

加熱方式

まず，アルカリ金属原子セルの加熱方式について説明する．アルカリ金属原子セルの加熱方式としては

主に，温風加熱と電気加熱がある．電気加熱は小型化が容易で可搬性も高いが，ヒータや電源系からのノ

イズの影響を受ける可能性がある．温風加熱は，磁気シールド外部で温めた空気をアルカリ金属原子セル

の周囲で循環させるため小型化が難しく，温風を通すダクトがあるため安全性や可搬性は低い．しかしな

がら，加熱用ヒータがガラスセル近傍になく，ヒータから生じる磁気ノイズに影響されないといったメ

リットがある．また，ガラスセル全体を均一に加熱可能であるという特徴もある．

以上の点より，本研究ではヒータから生じるノイズに影響されない温風加熱を採用した．その後，モ

ジュール型 OPAMでも採用した磁場を発生しないヒータ配線及び，高周波加熱方式の確立に伴い [11]，

電気加熱方式へと変更した．
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温風加熱によるノイズの検討

続いて，温風加熱によって生じる可能性のあるノイズについて検討した．図 6.5(a)に温風加熱機構の

構造を示す．温風加熱では，アルカリ金属原子セルの周囲をガラス容器で密閉し，その中で温風を循環さ

せる．そのため，プローブ光の光路と温風が重なることで，プローブ光に揺らぎが生じることが考えられ

る．真空のガラスセルなどを加熱機構内の光路上に配置することで，光路上の空気を遮断することは可能

であるが，空気の循環を妨げアルカリ金属原子を均一に加熱できない可能性も懸念される．

そこでまず，加熱機構外部におけるプローブ光の揺らぎに着目した．加熱機構は周囲を断熱材で覆う

が，レーザ光を通過させる窓を必要とする．そのため，窓の外側の空気が高温に熱せられ通過するレーザ

光に揺らぎが生じる可能性がある．また，熱対流や温風の漏れなどが加熱機構周囲に生じる可能性も考え

られる．そこで本研究では，図 6.5(b)に示す真空ガラスセルを外部に取り付け，窓の外側の空気の加熱

を防ぐことによるノイズレベルの変化を確認した．また，図 6.5(c)のように磁気シールド内の光路全体を

筒で覆い，光路上での空気の対流を防ぐことによるノイズの変化を確認した．

図 6.5(d)，6.5(e)には，アルカリ金属原子セルのない状態での，室温時，180℃加熱時，真空セル装着

時，光路被覆時のプローブ光とアンプのノイズスペクトル密度を示している．プローブ光は DFBレーザ

より拡大せずに照射し，強度は 1 mWとした．なお，加熱の際には加熱機構のガラス面が存在するため，

透過光量は 10% 程度低下し，真空セルを使用した場合には更に 30% 程度低下する．そのため，図 6.5(d)，

6.5(e) では，透過光量を計測しそれらが等しくなるように調整した．室温で 0.25 mVrms/Hz1/2(at 10

Hz)であったノイズレベルが 180℃に加熱することで 2.85 mVrms/Hz1/2 まで上昇し，加熱によるノイ

ズが生じていることが確認できる．図 6.5(d)の真空セルを装着した場合には，何もない場合に比べノイ

ズは低下し，1.41 mVrms/Hz
1/2 にまで改善された．一方，図 6.5(e)の光路を覆った場合にはノイズは大

きく低下し，0.49 mVrms/Hz
1/2 と室温時と遜色のないレベルまで改善された．よって，加熱することで

生じる光路上の空気の流れが，ノイズの支配的な要因であると考えられる．

図 6.5(b)，6.5(c)両者を併用することで，さらなるノイズの低減も期待できるが，物理的な配置の困難

さと，真空セルによって生じる光量の低下及び，光学面増加による多重反射等を避けるため，温風加熱に

おいては，図 6.5(c)の光路の被覆のみを採用することとした．

プローブ光のレーザ及び照射方法の変更，加熱機構光路の被覆といった改良及び，アルカリ金属原子セ

ルを一辺 5 cmの立方体ガラスセルに変更して行った感度計測の結果が図 4.8であり，磁場ノイズにおい

て 60 fTrms/Hz
1/2，プローブ光ノイズでは 38 fTrms/Hz

1/2 と最小検出限界が大きく低下した．図 6.2で

は磁場ノイズとプローブ光ノイズがほぼ同等であったのに対し，磁場ノイズの値がプローブ光ノイズを上

回ったことから，システムノイズの低減が効果を発揮したといえる．
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図 6.5 温風循環による加熱機構の構造．(a)加熱機構外観図．(b)真空セルによる断熱．(c)光路被覆

による対流の遮断．(d)真空セル使用時のノイズスペクトル密度．(e)光路被覆時のノイズスペクトル

密度．
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6.3 グラジオメータによる環境磁場ノイズ低減に関する検討

前節までのシステムノイズの低減により，環境磁場ノイズが感度を制限する要因となった．更なる感度

の向上には環境磁場ノイズの低減が必要であり，グラジオメータ構成の実現が求められる．そこでまず，

ガラスセル内に複数のセンシング領域を構成するグラジオメータ [1]のベースラインを長くした場合の磁

場ノイズ低減効果を検証した．グラジオメータの構成においては，2つのセンシング領域の磁場環境の均

一性を高めるため，勾配磁場コイルを導入した．また，受光部における差分効果の低減を防ぐため，受光

方法を変更した．

6.3.1 グラジオメータの構成

十分なベースライン長を得るにはレーザ光を拡大して照射することが求められるが，拡大せずに照射し

た場合の方がプローブ光ノイズは低いため，図 6.6(a) に示す通りプローブ光を PBS により 2 本に分割

し，高さを変えてガラスセルへと照射した．また，ポンプ光とプローブ光の交差領域のプローブ光方向の

距離がファラデー回転角に影響するため，ポンプ光は拡大して照射することが望ましい．しかしながら，

ポンプ光のレーザ光断面には強度分布が存在したため，グラジオメータの 2つの計測領域のポンプ光強度

に差が生じる可能性が考えられた．そこで，ポンプ光も図 6.6(b)に示す通り，直径 10 mmに拡大した後

PBSにより 2本に分割し，高さを変えてガラスセルへと照射することで，上下のポンプ光の強度を調整

可能にした．その後，プローブ光方向への長さを確保するためシリンドリカルレンズで x方向にさらに拡

大した．ポンプ光が磁気シールドのレーザ光用開口部の縁に当たるのを防ぐため，幅 30 mmのスリット

を通過させ，図 6.6(c)の 10 mm × 30 mmの長方形状でガラスセルに照射した．レーザ光は，ガラス壁

面の緩和に影響されにくく，かつベースライン長を十分にとることを目的に，上下の壁面より 10 mm離
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ル導入前．(b)勾配磁場コイル導入後．

　　

れた位置に照射し，ベースライン長はプローブ光の中心間距離で 30 mmとした．

グラジオメータ構成により環境磁場ノイズの低減を行うには，磁場ノイズを捉えたプローブ光の位相な

どが乱されることなく受光される必要がある．その点で，温風加熱では加熱機構内でのプローブ光と温風

との交差が差動効果を阻害する懸念があったため，電気加熱方式へと変更した．図 5.1(a)のモジュール

型 OPAMの加熱機構と同様に，電気加熱ではガラスセルの周囲を窒化アルミニウムで覆い，上下をヒー

タで挟んだ上で断熱材で覆った．レーザ光は断熱を兼ねた真空ガラスセルを通してガラスセルに照射し

た．また，同時に以下の改良を行った．

6.3.2 勾配磁場コイルの導入

グラジオメータ構成において上下の 2つの計測位置における動作条件を等しくし，周波数特性を計測し

たところ図 6.7(a)の周波数特性が得られた．図 6.7(a)では，共鳴周波数に 6.6 Hz(バイアス磁場強度に

して約 1.2 nT)の差が生じていることから，上下のセンサ領域のバイアス磁場の強度が同一でないと考え

られる．すなわち，z方向の磁場の大きさが y方向の位置により異なることにより，周波数特性に違いが

生じている．磁気シールド内部には磁場調整用の 3軸のコイルを設置しガラスセル近辺に空間的に均一な

磁場を印加しているが，環境磁場が空間的に勾配を持っている場合には，上下のセンサ領域の磁場環境は

等しいとは限らず，バイアス磁場を等しくすることも不可能である．

そこで，磁場調整用の 3軸のコイルに加えて，図 6.8(a)の Golayコイルを導入した．Golayコイルは

MRIにおいて磁場勾配を生じさせる際に利用されており [12]，逆に既存の磁場勾配を打ち消すことにも

利用できる．Golayコイルは，半径の 2.13倍の長さを有する鞍型コイルペア 2組を，半径の 0.78倍の距
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離を取って配置したものであり，これに図 6.8(a)のように電流を流すことでコイル間に線形性の高い磁

場勾配を生じさせることが出来る．実際の実験環境では a = 390 mmであり，先述したようなの理想的

な寸法で追加しようとすると磁気シールド内には収まらない．そこで，配置可能な寸法において，ビオ・

サバールの法則よりセル位置の z方向の磁場を計算した．図 6.8(b)に示す計算結果では，グラジオメー

タを構成する領域内で z 方向の磁場の大きさ Bz が y 方向の位置でほぼ線型に変化し，配置可能な寸法

でも磁場調整に十分利用できることを示す結果が得られた．そこで，図 6.8(b)で計算した Golayコイル

を磁気シールド内に設置し，更に磁場環境の均一性を高めるため，z方向の磁場が x方向の位置で異なる

Golayコイルも合わせて設置した．

図 6.7(b)は勾配磁場コイル導入後の周波数特性の計測結果であり，共鳴周波数はほぼ等しい値に調整

することができた．帯域幅については 0.9 Hzほどの差があるが，第 3章で示した通りポンプ光強度を変

化させることで帯域幅は調整可能である．

6.3.3 受光方法の変更

グラジオメータ構成では 4組 (Upper，Lower×S偏光，P偏光)の受光部分が必要であり，図 6.4(b)の

受光方法ではそれぞれがファイバカプラ，光ファイバ及び差動アンプ内の受光素子を必要とする．上記の

方法では，光ファイバへの結合効率や受光素子への入射率など，磁場ノイズの差分効果を低下させる可能

性のある要素が多い．そこで，受光方法を図 6.9(a)に示すポラリメータへと変更した．図 6.9(a)の 2つ

のポラリメータはそれぞれが図 6.9(b)の様に PBSと 2つのフォトダイオードにより構成されている．プ

ローブ光が光ファイバを介さず直接フォトダイオードに入射するため構成要素が少なく，磁場ノイズの差

分効果が表れることが期待される．
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グラジオメータ構成による磁場ノイズ低減

以上の改良を経てグラジオメータ構成による磁場ノイズ低減効果を計測した．計測では，バッファガ

ス及びクエンチングガスとして He と N2 を 10:1 の割合で合計 0.95 amg(室温において 108 kPa) 封入

した一辺 50 mmの Kガラスセルを用いた．共鳴周波数は今までと同様に 10 Hzとし，プローブ光波長

は 770.00 nmとした．プローブ光強度は，プローブ光のノイズがアンプのノイズを上回る範囲で最小と

なるように 0.25 mWとした．ポンプ光強度は磁場応答信号強度が最適となる付近で，上下のチャンネル

の磁場応答信号の差が小さくなるように微調整した結果，Upperでは 0.43 mW/cm2，Lowerでは 0.46

mW/cm2 となった．以上の動作条件で計測した上下のチャンネル及び，オフラインで差分した差動出力

のノイズスペクトル密度を図 6.10に示す．図 6.10(d)は，図 6.10(a)～6.10(c)の磁場ノイズをまとめた

結果である．また，表 6.1には図 6.10の 10 Hzの値を示す．

図 6.10(a)，6.10(b)及び，表 6.1に示す通り，受光方法や加熱方式の変更によりプローブ光ノイズは約

3 fTrms/Hz
1/2 と，6.2節よりも更にシステムノイズを低減することができた．しかしながら，磁場ノイ

ズはプローブ光ノイズを依然として上回っており，磁場ノイズが最小検出限界を制限する支配的な要因で

あるといえる．図 6.10(d)及び，表 6.1では，差動出力により磁場ノイズが単一チャンネルより低下して

いることが確認できた．また，図 6.10(a)，6.10(b)の Upper，Lowerでは磁場ノイズスペクトル及びプ

ローブ光ノイズスペクトルいずれでも 30 Hz付近においてノイズが確認できる．一方，図 6.10(c)の差動

出力では，30 Hzのノイズがプローブ光ノイズスペクトルでは確認できず，磁場ノイズスペクトルにおい

ても低下していることから，システムノイズであると推測され，グラジオメータ構成は，磁場ノイズだけ

でなくシステムノイズの低減にも有用であることが示唆される．図 6.10(c)では，差動出力において磁場

ノイズがプローブ光ノイズを未だに上回っていることから，一次微分型のグラジオメータでは除去しきれ

ない勾配を持った磁場ノイズが存在する可能性が考えられるが，OPAMにおいて 30 mmという先行研

究に対して長いベースラインでもグラジオメータ構成による環境磁場ノイズ低減効果があることが示さ

れた．
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表 6.1 グラジオメータ構成におけるノイズレベル (at 10 Hz， fTrms/Hz1/2)．

Magnetic noise Probe noise Amp. noise

Upper 20.8 2.9 0.3

Lower 24.2 3.3 1.1

Differential 11.5 3.1 1.0
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6.4 光学的グラジオメータによる環境磁場ノイズ低減に関する検討

前節で，グラジオメータによる環境磁場ノイズ低減効果を示すことができた．しかしながら，前節のグ

ラジオメータでは，構成する光学部品も多く，小型化やモジュール型センサへの実装には適さない構造と

なっている．また，前節の構成では 2つの計測位置の磁場をそれぞれ計測した後，差動アンプの使用や計

測後のデータ処理により差動出力を得ていたため，図 6.1のピックアップコイルの様に磁場の差が直接出

力に反映されるグラジオメータとは厳密には異なる．

そこで本研究では，OPAMにおいて環境磁場ノイズを抑制する新たな方法として，光学的に差動計測

を行う光学的グラジオメータを構成した．光学的グラジオメータでは，2ヶ所の計測位置における磁場の

差を 1本のプローブ光の磁気光学回転角に直接反映させることができるため，図 6.4(b)のような光ファ

イバを利用した受光部においても磁場ノイズ低減効果が期待できる．また，光学的グラジオメータは前節

のグラジオメータに比べ，構成要素を減らすことが可能なため，小型化に適した構造である．本節では，

光学的グラジオメータの特性及び最適な動作条件について検証した．その上で，光学的グラジオメータ

による感度向上効果を示した．また，先行研究では議論されていなかった SNRの向上に関して，従来の

OPAMグラジオメータとともに検討した．

6.4.1 光学的グラジオメータ

光学的グラジオメータは図 6.11(a)に示す通り，1本のプローブ光を 2ヶ所の計測位置に通過させた後，

ポラリメータで受光する構成となっている．上下の計測位置で生じる回転角をそれぞれ θUpper，θLower と

すると，A 点で 0であった偏光面の角度は，B点では θLower となる．高さを変えるため 90度ずつ 2回反

射した C点における偏光面の角度は B点と等しい．上下の計測位置の磁場が同一である図 6.11(b)の場
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合，|θUpper| = |θLower|となるが，光ポンピング及び磁場によって生じるスピン偏極の x方向成分 Sx の

向きに対し，上下の計測位置を通過するプローブ光の進行方向が異なるため，偏光面の回転は打ち消しあ

う．一方，上下の計測位置の磁場が異なる図 6.11(c)場合には，|θUpper| ̸= |θLower|であるため，回転角
θDiff ̸= 0が得られる．

θDiff = θLower − θUpper. (6.1)

従って，上下の磁場の差を磁気光学回転角に直接反映させることができる．また，Upper，Lowerいずれ

かのポンプ光を遮ることで一方のみを動作させることも可能である．なお，プローブ光を反射して使用す

る光学的グラジオメータでは，プローブ光が楕円偏光になるのを防ぐため，入射時には S 偏光で照射し

た．その後，ポラリメータ前の λ/2波長板により磁場が無い場合にはポラリメータに入る偏光角が π/4

になるように回転させた．

6.4.2 反射方法の検討

光学的グラジオメータを効率的に動作させるには，Lower で生じた θLower を反射により損失するこ

となく図 6.11(a) の C 点まで維持する必要がある．そこで，図 6.12(a) の台形プリズム (シグマ光機，

DOP-10-4)を用いる場合と，図 6.12(b)の誘電体多層膜ミラー 2枚 (オーテックス，BND-10，シグマ光

機，TFVM-30C05-780) を使用した場合の，反射前後の偏光状態の変化を計測し，反射による磁気光学

回転角の損失及び楕円偏光への変化を計算した．計算の詳細は付録 A.4に示す．図 6.12(c)には OPAM

で 10 Hzの振動磁場を計測した際に，図 6.11(a)の B点での磁気光学回転角の最大値を 1とした時の C

点での回転角を示している．台形プリズムの磁気光学回転角の振幅が 0.481 に減衰したのに対し，誘電

体多層膜ミラーは 0.976 とほぼ減衰せず磁気光学回転角を維持することが分かった．図 6.12(d) は，図

6.11(a)の C点での楕円率を示しており，誘電体多層膜ミラーに比べ台形プリズムでは楕円偏光になりや

すいことがわかる．従って，偏光特性が良くない台形プリズムでは，直線偏光のプローブ光が図 6.11(a)

の C点で楕円偏光となり，磁気光学回転角が小さくなるため，光学的グラジオメータには適さないと考

えられる．よって，光学的グラジオメータの構成には偏光特性の良い誘電体多層膜ミラーを使用するもの

とする．
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図 6.12 反射による磁気光学回転角の損失．(a)台形プリズム．(b)誘電体多層膜ミラー．(c)磁気光

学回転角の損失．(d)楕円偏光への変化．

　　

6.4.3 センサ特性の計測

光学的グラジオメータでは，Lower通過時の光吸収や光学面での反射による損失を含むため，Upperを

通過するプローブ光強度は Lowerに比べ小さくなる．そのため，式 (3.5)に示すプローブ光の吸収による

緩和レートが上下で異なり，同じ計測対象磁場に対して得られるスピン偏極の x方向成分 Sx が上下で異

なる可能性がある．従って，十分な差動効果を得るには，プローブ光の吸収による緩和の差が小さい条件

で動作させる必要がある．式 (3.5)よりプローブ光の波長を離調し，強度を小さくすることで緩和自体を

軽減できるが，第 3章でも示したようにプローブ光の波長と強度は磁場応答信号強度にも影響する．

そこで，その影響を調べるために，Upper，Lowerいずれかのポンプ光を遮断し，それぞれを単独で動

作させた場合の磁場応答信号強度をプローブ光の波長を変化させて計測した．プローブ光の波長は実験系

において出力可能な 769.7 ～ 770.05 nmの範囲において変化させた．プローブ光の入射光強度は，2度

ガラスセルを通過するために減衰の大きい光学的グラジオメータの場合には 0.5 mW で固定とした (図
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図 6.13 グラジオメータにおけるプローブ光波長に対する磁場応答信号強度．(a) 光学的グラジオ

メータにおける磁場応答信号強度．(b)従来のグラジオメータにおける磁場応答信号強度．(c)磁場応

答信号強度比．

　　

6.10 のグラジオメータではそれぞれ 0.25 mW とした)．ポンプ光強度はプローブ光波長の変化に伴い，

磁場応答信号強度が最大となるように随時調整した．

センサ特性の計測結果

プローブ光波長に対する Upper，Lower における磁場応答信号強度の変化を図 6.13(a) に示す．図

6.13(a) では計測値と共に，第 3 章で示した原子の拡散及びレーザ光の減衰を考慮した数値計算による

計算結果も合わせて示している．また，図 6.13(b)には比較のために，従来のグラジオメータの Upper，

Lower それぞれの磁場応答信号強度を示しており，両者を比較するため最大値で規格化している．計測

値と計算値の傾向は図 6.13(a)，6.13(b)でそれぞれ一致している．磁気光学回転角 θLower，θUpper に対

応する磁場応答信号強度を SLower
out ，SUpper

out とし，その比 SLower
out /SUpper

out を図 6.13(c)に示す．磁場応答

信号強度比が 1に近いほど Upper，Lowerの特性の差が無く差動効果が高くなる．従来のグラジオメー

タでは，磁場応答信号強度比は波長に関わらずほとんど変化しないことから，磁場応答信号強度を最大

とする 769.95～770.00 nm付近の波長が最適な波長であるといえる．一方，光学的グラジオメータにお

いては，計測範囲内で D1遷移から最も離調した 769.7 nmにおいて磁場応答信号強度比が高くなってい

る．図 6.13(a)において 769.7 nmの磁場応答信号強度は，Upperの最大値に比べ 40% 程度低下してい

る．しかしながら，後述する感度計測において 769.7 nmでの磁場ノイズはプローブ光ノイズを上回って

おり，769.7 nmの磁場応答信号強度も動作させる上で問題ない値である．よって，実験条件の範囲内に

おいて，光学グラジオメータの動作波長として最適な波長は 769.7 nmとした．
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図 6.14 光学的グラジオメータのノイズスペクトル密度．10 Hz 共鳴プローブ光強度 0.5 mW，プ

ローブ光波長 769.7 nm，ポンプ光強度 0.43 mW/cm2(Upper)，0.44 mW/cm2(Lower)．

　　

6.4.4 光学的グラジオメータの感度及び SNR計測

感度計測

上述したセンサ特性計測の結果を受け，プローブ光波長 769.7 nmで動作させた時のノイズスペクトル

を図 6.14に示す．動作時のポンプ光強度は，Upperでは 0.43 mW/cm2，Lowerでは 0.44 mW/cm2 と

ほぼ同等であったことから，プローブ光の吸収による緩和の差はほとんどないものと考えられる．

図 6.14 において，Upper，Lower のノイズスペクトルに対し，差動出力のノイズスペクトルは計測

周波数範囲内で全体的に低下していることが確認できる．また，図 6.10 の従来のグラジオメータ同様，

Upper，Lowerで観測される 30 Hz付近のノイズが，差動出力やプローブ光ノイズでは消失しているこ

とが確認できた．Upper，Lowerでの最小検出限界が 10 Hzでそれぞれ 26.9，25.1 fTrms/Hz1/2 であっ

たのに対し，プローブ光ノイズは 3.3 fTrms/Hz1/2 であったことから，磁場ノイズが支配的であるといえ

る．光学的グラジオメータの差動出力の最小検出限界は 9.3 fTrms/Hz1/2 と Upper，Lowerより低下し，

磁場ノイズの影響を低減できたといえる．

SNR計測

最後に，先行研究では議論されていなかった SNR向上効果を検討すべく，疑似的に作成した磁場ノイ

ズの計測を行った．疑似磁場ノイズとして，直径 800 mmの参照磁場印加用のサドルコイルより空間的

に均一で平均値が 140 fTrms/Hz
1/2 程度のホワイトノイズを印加した．また，同時に Upper の 33 mm

上に疑似信号源として直径 6 mmのコイルを配置し，疑似信号と疑似ノイズの SNRを計測した．コイル
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図 6.15 グラジオメータによる SNR計測結果．(a)光学的グラジオメータ．(b)従来のグラジオメータ．

　　

表 6.2 光学的グラジオメータ及び従来のグラジオメータにおける SNR(at 10 Hz, †fTrms/Hz1/2)．

Optical gradiometer Conventional gradiometer

Signal † Noise † SNR Signal † Noise † SNR

Upper 6630.8 140.3 47.3 6404.2 140.1 45.7

Lower 913.1 137.5 6.6 1022.3 131.9 7.7

Differential 6094.2 24.1 246.5 5384.0 22.3 241.1

には 10 Hz，振幅 0.02 mAの正弦波電流を加えた．また，同一の疑似磁場ノイズ及び疑似信号コイルを

用いて，従来のグラジオメータにおいても SNRを計測した．

SNR計測で得られたノイズスペクトルを図 6.15に示す．図 6.15(a)の光学的グラジオメータ及び，図

6.15(b)の従来のグラジオメータでは，いずれも Upper，Lowerで観測されたほぼ同一な磁場ノイズが，

差動計測により大きく低減していることが確認できる．表 6.2は図 6.15における 10 Hzの磁場信号強度，

10 Hz 付近のノイズレベル，及びその比である SNR を示している．光学的グラジオメータ及び従来の

グラジオメータのいずれの場合も，差動計測によりノイズレベルは低下している．Upperの出力に比べ，

差動出力の磁場信号強度も差動効果により減少しているが，ノイズの減少率の方が大きいため，SNRは

Upperから差動計測で大きく向上している．SNRの向上率は従来のグラジオメータで 5.3倍，光学的グ

ラジオメータで 5.2倍とほぼ同等であった．

以上の結果より，光学的グラジオメータが，磁場ノイズ低減効果，及び SNR向上効果など，従来のグ

ラジオメータに匹敵する性能を有していることが示された．
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6.5 検討

システムノイズの低減において，プローブ光の照射方法やレーザの変更により，プローブ光ノイズの改

善が確認された．レーザのノイズに関してはレーザの個体差に依存するため，使用した DFBレーザがベ

ストであるとは限らない．従って，更にノイズの低いレーザの使用により更なる感度の向上の余地がある

と考えられる．

ショットノイズで決定される理論的な最小検出限界は，磁場に対して感度を持つレーザ光の交差領域の

体積が 1 cm3 である時，0.007 fTrms/Hz
1/2(0.01 fT/Hz1/2)とされている [1]．本研究の交差領域の体積

は 0.38 cm3 であり，理論的な最小検出限界は 0.011 fTrms/Hz
1/2 である．一方，本章で示した各種検討

により，システムノイズの低減は実現できたものの，プローブ光ノイズは約 3 fTrms/Hz1/2 程度であっ

た．理論的な最小検出限界の実現には，低ノイズのレーザの使用を含めたノイズの更なる低減と動作条件

の更なる最適化などが改善すべき点があるといえる．しかしながら，実際の使用環境においては環境磁場

ノイズにより感度が制限されているため，環境磁場ノイズの低減に注力する必要がある．

磁場ノイズ低減に向けて行ったグラジオメータ計測では，ポンプ光の強度分布の不均一性の影響を考

え，ポンプ光を 2本に分けて使用した．しかしながら，強度分布の小さい理想的なレーザ光を使用すれば

分割の必要はなくなり，光学系の構成要素はさらに少なくなると考えられる．

本研究の光学グラジオメータでは，プローブ光の中心間で 30 mmのベースライン長としたが，大型の

セルを使用し，レーザ光の照射位置を互いに遠ざけることで，ベースラインをより長くすることが可能で

ある．また，光学的グラジオメータにおいて，本研究では一次微分軸型グラジオメータのみを提示した

が，更に大きなセルを使い反射回数を増やすことで，高次のグラジオメータの実現も可能であり，感度の

向上も期待できる．大きなセルの使用は小型化と相反するが，磁場方向にのみセルを伸ばし，zx平面の

面積は小さくすることで，グラジオメータと小型化の両立も可能である．また，プローブ光を折り返す方

向を y方向ではなく，z方向にすることで，平面型のグラジオメータの実現も可能である．その際には，

z方向のポンプ光の減衰による特性の差が生じることが予想されるが，セル特性が空間的に均一なハイブ

リッドセルの使用によりそれらの問題も解決されると考えられる [13]．

今後は，本研究で構成した光学的グラジオメータのモジュール型 OPAMへの実装や，平面型や高次グ

ラジオメータなどの更なる進展が期待される．

6.6 まとめ

本章では，前章までのセンサシステム開発を通じて行ってきた，システムノイズの低減に関する改善方

法について述べた．センサシステムの構成要素のノイズ源を追究することにより，生体磁気計測が可能な

感度の実現に至った．その後，システムノイズの低減により顕在化した環境磁場ノイズの影響を取り除く

べく，グラジオメータを構成した．グラジオメータ構成に伴うシステム改良の結果，システムノイズは更

に低減し，約 3 fTrms/Hz
1/2 にまで改善された．グラジオメータ構成では，20 fTrms/Hz1/2 以上の環境
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磁場ノイズが 11.5 fTrms/Hz
1/2 にまで低下し，環境磁場ノイズ低減効果を示した．加えて，構造的に従

来のグラジオメータより利点の多い光学的グラジオメータを構成した．光学的グラジオメータにおいて

も，25 fTrms/Hz
1/2 以上の環境磁場ノイズが 9.3 fTrms/Hz1/2 にまで低下，SNRも 5倍以上に向上し，

感度面でも優れた性能を有することを示した．
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7 考察

本研究では，他の OPAMよりも高い感度を達成可能な Kを用いたポンプ・プローブ型の OPAMの開

発を行い，生体磁気計測システムを実現する上で必要と考えられる要素について検討してきた．本章で

は，それらの結果について総括的に検討する．また，今後システムの開発が進むことで生じると予想され

る課題や今後の展望について述べる．

7.1 前章までの結果の検討

OPAMを用いた生体磁気計測システムの実現に向けて，本論文ではまず初めに，OPAMの計測帯域に

着目し，その動作条件依存性を検証した．第 3章では，バイアス磁場及びポンプ光強度の調整により，計

測帯域を任意に設定できることを示した．一方，第 4章の疑似心磁波形の計測では，計測帯域は中心周波

数を計測対象に一致させ，感度を優先した動作条件に設定すべきという結論に至り，第 4章，第 5章の生

体磁気計測も感度を優先した動作条件で実施した．しかしながら，こうした結論は，周波数成分が 20 Hz

以下の周波数に集中している健常者のMCG計測や，計測対象を α波帯などに限定したMEG計測にの

みあてはまるものであり，将来的に，心疾患を有している被験者の心臓の活動や，幅広い周波数帯での脳

活動を正確に観測する場合には，帯域幅を広めに設定する必要があると考えられ，第 3章の計測帯域の可

変性が有用になると考えられる．

生体磁気計測という点では，第 4章においてヒトMCGを多点で計測したものの，現状の OPAMは単

一チャンネルであり，臨床の場で使用できるレベルに達するには多チャンネル化などの大きな発展が必要

である．しかしながら，第 5章のMEG計測を含め，生体磁気計測の計測結果は生理学的知見や SQUID

システムの計測結果とも矛盾しておらず，K原子を用いたポンプ・プローブ型 OPAMによる生体磁気計

測の実現可能性を示した．

OPAM開発を通して行ってきた感度向上に関しては，システムノイズの低減を実施することで，上記

の生体磁気計測を実施可能な感度を達成することが出来た．また，システムノイズの低減に伴い顕在化し

た環境磁場ノイズを低減するために，グラジオメータ及び光学的グラジオメータを構成し，磁場ノイズの

低減，SNR向上の効果を示した．第 3章で示した原子の拡散及びレーザ光の減衰を考慮したガラスセル

内でのセンサ特性の空間分布の数値計算は，光学的グラジオメータの理論値計算にも使用し，計測結果と

傾向は一致した．OPAMのグラジオメータ構成は高次のグラジオメータ構成など更なる感度向上の余地

もあり，応用的開発も期待できるが，現状の感度においてもMEG計測は十分可能である．したがって，

実用的な OPAM生体磁気計測システムの実現という点で，今後は小型化や多チャンネル化に注力し，開

発が進むことで感度が低下した際には，改めてノイズ低減に関して検討すべきと考える．
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7.2 OPAMの小型化に伴う課題

OPAMが SQUIDの代替となる磁気センサとして実用化に至るには，既存の SQUIDシステムに匹敵

するチャンネル数の実現が求められる．第 5 章で使用した SQUID-MEG システムの場合，102 ヶ所に

1 つのマグネトメータと 2 つの平面グラジオメータをそれぞれ有し，306 チャンネルのシステムを構成

している．102ヶ所の計測位置におけるピックアップコイルの面積が 28 mm× 28 mmであることから，

OPAMがこのシステムに匹敵するには，モジュール型 OPAMの更なる小型化が必須である．しかしな

がら，OPAMそのものを小さくするには，アルカリ金属原子セルやレーザ光の直径を小さくする必要が

あり，必然的に磁場応答信号強度の低下が予想される．そのため，MEG計測可能な感度を維持すべく，

磁場応答信号強度の低下を補う構成やシステムノイズの更なる低減が必要となる．

ガラスセルが小さくなれば，ガラス壁面とセンシング領域との距離も小さくなり，壁緩和の影響は大き

くなる．その際には，第 3 章で実施した原子の拡散を考慮した壁緩和レートの計算により，最適なバッ

ファガス圧の設定が重要になると考えられる．また，Kの動作温度でも使用できる高分子コーティングの

実現にも期待が寄せられる．

磁場応答信号強度の低下を補う構成としては，プローブ光をガラスセル内で多重反射させ，ファラデー

回転角を増大させる方法も提案されている [1]．しかしながら，緻密な光学設計を必要とするため，モ

ジュール型の OPAMに搭載するには実用的ではないと考えられる．

磁場応答信号強度の維持という観点から，第 6章の光学的グラジオメータを構成する際に得られた知見

より，第 5章のモジュール型 OPAMに関する改善点も浮かび上がる．図 5.1(b)に示したモジュール型

OPAMは，光ファイバを介して入射したプローブ光が，直角プリズムにより 90度に反射されセルに入射

し，出射側の直角プリズムにより再び 90度に反射された後，ポラリメータを構成する PBSに入射する構

成となっている．偏光特性の良くないプリズムの場合，反射後は楕円偏光になりやすく，磁気光学回転角

が減少する可能性が考えられる．この点に関しては，光学的グラジオメータと同様に，直角プリズムでは

なく偏光特性の良い誘電体多層膜のミラーをプローブ光の反射に利用することで，プローブ光が楕円偏光

になるのを防ぎ，磁場応答信号強度の向上につながると期待される．

また，Rbと Kを併用するハイブリッドセルの使用も磁場応答信号強度の増加につながることが期待さ

れる．ハイブリッドセルではポンプ原子とプローブ原子を分けて使用し，光ポンピングによりポンプ原子

に生じたスピン偏極をスピン交換衝突によりプローブ原子に移すことで動作させる．従って，ポンプ原子

が脱励起する際に生じる脱励起光がプローブ原子のスピン緩和として働かないため，クエンチングガスと

して使用している N2 が必要なくなる [2]．N2 もアルカリ金属原子とスピン破壊衝突による緩和を生じる

ため，N2 を必要としないハイブリッドセルは，スピン緩和が少なくなり，磁場応答信号強度が向上する

と考えられる．

第 6章ではノイズ源の追究を行うことで，システムノイズの低減に至ったが，理論的な最小検出限界に

は達していないため，低ノイズのレーザの使用などによりシステムノイズを低減させることが出来れば，

小型化に伴う感度の低下の影響をより小さくできると考えられる．また，ノイズ源が判明しない環境下で
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は，第 6章の初めに実施したプローブ光の偏光面を変調させる方法も有効であると考えられる．

7.3 多チャンネル化に伴う課題

SQUIDに匹敵するチャンネル数を実現を目指す上での課題も生じる．まず一つ目に磁場環境の調整が

挙げられる．OPAM を高感度で動作させるには SERF 条件達成のための低磁場環境が必要となる．ま

た，第 3章で示した方法で計測帯域を設定する場合には，多チャンネルの OPAMにそれぞれ印加される

バイアス磁場を調整する必要がある．第 6章のグラジオメータ構成では，30 mmという短い間隔におい

ても環境磁場の不均一性により，3軸の磁場調整コイルではバイアス磁場を一致させることが出来ず，勾

配磁場コイルの導入が必要であった．多チャンネル化を実施する場合，更に広い領域に OPAMを配置す

ることになるため，それらを調整できるコイル設計が必須である．心磁図 (MCG)や脊磁図 (MSG)の場

合，OPAM はほぼ平面上に配置されるため [3, 4]，磁場設計の難易度もそこまで高くないと予想される

が，脳磁図 (MEG)の場合には，頭部を取り囲むように OPAMを配置するため，複雑な磁場設計が必要

となる．

或いは，個々の OPAM に磁場調整用コイルを備え付ける方法も考えられる．ポンプ・プローブ型の

OPAMは，一軸型と異なり磁場変調を必要とせず，磁場環境調整に印加する磁場やバイアス磁場も直流

であるため，多チャンネル化においてもセンサ間の干渉は生じにくい．また，第 5章の SQUID-MEGシ

ステムで観測されたような，被験者とセンサ間のギャップを生じさせないためには，センサ位置を微調整

できる構造が望ましい．そういった点でも，個々の OPAMが磁場調整出来る構造は理想的である．

バイアス磁場の調整精度については，第 3章で示した帯域幅の可変性を利用して，広めの帯域幅に設定

することで，センサ間のバイアス磁場の差を多少許容することも可能であると考えられる．その際には，

帯域幅の増加に伴い磁場応答信号強度の低下が生じるため，システムノイズの低減が更に重要となる．

多チャンネル化に伴うもう一つの課題は，アルカリ金属原子セル作製精度の向上である．本研究では，

人の手による作製であったため，原子密度などを任意に設定することは難しく，作製した中で磁場応答信

号強度の高いセルを使用するという状況であった．多チャンネル化の際には，個々の OPAMでキャリブ

レーションを実施するとはいえ，センサ特性はある程度揃う必要があるため，精度よくアルカリ金属原子

セルを作製する手法の確立が求められる．ガラスセルの安定的な作製に関する研究も行われ，要素技術の

確立は成されている [5]．しかしながら，実用に足る性能を有したアルカリ金属原子セルは作製されてい

ないため，セル作製に関する研究の更なる発展と実用化が望まれる．

7.4 生体磁気計測及びシステム開発の展望

本論文で実施した生体磁気計測は，単一チャンネルの計測であり，信号源推定などは実現できていない

が，今後，上述した小型化，多チャンネル化の課題がクリアされれば，OPAMは SQUIDを凌ぐ感度及

び空間分解能を有したシステムの実現も可能であり，高い精度での信号源推定の実現が期待できる．

実験室レベルの低ノイズの環境で動作する OPAMにおいてMEG，MCG計測は多数実施されている
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ことから，今後は臨床に使用できる段階へとセンサ開発が進み，OPAMによる生体磁気計測の有用性が

示される必要があると考えられる．また，第 6章で示した光学的グラジオメータのような磁場ノイズ低減

機能を搭載することで，OPAMによる生体磁気計測システムの有用性が更に高まると考えられる．

加えて，医療の場での需要も高いと考えられるMSG計測の実施も期待される．MSGは OPAMを用

いた計測例がないだけでなく，SQUID での計測例も少なく，非常に発展性の高い分野であるといえる．

特に，SQUIDと異なり多チャンネル配置の柔軟性が期待される OPAMは，被験者の体に合わせて自由

に配置することでより精度の高い計測の実施が期待できる．MSG計測により，OPAMの有用性のみな

らず生体磁気計測全般の有用性が示され，生体磁気計測分野の発展につながることが期待できる．
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8 まとめ

本論文では，光ポンピング原子磁気センサによる生体磁気計測システムの実現に向けて，K原子を用い

たポンプ・プローブ型の OPAMを開発し，センサ特性や高感度化，生体磁気計測の実施など，OPAMの

実用化に向けて必要と考えられる事項について多角的に検討した．

第 3章では，OPAMの出力信号及び，主に計測帯域を中心としたセンサ特性の動作条件依存性に関し

て検討を行った．計測環境下で調整可能なパラメータに対する磁場応答信号強度や計測帯域の変化を計測

し，計測原理に基づく理論値と比較することでその妥当性を検証するとともに，計測帯域の可変性につい

て検討した．計測結果及び理論値はよく一致しており，開発した OPAMが理論に即した挙動を示してい

ることを確認した．セル内でのスピン偏極やレーザ光強度の空間分布を考慮した数値計算により，センサ

特性の複雑な挙動を表すことができた．プローブ光波長や強度の変化は計測帯域への影響が小さいことか

ら，磁場応答信号強度が最大となるプローブ光の設定が望ましいことが示唆された．OPAMの計測帯域

はポンプ光と平行に印加するバイアス磁場により中心周波数を決定し，ポンプ光強度により帯域幅を調整

することで任意の範囲に設定できるという結論に至った．

第 4章では心磁図 (MCG)の計測における OPAMの周波数特性の影響について検討した．第 3章での

計測帯域の可変性を受け，異なる計測帯域に設定した場合に疑似心磁波形を計測することで，計測波形の

形状の変化について検討すると共に，センサの周波数特性を補正するキャリブレーションの有効性につい

て検証した．その中で，ヒトMCG計測に適した帯域の設定条件について検討した．幅広く周波数成分を

含んでいるヒト MCG ではあるが，実際には 20 Hz 以下の周波数領域に主な信号成分が集中している．

そのため，ヒトMCG計測では，共鳴周波数を 10 Hz付近に設定し，磁場応答信号強度が強く，最小検

出限界が小さくなることを優先した動作条件の設定が望ましいという結論に至った．上記の結論を踏まえ

た上で生体磁気計測用に構成した OPAMシステムにおいてヒトMCG計測可能な最小検出限界を達成し

た．実際にヒトを対象に多点で計測したMCGでは，Rピークや T波といった典型的な特徴を確認する

とともに，生理学的な知見とも矛盾しない磁場分布を得ることができ，開発した OPAMによるMCG計

測の実現可能性を示した．

第 5 章では，生体磁気計測用のモジュール型 OPAM を用いて，脳磁図 (MEG) 計測を実施した．モ

ジュール型 OPAM はヒト MEG を計測可能な感度を有していることを示した．また，ヒトの頭部を模

して作製した生体ファントムから発生する磁場の計測により，モジュール型 OPAM が構造的にもヒト

MEG を計測可能な性能を有していることを示した．以上の結果を踏まえて実施したヒト MEG 計測で

は，開閉眼の切り替えに伴うα波帯 (8-13 Hz)における事象関連脱同期や聴覚刺激に対する事象関連脳磁

界を観測した．加えて，既存の全頭型 SQUID-MEGシステムで計測した結果と比較することで，センサ

構造の違いからくる計測結果の差異も含めた妥当性を検証した．モジュール型 OPAMは，MEG計測に
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おいて既存の SQUID-MEGシステムに劣らない性能を有していること示すとともに，将来的な多チャン

ネル配置における柔軟性など SQUIDに対する OPAMの利点が示唆された．

第 6 章では，前章までのセンサシステム開発を通じて行ってきた，高感度化に向けたノイズ低減方法

についてまとめた．レーザ光源の種類や照射方法，アルカリ金属原子の加熱に伴い加熱機構周囲で生じ

る揺らぎなど，センサシステムの構成要素のノイズ源を一つ一つ追究することにより，OPAMのシステ

ムノイズの低減に成功し，生体磁気計測が可能な感度の実現に至った．OPAMのシステムノイズは，理

論的な最小検出限界には達していないため，更なる感度向上の余地が見込まれる．その後，システムノ

イズ低減により顕在化した環境磁場ノイズの影響を取り除くべく，グラジオメータを構成した．グラジ

オメータ構成に伴うセンサシステムの改良により，システムノイズは更に低減し，約 3 fTrms/Hz1/2 の

最小検出限界を達成した．グラジオメータ構成においては，20 fTrms/Hz1/2 以上の環境磁場ノイズを 10

fTrms/Hz
1/2 程度まで低減させることができた．その後，構造的に従来のグラジオメータより利点の多い

光学的グラジオメータを新たに構成した．光学的グラジオメータは，従来のグラジオメータに匹敵するノ

イズ低減，SNR向上効果を示し，感度面でも優れた性能を示す結果を得ることができた．

以上，本研究では，OPAMのセンサ特性に関する検証やシステムノイズ低減に関する検討，計測した

波形のキャリブレーション，生体磁気計測に適した動作条件の設定など，OPAMを用いた生体磁気計測

システムの実現に向けて，必要と考えられる事項について多角的に検討した．加えて，ヒトの MEG や

MCG計測を実施することで，OPAMによる生体磁気計測の実現可能性を示した．また，光学的グラジ

オメータによる磁場ノイズ低減など，OPAMの応用的構成についても検討した．OPAMによる実用的な

生体磁気計測システムを実現する際には，小型化や多チャンネル化などに伴い，感度の低下や磁場環境調

整などの課題が生じると予想される．こうした課題をクリアする上で，本研究で実施したセンサ特性の

把握やノイズ低減に向けた検討結果が役立つと考えられる．また，光学的グラジオメータのような他の

OPAMにはない機能を搭載することで，開発中の生体磁気計測システムの有用性が更に高まると考えら

れる．OPAMを用いた実用的な生体磁気計測システムの実現により，生体磁気計測分野及び，脳機能や

生体機能研究の更なる発展につながることが期待できる．
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付録

A 付録

A.1 ガラスセル作製方法

OPAMにおいてセンサ本体となる，アルカリ金属原子とバッファガス，クエンチングガスを封入した

ガラスセルは，図 A.1に示す系により以下の手順で作製する [1]．図 A.1ではアルカリ金属原子を生成す

るための試料 (KClと Ca)の保持部及びガラスセルを接続したガラス管を，真空ポンプ並びにバッファガ

ス，クエンチングガス用のタンクに接続している．図 A.1及び以下の手順では，Kを使用した場合を示

しているが，他のアルカリ金属原子においても基本的な手順は同じである．

1. 真空引きしながら，300℃以上で 24時間以上ベーキングし，ガラス内のアウトガスを排出する (図

A.1(a))．

2. バーナーを用いて試料を加熱し，下記の化学反応により Kを生成する．

2KCl + Ca → 2K + CaCl2． (A.1)

その後，バーナーで温度勾配を設けながら Kを気化させることで，ガラスセル内に Kを移動させ

る (図 A.1(b))．

3. 真空ポンプを遮断し，ガスタンクから，バッファガス (He)とクエンチングガス (N2)をガラスセ

ル内に充填する (図 A.1(c))．

4. ガラスセル上部のガラス管をバーナーを用いて溶断することで，ガラスセルを封止する (図

A.1(d))．

なお，封止の際には，ガラス管内部の圧力 (バッファガス圧)<大気圧であることが望ましいが，液体窒

素によってガラスセルを冷却しながら，手順 3. ，4.を進めることで，大気圧以上のバッファガス圧を封

入する事も可能となる．

このセル作製手法では，試料の保持部があることにより大量のアルカリ金属原子を封入できる反面，ア

ルカリ金属原子の移動や封止の際のバーナー作業にテクニックを必要とするため，作製するセルの原子密

度のばらつきが生じる可能性がある．

A.2 K原子の特性値

表 A.1に第 3章で実施したセンサ特性の理論値計算において使用した K原子のスピン破壊衝突断面積，

スピン交換衝突断面積，拡散係数の文献値を示す [2–6]．表 A.1に示す拡散係数 D0 は標準状態 (p0 = 1

atm, T0 = 273 K)の値である．拡散係数Dはバッファガス圧 pに反比例し [7]，動作温度が T の時 T 3/2
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図 A.1 アルカリ金属原子セル作製手順．(a)ベーキング．(b)アルカリ金属原子の生成とガラスセル

への移動．(c)バッファガス及びクエンチングガスの導入．(d)ガラスセルの封止．

　　

表 A.1 K原子特性値．(†cm2, ‡cm2/s (1 atm，273 Kにおける値))

K-K K-He K-N2

†σSD 1.0E-18 8.0E-25 7.9E-23
†σSE 1.45E-14
‡D0 0.35 0.20

に比例するため [5]，動作条件における拡散係数 Dは以下の式で与えられる．

D = D0

(
T

T0

)3/2
p0
p

(A.2)
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図 A.2 Sarvasの式におけるモデル図．

　　

A.3 生体ファントム磁場の計算

A.3.1 Sarvasの式

図 A.2に示すように，導電性媒質である生理食塩水で満たされた球体内部にダイポールが存在する時，

球体外部の位置 r では磁場 B(r)が観測され，以下の Sarvasの式により表される [8, 9]．

B(r) =
µ0

4πF 2
(Fp× rd − ((p× rd) · r)∇F ), (A.3)

F = a(r · a+ ra), (A.4)

a = r− rd, (A.5)

∇F = (F/a2 + a+ r)a+ (a+ a2/r)r, (A.6)

p = Id. (A.7)

ここで，rd はダイポールの位置，pはダイポールモーメント，I はダイポールに流れる電流値，dはダイ

ポールの方向ベクトル，aはダイポールから計測点 rに向かうベクトルであり，µ0 は真空の透磁率であ

る．また，a = |a|，r = |r|とする．
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図 A.3 楕円偏光．

　　

A.3.2 g値

Sarvas の式に基づく計算値と，計測値の一致度は以下の式で定義される g 値 (goodness of fit value)

を用いて計算した．

g =

{
1− B2

e∑
i

B′2
i

}
× 100, (A.8)

B2
e =

∑
i

(
B′

i −Bi

)2
. (A.9)

B′
i と Bi はそれぞれ計測点 iにおける磁束密度の計測値と計算値である．g値は 100% に近いほど，計測

結果と計算結果の一致度が高いことを示している．

A.4 反射による磁気光学回転角の損失と楕円偏光への変化

図 6.12の台形プリズム及び誘電体多層膜ミラーにより，プローブ光を反射した場合の磁気光学回転角

の損失及び楕円偏光への変化の計算方法を説明する．

z方向に伝搬する光の電界成分 E = (Ex, Ey, 0)は以下の式で表される．

Ex = Axe
i(ωt−kz+ϕx), (A.10)

Ey = Aye
i(ωt−kz+ϕy). (A.11)

位相差 δ = ϕy − ϕx ̸= 0の時，z方向に伝搬する光は図 A.3に示す楕円偏光となる．偏光状態は図 A.3に

おける x軸と楕円偏光の長軸がなす方位角 ψ (−90 ～ 90◦)と，楕円率 χ = tan−1(b/a) (−45 ～ 45◦)に
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図 A.4 入射方位角に対する偏光状態．(a)台形プリズム．(b)誘電体多層膜ミラー 2枚．

　　

よって表される．楕円率 χ = 0◦ で直線偏光となり，χ = +45◦ で右回り円偏光，χ = −45◦ で左回り円

偏光となる．

まずはじめに，図 6.12(a) の台形プリズム及び図 6.12(b) の誘電体多層膜ミラー 2 枚それぞれで，プ

ローブ光を 90◦ ずつ 2 度反射した場合の偏光状態の変化を計測した．偏光状態は Rotating Waveplate

Technique [10]を用いた市販の偏光計 (Thorlabs, PAX 5710IR1)により計測した．入射光の楕円率を 0◦

に設定し，方位角を 0 ～ 90◦ の範囲で変化させた場合の，反射光の偏光状態を計測した．

図 A.4にその計測結果を示す．図 A.4(a)の台形プリズムの場合，反射光の方位角 ψOut は線形的に変

化せず，入射光の方位角が ψIn = 45◦ 付近で反射光の楕円率が χOut = −30◦ 近くまで変化し楕円偏光に

なることを確認した．一方，図 A.4(b)の誘電体多層膜ミラーを 2枚使用した場合には，反射光の方位角

ψOut は線形的に変化し，楕円率も |χOut| < 6.3◦ と台形プリズムに比べ楕円偏光になりにくいことを確認

した．

続いて，図 A.4に示した偏光状態の変化を基に，台形プリズム及び誘電体多層膜ミラー 2枚それぞれ

で，90◦ ずつ 2度反射した場合のジョーンズ行列を求める．振幅比を tanα = (Ay/Ax)とする時，光の

電界成分と偏光状態のパラメータ (ψ, χ)は以下の関係式を持つ [11]．

A2
x +A2

y = a2 + b2, (A.12)

tan 2ψ = tan 2α cos δ, (A.13)

sin 2χ = sin 2α sin δ. (A.14)

以上の関係式及び計測した偏光状態より，入射光及び反射光の位相差 δ と振幅比 tanαを導出する．そこ
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から，以下の式より入射光及び反射光のジョーンズベクトル JIn，JOut を求める．

JIn/Out =

(
E∗

x

E∗
y

)
=

(
cosαe−iδ/2

sinαeiδ/2

)
． (A.15)

その後，ジョーンズベクトル JIn，JOut より，以下の式が成り立つジョーンズ行列を台形プリズム及び誘

電体多層膜ミラーそれぞれで導出する．

JOut =

(
J11J12
J21J22

)
JIn. (A.16)

OPAMにおいて振動磁場が印加され，図 6.11(a)において，S偏光で入射したプローブ光に Lowerで

振幅 3 mrad，周波数 10 Hzで振動する磁気光学回転角 θLower が生じたとする．図 6.11(a)の B点におけ

る反射前のプローブ光の楕円率を χB = 0° と仮定した上で，方位角 ψB = θLower より，反射前のジョー

ンズベクトル JB を求める．JB 及び式 (A.16)で求めたジョーンズ行列より，

JC =

(
J11J12
J21J22

)
JB, (A.17)

として，図 6.11(a)の C点における反射後のジョーンズベクトル JC を導出する．その後，JC より得られ

た反射後の楕円率 χC が図 6.12(d)であり，直線偏光であったプローブ光が 2度の反射により楕円偏光に

変化したことを示す．一方，反射後の方位角 ψC を反射前の方位角 ψB = θLower で規格化した図 6.12(c)

は，反射による磁気光学回転角の損失を表す．
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