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고온초전도 선재와 정합회로를 이용한 RF coil 제작에 대한 기초연구

Study on fabricated RF coil using high-temperature superconductor tape

and matching circuit for low field MRI system
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Abstract: The substantial improvement of the

signal-to-noise ratio (SNR) can be achieved with

small-size samples or low-field MRI system by

high-temperature superconducting(HTS) RF coil.

The typical HTS RF coil made of HTS thin film is

expensive and is limited the coil geometry to planar

surface coil. In this study, commercial Bi-2223 HTS

tapes was used as RF coil for a 0.35T permanent

MRI system. It has advantages of both much lower

cost and easier fabrication over HTS thin film coil.

SNR gain of the image obtained from the HTS RF

coil over a conventional Cu RF coil at room

temperature was about 2.4-fold and 1.9-fold using

the spin echo pulse sequence and gradient echo

pulse sequence respectively.
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1. 서 론

  MRI(Magnetic Resonance Imaging) 기술은 균일한 
자기장 내에 위치한 환자 또는 샘플 내의 수소 
원자핵과 RF 신호 사이의 핵자기공명 현상을 
이용하여 해부학적 영상을 획득한다. MR 영상의 
품질은 MR 신호 (Magnetic Resonance signal)와 
배경 신호(Background signal)인 잡음(noise)의 
비율로 정의되는 신호 대 잡음비(SNR: 
Signal-to-Noise Ratio)로 평가된다.
  영상의 SNR 를 높이기 위한 가장 일반적인 방법은 
MRI 장치의 자장 세기를 증가시켜 영상의 
신호(signal)를 증가시키는 방법이다[1]. 그러나 이 
방법은 자장을 높이기 위해 MRI 장치의 마그네트를 
교체해야 된다. 또한 자장의 세기가 증가됨에 따라 
공명주파수가 비례적으로 증가되므로 MRI 장치의 
spectrometer 장비들을 교체해야 되므로 결국 새로운 
MRI 장치의 구매로 이어져 높은 비용이 소요된다.
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  또 다른 SNR 향상 방법은 MR 영상을 획득 할 때 
noise 를 줄이는 방법이다. MR 영상에서 
잡음(noise)은 두 가지의 원인이 존재한다. 첫 번째로 
샘플(또는 환자)의 열적 잡음과 또 하나는 RF 신호를 
획득 할 때 RF 코일에 의해 발생하는 열적 잡음이다. 
영상을 획득하는 동안에는 이 두 가지 noise 가 동시에 
발생한다. 수식(1)은 RF 코일과 샘플(또는 환자)의 
저항 및 온도로 표현되는 열적 잡음과 SNR 의 관계를 
나타낸다[2].
  여기서 B1 은 RF 코일에 의해 생성되는 단위 전류에 
대한 자장의 세기, Rcoil, Tcoil 은 RF 코일의 저항과 
온도, Rsample, Tsample 은 샘플의 저항과 온도이다.

∝

     (1)
  식(1)에서 Rsample 및 Tsample 은 대상 샘플에 의해 
결정되고, B1 은 인체에 대한 유해정도를 나타내는 
전자파흡수율(SAR)의 허용 범위가 규정되어 있기 
때문에 MRI 장치에 의해 제한된다. 그러므로 잡음 
감소로 SNR 을 개선할 수 있는 방법은 RF 코일의 
저항과 온도를 감소시키는 것이다. 이를 위해 
극저온에서 전기저항이 제로인 고온초전도체를 활용한 
HTS RF 코일에 대한 선행 연구가 수행되었다[3-4]. 
선행된 HTS RF 코일 연구는 HTS thin film을 사용하
여 영상 품질의 향상을 확인하였다[3]. 그러나 MRI용 
RF 코일에 HTS thin film을 사용할 때 3가지의 제한
점이 있다. 첫 번째는 코일이 기하학적으로 평면구조
를 가지게 되며, 두 번째는 영상화하는 면적을 나타내
는 FOV(Field Of View)내 비 균일한 영상신호의 문
제가 발생하며, 세 번째는 RF 코일의 제작이 기술적으
로 어렵다는 것이다. HTS thin film은 LaAlO3 또는 사
파이어 단결정 기판 위에 반도체 공정(물리적 및 화학
적 진공 증착 공정)을 통해 제작된다[4-6]. 
  식(2)은 코일 구조와 샘플의 기하학적 관계에 의해
서 결정되는 채움 인자(filling factor : η)와 SNR과의 
관계식을 나타낸다. 여기서 η은 filling factor, Q는 
quality factor를 나타낸다. 

             ∝              (2)
  Filling factor를 최대로 높이기 위해서는 volume 코
일과 같이 코일이 샘플을 최대한 둘러싸야 한다. 그러
나 HTS thin fim으로 제작된 평면구조의 표면
(surface) 코일은 낮은 filling factor를 갖기 때문에 
volume 코일보다 낮은 SNR을 갖는다[7]. 
  그러나 최근 비스무스(Bismuth)를 기본으로 하는 
tape 형태의 HTS tape(Bi-2223, Bi-2212) 선재가 
개발되고 상용화 되었다. 최근 기존 구리 선재를 HTS 
선재로 대체하여 volume을 갖는 MRI용 HTS RF 코일
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Fig. 1. A fabricated HTS surface coil with matching 
circuit.
에 대한 연구가 진행 중이다. HTS tape 선재를 활용
한 선행 연구에서는 MR 신호를 유기전류에 의해 간접
적으로 받는 인덕티브 커플링 방법으로 구성하였다. 
인턱티브 커플링 방법을 통한 영상 신호의 획득은 수
신전용 코일(pick up coil)과 초전도 공진 코일, 튜닝 
코일 3 개가 필요하고 그 사이 간격을 조절하여야 한다
[8-12]. 그러므로 HTS RF 코일 제작 시 구조적으로 
복잡해진다. 
  본 연구는 Bi-2223 HTS tape 선재를 이용한 저자
장 MRI용 HTS volume 코일 제작에 대한 기초연구로 
single turn 형태의 표면 RF coil을 구리 선재와 HTS 
선재로 제작하고 MRI 영상을 획득하여 영상의 SNR를 
서로 비교 분석하였다. 또한 선행 연구와 달리 HTS 
코일에 정합회로를 직접 연결하여 HTS RF 코일을 구
성하였다.

2. 실험 방법

2. 1. 표면 코일 제작 및 특성 평가

  표면 코일을 제작하는데 사용한 HTS 선재는 상용화
된 Bi-2223 HTS tape(InnoST Co., Ltd, Beijing, 
China)로 폭과 두께는 각각 4.22 mm, 0.2 mm이다. 
MRI 마그네트 내에서 HTS tape가 경험하게 되는 자
장세기인 0.35 T에서 임계전류는 27.3 A였다.
  HTS tape 를 이용하여 그림 1 과 같이 지름 12 cm 의 
아크릴 실린더 위에 원형 코일을 만들고 양 끝단을  
정합회로에 연결하였다. 정합회로는 non-magnetic 
capacitor (American Technical Ceramics)를 
사용하여 중심주파수인 15 MHz 의 공진회로로 
구성하였다.  수신 전용 RF coil 만을 지원하는 MRI 
장치에서 사용하기 위해 passive decoupling 회로를 
추가하였다. 코일 제작 시 초전도 선재에 열적 손상을 
최소화하기 위해 녹는점이 낮은 인듐 주석을 솔더로 
사용하였다.
  제작한 HTS RF 코일의 성능 비교를 위하여 임상용 
RF 코일에서 일반적으로 사용하는 구리 선재로 지름 
12 cm 의 동일한 형태의 Cu RF 코일을 제작 하였다. 
제작된 RF 코일들은 styrofoam case 내에서 상온인 
300 K 과 액체질소 온도인 77 K 의 동작 온도 
조건에서 영상 실험 전에 network analyzer 로 코일의 
송수신 특성을 평가하였다. 안테나의 송수신 감도를 
나타내는 Q-factor 는 식(3)을 이용하여 
측정하였다[13]. 공진 주파수와 임피던스(impedance), 
반사계수 (reflection coefficient)를 측정하여 최적의 
Q-factor 를 갖도록 하였다. 

  

    (3) 

2. 2. MRI system 및 image parameter

  제작된 HTS RF 코일의 성능을 평가하기 위해서 
국내 MRI 업체인 (주)ISOL Technology 의 0.35T 

자장을 갖는 영구 자석 기반의 임상용 개방형 MRI 
장치인 Relax 모델을 사용하여 MR 영상을 획득하고  
분석하였다. 영상 실험에 사용한 pulse sequence 는 
Spin Echo(SE) sequence 와 Gradient Recalled 
Echo(GRE) sequence(flip angle: 60°̊)이다. 황산니켈 
(NiSO4) 혼합용액을 넣은 영상 시편(phantom)과 
자몽(grapefruit) 그리고 피실험자 1 명의 손목에 대한 
영상을 획득하였다. 실험 여건 상 각 샘플마다의 최적 
영상 파마미터를 찾아 적용하지 못하고 모든 샘플에 
대해 동일한 영상 파라미터를 적용하였다. 본 
연구에서 사용한 영상 파라미터는 TR(repetition 
time)/TE(echo time)=300/15 ms, slice thickness=5 
mm, slice gap=12 mm, average=1, matrix 
size=256x128 이다.
2. 3. 영상 재구성 및 SNR 측정

  MATLAB (Mathworks, MA, USA)을 기반으로 한 
GUI(Graphical User Interface) 프로그램을 제작하여 
MR law data 로부터 MR 영상을 재구성하고 
분석하였다. 

 

    (4)
  SNR 측정은 수식(4)을 이용하여 재구성된 영상에서 
100 개의 pixel 을 포함하는 관심영역(ROI; Region Of 
Interest)과 background 를 설정한 후 각각의 영역에서 
pixel intensity 의 평균값을 측정하여 그 비율을 
계산하였다. Background 영역은 영상의 4 곳을 
설정하여 이들의 평균값과 표준편차를 구하여 
사용하였다[2].

3. 실험결과 및 고찰

  정합회로와 passive coupling 회로를 부착 후 
상온(300 K)과 극저온(77 K)의 상태에서 RF 코일에 
대한 impedance 와 Q-factor 값의 변화를 network 
analyzer 로 확인하였다. 50Ω 로 맞추어진 impedance 
값은 동작 온도에 대해 변화 없이 유지되었다. 그림 
2 와 같이 상온에서 300kHz 로 측정된 –3dB 
Bandwidth 는  극저온에서 60kHz 로 감소하여 
Q-factor 값이 상온에서 46, 극저온에서 243 으로 5 배 
이상 증가하였다.
  표 1 과 그림 3 은 제작된 Cu RF 코일과 HTS RF 
코일을 상온과 극저온 온도 및 두 종류의 pulse 
sequence(SE, GRE)에 따라 획득한 영상과 
영상으로부터 SNR 를 측정하여 SNR 의 향상 비율을 
서로 비교하였다.
Table 1. Comparison of the SNR ratio between the 
Cu and the HTS RF coils depending on the 
temperature and the pulse sequence.

Sample Condition SE GRE

NiSO4
solution

Cu_77K/
Cu_300K

1.5 1.6

HTS_77K/
Cu_300K

2.4 1.9

HTS_77K/
Cu_77K

1.5 1.2

Grapefruit
Cu_77K/
Cu_300K

1.4 1.7

HTS_77K/
Cu_300K

2.2 2.0

Human wrist
(capitate)

HTS_77K/
Cu_300K

- 2.6

45
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(a) reflection coefficient at 300K

(b) reflection coefficient at 77K

Fig. 2. Measurement of reflection coefficient and 
Q-factor at different temperature with HTS RF coil.
  그림 3(a)의 NiSO4 용액 시편 영상의 경우 Cu RF 
코일로 획득한 영상보다 HTS RF 코일로 획득한 SE 
영상에서 2.4 배, GRE 영상에서 1.9 배 SNR 이 
향상되었다. Cu RF 코일 경우 극저온에서 획득한 
영상이 상온에서 획득한 영상 보다 SNR 이 1.5∼1.6 배 
증가하였다. 
  그림 3(b)의 자몽 영상은 HTS RF 코일과 Cu RF 
코일로 획득한 SE 영상과 GRE 영상을 비교했을 때, 
HTS RF 코일 영상이 각각 2.2 배와 2.0 배의 SNR 
향상을 확인하였다.
  그림 3(c)에서 손목 영상 획득 시 피실험자의 움직
임에 의해 동일한 단면의 영상에서 ROI를 설정하기 
어려움으로 획득한 영상 중 공통적으로 나타나는 적색 
박스의 유두골(capitate) 부위를 ROI로 설정하여 비교
하였다. GRE 영상에서 2.6배 SNR이 향상되었고, SE
영상에서는 artifact 발생으로 SNR 측정을 할 수가 없
어 결과에서 제외하였다.
  본 연구에서 제작된 Cu RF 코일이 77K의 극저온에
서 운전되는 Tcoil=77K일 때의 경우 상온에서 획득한 
영상에 비해 평균 1.5배 정도 영상 품질이 향상됨을 
확인하였다. 또한 HTS RF 코일을 사용하여 영상을 획
득하는 Tcoil=77K, Rcoil≈0Ω.인 경우 최소 2.0배 이상 
향상된 영상을 획득할 수 있었다.
  HTS RF 코일로 2배 이상 향상된 영상의 획득은 Cu 
RF 코일을 사용하여 동일한 영상을 획득하기 위해서 
영상 획득 시간이 2배 이상 소요됨을 의미한다. 그러
므로 HTS RF 코일은 Cu RF 코일에 비해 영상 획득 
시간을 획기적으로 감소시킬 수 있다.
  본 연구에서는 수신전용 코일(pick up coil)과 초전
도 공진 코일, 튜닝 코일을 사용하지 않는 상대적으로 
간단한 직접 정합회로를 구성하여 선행 연구의 인덕티

(a)

(b)

(c)

Fig. 3. Comparison SE and GRE MR image of NiSO4 
solution(a), and grapefruit(b) and human arm(c) 
using Cu and HTS RF coil at 300 K and 77 K.
브 커플링 방식의 HTS RF 코일[8-12] 보다 쉽게 제
작할 수 있었다. 또한 정합회로에 사용된 variable 
capacitor의 값을 변화시킴으로 튜닝과 매칭을 보다 용
이하게 조절 할 수 있었다.

4. 결 론

  Bi-2223 HTS tape 선재와 직접 정합회로로 제작된 
MRI 용 HTS RF 코일을 사용하여 기존 Cu RF 코일로 
획득한 영상에 비해 평균 2 배 이상 SNR 이 향상되고 
비교적 간단한 제작과정을 통해 volume 코일의 제작 
가능성을 확인하였다. 
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