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摘要 

    本研究中，我們整合結合超導量子干涉元件（superconducting quantum 

interference device, SQUID）和預極化技術，提高低磁場核磁共振系統的量

測訊雜比，並將此系統應用於肝腫瘤檢測。為了解決在非磁屏蔽環境下，測量

磁場隨環境磁場漂移，而導致磁共振頻率飄移的問題，我們使用磁通閘監控環

境磁場之變化，作為磁共振訊號頻率修正之參考，成功增加了訊號頻譜之訊雜

比。然在量測微量樣品時，為了降低環境雜訊並避免冷卻預極化線圈的循環水

的訊號被量測到。我們採用了梯度接收線圈的設計，成功消除了循環水的訊號。

在 1.5 高斯的主磁場、930 高斯的預極化磁場之條件下，進行了微量（0.5 ~ 0.1 

g）之老鼠腫瘤與正常肝組織之縱向鬆弛時間（T1）之量測，與 0.5 g 老鼠肝臟

腫瘤與正常組織之混合樣品之鬆弛時間檢測。驗證本研究之低場磁共振系統具

臨床應用的潛力。 

 

 

 

 

 

 

關鍵字：低磁場核磁共振、梯度線圈、腫瘤量測、超導量子干涉元件、縱向鬆

弛時間、longitudinal relaxation time、gradiometer、low field NMR、SQUID 
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第一章 緒論 

    肝臟組織切片（liver biopsy）[1]為醫學上用於肝臟病變之診斷的一種病

理檢驗技術。臨床醫師利用超音波定位等方式，確定欲取下組織之位置之後，

以一根針刺入肝臟中，將肝組織帶出。在臨床醫師取下肝組織後，便會立刻將

其置入容器中以福馬林溶液（Formaldehyde Solution）進行固定（fixation），

後來再送病理醫師進行初步處理，經過數小時到十數小時的脫水、浸臘等程序，

再由醫檢師進行切片、染色、封片等工作後，製成病理玻片。玻片會被送回病

理醫師處，以顯微鏡觀察，判斷組織的病變情況，並寫成病理報告，通常這樣

的流程要耗費 3～5日。而在情況緊急時，「冷凍切片」[2]則是一個快速得到檢

驗結果的方法，通常用於手術進行時。於病人身上取下檢體，送至病理醫師處，

於零下 25～30 度進行冷凍切片，染色、封片、判讀，通常在半小時之內可得到

結果。然而，冷凍切片並非沒有缺點；因為沒有經過固定的程序，導致冷凍切

片的誤判率高，且其成本也較傳統切片高，故一般僅用於緊急之情況。 

為探求彌補以上兩種切片檢驗方法的缺點之可能，我們希望能將本實驗室

研發的低場核磁共振（Low-field NMR）系統應用至肝腫瘤的快速量測上。以核

磁共振的方法進行檢驗的優點是顯而易見地[3]，首先，樣品不需要經過任何處

理，直接放進系統檢測即可，少了樣品處理的麻煩，倘若檢測的速度足夠快速，

進行 NMR 量測之後，再對組織進行固定也是有可能的事。其次，經由物理的方

式，可對組織的量測結果量化、標準化，相較於藉由顯微鏡、依賴肉眼觀察的

判斷結果，更有說服力。另外，亦有提供檢驗結果佐證資料的價值。 
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    縱向鬆弛時間（T1，longitudinal relaxation time）是我們選來作為區別

腫瘤與正常組織的物理參數，選取此一參數的優點在於：不論量測時的環境背

景條件如何，對於同樣的樣品，都應該可得到同樣的參數值。因此可以擺脫量

測時環境背景條件不同，量測同一樣品但強度不同而導致難以比較的困擾。 

    在本實驗室之前的實驗，已可量測到 0.2 克的老鼠肝腫瘤樣本，並對 0.2 克

的腫瘤與正常組織的縱向鬆弛時間做出區別。本篇論文的重點在於，對實驗室

過去的系統進行改進與改造。藉由更改 SQUID 的工作頻率以提升訊雜比

（signal-to-noise ratio,SNR）、採用梯度接收線圈抑制雜訊及循環水訊號、

及對背景磁場飄移的現象做出修正等，使我們的系統能夠達到量測 0.1 克的肝

組織樣品縱向鬆弛時間之目標。 
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第二章 實驗原理 

2-1 核磁共振原理 

    核磁共振是利用具有自旋角動量的原子核在外加磁場下能階分裂之現象所

發展出來。根據量子力學原理，原子核攜帶電荷，自旋時會產生一磁矩 μ，與其

角動量 J 成正比，比例常數為迴旋磁比(gyromagnetic ratio)，其中 J 亦可用其自

旋量子數 I 來表示，關係式如下： 

                II
h

J   
2




                    (2.1) 

其中 h 為普朗克常數、 I 為自旋向量、γ為旋磁比[4-23]，且不同的原子核具有

不同的旋磁比，如表 1。 

    在無外加磁場下，原子核的磁矩會任意分佈，如圖 2.1(a)，當給予一外加磁

場 B0 時，磁矩則會成平行及反平行方向排列，如圖 2.1(b)，即磁矩在磁場之方

向成量子化，若外加磁場之方向為 z 方向，則 

Iz m                             (2.2) 

mI為磁量子數，其值有 2I+1 個，即 

mI = I, I+1, …, 0, I1, I                 (2.3) 

不同的原子核自旋量子數不同，質子數和中子數均為偶數的原子核，自旋量子

數為 0，無法產生核磁共振訊號；質量數為奇數的原子核，自旋量子數為半整數，

以氫原子核為例，其自旋量子數為 1/2，其所 

允許之量子態有 2I+1 等於 2個，在無外加磁場下，這兩個量子態能量相等，因

此無法得核磁共振，但若加入一外加磁場，此兩個量子態則產生分裂型成一能
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量差，而自旋磁矩的能量 E 為 

             000 BmBBE Iz              (2.4) 

因此氫原子核 mI為-1/2，自旋磁矩朝上的能量為 

0
2

1
BE 

                           (2.5) 

mI為 1/2，自旋磁矩朝下的能量為 

0
2

1
BE 

                            (2.6) 

從式(2.5)跟式(2.6)中我們可以得到兩狀態的差值 E 為 

0BEEE 
                     (2.7) 

上述兩個不同自旋狀態能量差值稱為奇曼能量分開值(Zeeman splitting)，如圖

2.2，而 0B  為拉莫頻率(Larmor frequency)。接著利用 Boltzmann 分布可得知

低能量磁矩的居量(population)分布會比高能量磁矩來的高，其比值為 










 






skT

E

N

N
exp                         (2.8) 

k 為波茲曼常數(1.3805×10
-23

 J / K)，Ts為自旋系統的溫度。因自旋向上之低能量

磁矩分布居量較多，所以淨磁矩(net magnetization vector)會順著靜磁場 B0的方

向，如圖 2.3。此時從 x 方向給一角頻率 0B  的脈衝(pulse)B1，在旋轉座標下

淨磁矩會從 z’軸往 y’軸的方向上偏移如圖 2.4，偏移的角度會跟 B1的強度及 B1

開啟時間有關, 其相關行為如下式所示: 

   tB1                          (2.9) 
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若最後偏移的角度 = 90°時，則所加之 B1脈衝稱 90°脈衝，偏移角度 = 180°

時，則稱 180°脈衝，這種原子核磁矩在靜磁場下會吸收特定頻率的電磁波使其

能量發生躍遷的行為就稱為核磁共振(Nuclear Magnetic Resonance, NMR)。 

 

2-2 縱向鬆弛與橫向鬆弛  

    將 B1關閉後，由於 B0磁場仍持續作用，原子核從激發態以進動(precession)

的方式回到平衡狀態，如圖 2.5，此現象稱之為鬆弛(relaxation)，而主要又可分

為自旋-晶格鬆弛(spin-lattice relaxation) 和自旋-自旋鬆弛(spin-spin relaxation)兩

種。自旋-晶格鬆弛是指原子核將吸收的能量釋放到周圍的晶格，回復至平衡狀

態，使得淨磁矩沿著 B0磁場(z 方向)方向的過程，亦即磁化量 MZ回復到原來的

平衡值之行為，又稱為縱向鬆弛(longitudinal relaxation) ，如圖 2.6，可用 Bloch 

equations 的解來表： 

         1
,

1
, 010,

Tt

z

Tt

zz
eMeMtM





          (2-10) 

其中時間常數為 T1；自旋-自旋鬆弛為原子核自旋之間的能量交換導致彼此的拉

莫頻率改變，造成失相(dephasing)，使得淨磁矩之 xy 分量隨時間而減少，亦即

磁化量 Mxy消失之現象，也稱為橫向鬆弛(transverse relaxation) ，如圖 2.7， Bloch 

equations 的解為： 

                2
,,,, 0t

Tt

yxyx
eMM


                  (2-11) 

時間常數為 T2，然而，由於實際上 B0磁場並非完全均勻，不同的原子核感受到

的外加磁場強度不同，進動的拉莫頻率也會不同，使得相位更不一致，訊號衰
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減的更快，因此修正後的時間參數 T2*為： 

      0

2inhomo2

*

2

1111
B

TTTT
              (2.12) 

    在鬆弛過程中，Mz與Mxy分量會不斷的改變，因此放置一之接收線圈，其中

心軸平行於y方向，便能感受到淨磁矩在x-y平面上隨時間衰減之訊號，如圖2.8，

稱為自由感應衰減(free induction decay, FID)，再將此訊號經過傅立葉轉換

(Fourier Transformation)，就能得到核磁共振訊號之頻譜。 
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表 2.1 
1
H, 

13
C, 

19
F,

 31
P 等原子核的旋磁比值 

原子核 自旋量子數 I 旋磁比(MHz/Tesla) 

1
H

 
1/2 42.58 

13
C 1/2 10.71 

19
F 1/2 40.05 

31
P 1/2 11.26 

 

              

(a)                              (b) 

圖 2.1 (a)沒有外加磁場下原子核磁矩指向任意方向 (b) 給予一外加磁場B0時磁

矩成平行及反平行方向排列 

 

 

圖 2.2 自旋量子數 I =1/2 之原子核系統的 Zeeman 效應 
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圖 2.3 由 Boltzmann 分布得知自旋向上之低能量磁矩 μ 分布居量較多，所以淨

磁矩 M 會順著靜磁場 B0的方向 

 

 

圖 2.4 給一脈衝 B1後，淨磁矩開始偏移 

 

 

圖 2.5 在鬆弛過程時，在實驗座標系原子核之進動現象 
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圖 2.6 鬆弛過程時 Mz相對於時間之變化 

 

 

圖 2.7 鬆弛過程時 Mx’y’相對於時間之變化 

 

 

圖 2.8 接收線圈所得到的自由感應衰減訊號 
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第三章、實驗架構與系統改進 

3-1 系統架構介紹 

實驗的量測系統是由先前之系統改造而來，如圖 3.1 所示，硬體結構主要

更動了兩點：1.將原本的接收線圈（pick-up coil）由原本的法拉第線圈改成

了梯度計（Gradiometer）的設計。2.為紀錄外界磁場變化，在屏蔽箱外側增加

了磁通閘（fluxgate）。 

實驗的程序控制是由以 Labview 編輯之程式、配合 DAQ 卡控制各週邊儀器

來完成。實驗所需控制之主磁場（B0）、XYZ 方向梯度磁場（Gx、Gy、Gz）、Y方

向補償磁場（Bc）、激發磁場（B1）、預極化線圈（Bp）之電流等，皆由程式經

由 DAQ 卡控制；待測物被激發後產生的訊號，由接收線圈接收，再由輸入線圈

（Input coil）耦合至 SQUID，訊號藉由互感的方式傳到 SQUID，由 PCI-100 輸

出，後經過濾波放大器，再由 DAQ（Data Acquisition ,DAQ）卡擷取，進入電

腦。 

實驗中用於提供預極化磁場的水冷預極化線圈，通以 1安培的電流可產生

310 高斯的磁場強度（線圈中心位置），以線徑 0.7mm 之銅線繞成，其內徑為

36mm，高為 40mm，參圖 3.2。 
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圖 3.1 可攜式低磁場核磁共振之系統架構與實驗流程概要。 

 

 

圖 3.2 水冷預極化線圈。內徑為 36 mm，可提供 310 Gauss/A 之磁場。 
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3-2 使用磁通閘以進行主磁場之修正 

    本系統的主磁場是由地球磁場與外加磁場相疊而成，由於地磁本身會變動

的關係，主磁場的頻率並不會像在屏蔽屋內一樣保持定值。在我們的實驗場所，

此飄移值的範圍約為10 Hz左右，因為每筆資料中心頻率都不一樣，其頻譜平均

中不同筆資料的峰值將出現在不同頻率上，而使得其平均頻譜的SNR提升效果變

差，示意圖見圖3.3。 

 

 

圖 3. 3 中心頻率漂移時，將導致頻譜平均結果不理想。 

 

    為了克服磁場漂移導致多次平均時，無法確定其實際中心頻率的問題，我

們增加了磁通閘（fluxgate）來記錄每次實驗的外在磁場變化，並以 Labview

製作了分析程式，來對每次的NMR結果做修正，見圖3.4。 
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圖3. 4  磁通閘紀錄之電壓值與中心頻率之分析程式介面。工作順序如下：由(a)

圖所擷取之FID資料，經過快速傅立葉轉換成為(b)的頻譜圖，程式設計成自動

抓取頻譜之最大值，即我們此次量測的中心頻率(A)。 (c)圖為該筆資料的磁通

閘紀錄電壓值，將相對應的時間內的數值進行平均，作為我們的磁通閘的電壓

代表值（B）。 (d)圖將每一筆資料的(A)與(B)畫在圖上，並進行線性fitting，

找出相對應的斜率（slope）與截距（intercept），顯示在(e)。 
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    若想利用磁通閘來紀錄主磁場變化，最好的位置當然是放在待測物旁邊，

可保證磁通閘量測之電壓與主磁場為線性關係。但因為磁通閘有金屬部件，且

可能會記錄到預極化線圈產生的磁場，可能會造成量測上的干擾或非理想情

況，因此我們將磁通閘固定在屏蔽箱的外側（參圖3.5），避免干擾實驗量測結

果。雖然磁通閘所量測到之訊號並非主磁場之大小，但仍有某種關連，我們假

設其為線性關係。記錄主磁場方向(系統Z軸方向)的磁場變化，以此作為校正依

據。在實際應用上，磁通閘量測到的電壓大小並非總是跟主磁場一致。 

 

  

            (a)                           (b) 

圖3.5  (a)磁通量閘(fluxgate)。(b)磁通閘置於屏蔽箱外側，紀錄Z軸方向電

壓變化。  
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    欲使用此方法來進行校正，我們必須在每次實驗之前量測水的樣品多次（在

我們的系統目前是平均是40次）作為標準，並同時擷取磁通閘量測到的電壓值。

在分析時，將資料中擷取到的電壓進行平均，並與該筆資料的頻譜圖的中心頻

率相對照，即可得到磁通閘量測到的電壓與外界磁場變化的關係式。因此可得

到一相對應的斜率與截距。在分析後續量測資料時（亦須擷取當時的磁通閘電

壓值），再將此時得到的斜率與截距代入，即可進行FAA與TFAA的修正，例圖見

圖3.6。 

 

圖 3.6  磁通閘電壓訊號與中心頻率之作圖。如圖，藉由軟體對多個磁通閘-中

心頻率的資料點進行線性 fitting，可得到該直線的斜率與截距，便可利用進行

NMR 程序時量測到的磁通閘電壓值來反推當時的中心頻率為多少。例：Resonance 

frequency = 420.2 × (Fluxgate output) + 2354.8，若 fluxgate output 為

4.57V，則可推知中心頻率為 420.2 × 4.57 + 2354.8 = 4275.114 Hz。 
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3-3 配合磁通閘進行 FAA 與 TFAA 之修正 

    在本系統中，我們將磁通閘與頻率調整平均（Frequency Adjusted 

Averaging,FAA）與時域頻率調整平均（Time-domain Frequency Adjusted 

Averaging, TFAA）兩種方法結合，試圖提升平均後頻譜的品質。兩種方法的主

要差別在於：FAA是對量測到FID訊號的頻譜進行主磁場的調整後再進行平均；

TFAA則是在FID轉成頻譜之前就先進行了主磁場的調整動作，然後才轉成頻譜，

進行平均。 

    在此先介紹FAA配合磁通閘的調整方法，本實驗過去的FAA的實現方法，是

利用找出頻譜中訊號最大值的那一點作為中心頻率，在當時可以實現的原因是

量測之樣品訊號很大，頻譜中之最大值顯而易見。但因為現在我們量測的樣品

訊號非常小，在單筆NMR的頻譜中無法辨識出來，故使用磁通閘來記錄進行量測

程序時的背景磁場值，再反算回當時的中心頻率值，其方法請參3-2節的圖3.6。

得到各筆資料的中心頻率後，我們可以將它調整到某一個頻率，再對頻譜上所

有頻率的點進行加總、平均，即完成整個FAA的程序。 

    接著介紹TFAA的運作方式：若利用三角函數之積化和差公式，假設所接收

到的自由感應衰減訊號為一同相位之正弦訊號(sin(ω1t+θ))，乘上另一正弦訊

號(sin(ω2t))後，可視為兩頻率之相加與相減，公式如下： 
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 因此便可藉由改變ω2將NMR頻譜訊號移到相同的頻率並作平均，此種方法稱

之為時域頻率調整平均(Time-domain Frequency Adjusted Averaging, TFAA)。

在我們的系統當中，我們取的是cos[(ω1 - ω2)t +θ]這一項，將(ω1 - ω2)取

為定值，而ω1之值為磁通閘量測到的電壓值所推算出來的中心頻率之值，ω2則

配合ω1變動，使(ω1 - ω2)這一項能為定值，以此便能將數筆量測資料之中心

頻率對到某一特定頻率上。在TFAA的方法中，背景雜訊因為是隨機變動的，在

頻譜上會逐漸逼近零；而待測樣品的相位θ值，因為是受我們的實驗程序控制

的關係，將落在特定之值，故不會抵消。藉由增加平均之次數，可使背景雜訊

不斷下降，進而提高SNR值。 

    在我們的實驗當中，因為腫瘤的訊號非常小，以FAA的方式將無法在頻譜上

看出，故皆採用TFAA的方式，利用多次平均壓低背景雜訊，以觀察實驗之結果。 

 

圖 3.7  有無使用頻率調整平均的比較。 
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3-4 梯度計 

    在量測的過程中，我們發現即便沒有放入任何待測物（no sample），仍然

會量到訊號，且訊號跟磁化飽和的腫瘤細胞沒有明顯地區別，這代表，若不消

除此訊號，則無法準確的量測腫瘤的訊號大小。為確定此訊號的來源，我們比

較了預極化線圈有水跟無水的情況，發現訊號的來源確實是預極化線圈外圍的

散熱用循環水所導致。若不使用水循環來幫助預極化線圈散熱，量測一次 T1（Bp

電流 3A 下，進行 120 次單次脈衝程序）Bp線圈內側溫度約會上升 15℃。故此，

在兼顧維持溫度恆定與安全及方便的考量之下，必得設法排除循環水的訊號，

方能正常的進行量測。 

    因此，我們採用了梯度計的設計，來取代原本的磁量計，其架構如圖 3.8。

將兩個線圈上下交疊，但是方向反接，使得上下線圈量測的訊號能夠互相抵消。

將梯度計放入預極化線圈中，因為上下兩線圈都會接收到循環水的訊號，則此

部分可以互銷抵銷。後再將待測物放入上方的線圈中，此時僅有上方的線圈會

接收到樣品的訊號，但下方的線圈卻沒有，因此可在消除循環水訊號的情況下

量測到樣品的訊號，但仍保有水冷循環降溫的優點。又，為了使下方線圈不會

接收到上方樣品的訊號，上下線圈亦得相隔一段距離，在本系統中的上下兩線

圈的距離是 11 mm。 
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圖 3.8  (a) 方向相反的兩個磁量計。(b) 相接後上下兩個線圈擷取到的背景訊

號將會抵消。（c）僅在上方線圈內放入待測物，樣品訊號不會抵銷，但背景訊

號會抵銷。 
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3-5 梯度計之最佳化  

    為確保梯度計的量測效果，一樣必須經過最佳化的動作。主要概念為：比

較不同層數的梯度計的在相同量測條件下的 SNR 值，並取 SNR 最佳的層數做為

我們最終使用的版本。最佳化後我們發現 SNR 最好的是單一線圈 4層，單層 38

匝，雙邊 304 匝的梯度計。其尺寸為內徑 12 mm，高 20 mm，所使用的漆包線其

線徑為 0.45 mm（見圖 3.9）。在 Bp = 930 高斯，TBp = 2 秒的條件下，量測 2 ml

的 DI water，平均 20 次，其 SNR 約為 38。（參圖 3.10、11） 

 

圖 3.9  梯度計成品尺寸圖。                  

 

圖 3.10 SNR 例圖。訊號(signal)取中心頻率處強度最大值。雜訊(noise)則取

中心頻率往左 50 Hz 處之平均。SNR = Signal / noise 。 
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(a)                        (b) 

圖 3.11 (a)梯度計最佳化不同層數 SNR 值。其中原線圈為原本使用之磁量計。 

 (b) 將(a)做圖。每一層為 38匝，最佳為 4層 152 匝。 

 

 

     又，為確保梯度計放入預極化線圈後，能確實的消除水的訊號，一樣必須

對梯度計的位置作最佳化的動作。程序為在無放置樣品的情況下，進行核磁共

振實驗，給予的預極化磁場大小為 930 高斯，預極化時間為 2秒，每筆資料為

20 筆平均。比較量測到的循環水訊號大小。比較了幾個不同位置的情況後，發

現梯度計放在最底部的地方（距底部 0 mm），循環水的訊號是最小的（抵銷的效

果最佳），見圖 3.12。將完成了的梯度線圈放入系統內，在無樣品的狀態下，進

行給予不同預極化時間之測試，其結果如圖 3.13，可看見有明顯之改善。 
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          (a)                                  (b) 

圖 3.12  (a)梯度計與水冷線圈底部距離示意圖。 (b)使用梯度計量測距底部不

同距離之循環水訊號。 

 

 

圖 3.13  使用法拉第線圈與梯度計，給予不同預極化時間，測量背景值（循環

水訊號）之比較。 
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3-6 主磁場之更換 

    在之前的研究中，我們都是選用 1高斯的主磁場，但並未確認現在所用的

SQUID 的最佳主磁場是否為 1高斯，為尋求提升系統之 SNR 值之可能，我們進行

了小範圍的主磁場的最佳化工作。我們比較了對應不同頻率之主磁場：4350 Hz 

～ 9350 Hz，間隔約 1000 Hz，量測該條件下同樣樣品（DI water 2ml）之 SNR

並進行比較（圖 3.15），關於 SNR 之取法請參圖 3.14。 

    在實驗中，我們發現雜訊的確如同預期的下降，但訊號大小卻也以不同的

比例下降了，因此SNR值上升到一個程度後也開始往下掉。最後我們選定6350 Hz

（約為 1.5 高斯）為之後實驗的主磁場，SNR 值則較之前採用 4350 Hz 為中心

頻率時提升約 70％。  

 

 

圖 3.14  SNR 之定義。訊號(signal)取中心頻率處強度最大值。雜訊(noise)

則取中心頻率往左 50 Hz 處之平均。SNR = Signal / noise 。 
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                    (a)                                 (b) 

 

                    (c) 

圖 3.15  (a)不同共振頻率下量測相同樣品（DI water，2 ml），平均 20 次之

訊號值。 (b) 不同共振頻率下量測之背景雜訊（no sample），皆取在（中心頻

率-50）Hz 處。 (c) 將(a)、(b)相除所得之訊雜比（SNR）。 
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第四章、實驗數據與討論 

4-1 縱向鬆弛時間(T1) 之量測 

    縱向鬆弛時間（T1）是我們選來作為區別腫瘤與正常組織的物理參數，選取

此一參數的優點在於：不論量測時的環境背景條件如何，對於同樣的樣品，都

應該可得到同樣的參數值。因此可以擺脫量測時環境背景條件不同，量測同一

樣品但強度不同而導致難以比較的困擾。 

    欲量測樣品之 T1，其實驗流程如下： 

1. 給予樣品不同預極化時間，進行單發的核磁共振程序（single-shot  

sequence），其波序見圖 4-1。 

2. 將所得之自由感應衰減（FID）訊號轉換成頻譜，將頻譜上的訊號強度記錄

下來。 

3. 不同預極化時間的頻譜強度將符合下式： 

)1( 1/

0

TTBpeAy


                             (4-1)                        

其中 TBP 為預極化線圈開啟之時間，y則代入量測到的強度值（intensity）。如

此即可得到 T1值，A0為樣品理論上的極化飽和值。 
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圖 4.1 單發脈衝 NMR 之波序。 

 

    在接下來的量測當中，所有的預極化時間皆固定為 0.15、0.2、0.25、0.3、

0.35、0.4、0.45、0.5、0.6、0.7、0.8、1.0 秒等 12 個點，如此的間隔設計，

是為了捕捉腫瘤與正常組織從未飽和到飽和的變化，故 0.5 秒前的時間間隔較

短，其後間隔則拉長。每個預極化時間的資料點皆為 100 次 NMR 的平均，脈衝

（B1）開啟時間為預極化線圈關閉後 0.025 秒，脈衝長度為 20 ms，預極化磁場

大小為 930 Gauss。FID 的分析時間則是預極化線圈關閉後 0.055~0.105 秒，長

度 0.05 秒。循環水溫度固定在 19℃。 
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4-2 不同重量老鼠肝腫瘤與正常肝組織之 T1量測 

    在經過上一章的各項改進後，不同重量的老鼠肝臟腫瘤訊號強度已可明顯

區別出來（圖 4.2）。於是我們進行了老鼠的肝腫瘤與正常肝組織之 T1量測。其

結果如表 4.1、圖 4.3、4.4 所示，由圖可知，重量 0.1~0.5 克的老鼠肝臟腫瘤

組織已可明顯區別出來；而老鼠的正常肝組織的訊號則較小，在重量 0.1 克時，

跟未擺放任何樣品的數據會有明顯重疊的部份。 

 

圖 4.2 不同重量老鼠肝臟腫瘤組織的磁共振訊號。 

 

 

T1 (ms)  樣品重量（g） 

樣品 0.5 0.3 0.2 0.1 

腫瘤組織 513.5 439.6 366.6 416.2 

正常組織 276.1 232.0 327.1 195.7 

表 4.1 老鼠肝臟腫瘤組織、正常組織 0.1~0.5 克的 T1(ms)量測結果 
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圖 4.3 老鼠肝臟腫瘤組織 0.1~0.5 克的 T1量測結果 

 

圖 4.4  老鼠肝臟正常組織 0.1~0.5 克的 T1量測結果 

 

    在可以區別出不同重量的樣本之後，為確認系統量測之穩定度，我們又再

重複量測了同樣的樣本，並求出平均值與標準差。其 T1 量測結果如表 4.2、圖

4.5 所示。 
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腫瘤組織 量測次數   

重量 (g) I II III T1 avg (ms) 標準差 

0.5 513.5 498.9 654.2 555.5 85.7 

0.3 439.6 339.3 330.4 369.8 60.6 

0.2 366.6 343.6 356.3 355.5 11.5 

0.1 416.2 209.6 312.9 312.9 103.3 

(a)肝臟腫瘤組織 T1 (ms) 

正常組織 量測次數   

重量 (g) I II III T1 avg (ms) 標準差 

0.5 276.1 88.5 81.2 148.6 110.4 

0.3 232.0 33.7 233.7 166.5 114.9 

0.2 327.1 93.7 3.2 141.3 167.1 

0.1 195.7 194 4.3 131.3 109.9 

(b)肝臟正常組織 T1 (ms) 

表 4.2 0.1~0.5 克老鼠肝臟腫瘤與正常組織 T1多次量測結果 

 

 

 
(a) 老鼠肝臟腫瘤組織，量測多次(左)與平均值(右) 

 
(b) 老鼠肝臟正常組織，量測多次(左)與平均值(右) 

圖 4.5 將表 4.2 作圖之結果。含三次量測之 T1與平均之 T1。 
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    又，為了判別量測結果之好壞，我們將式（4-1）進行了轉換，使其成為一

條直線，方便判別。其算式如下： 

 (4-1) 

 

 

 

 (4-2) 

    將(4-2)式的左項作為 y軸，TBp作為 x軸，則量測結果可轉為以下之形式（圖

4.6、4.7）： 

 

圖 4.6 不同重量的老鼠肝臟腫瘤組織磁共振訊號分析 
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圖 4.7 不同重量的老鼠肝臟正常組織磁共振訊號分析 
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4-3 不同比例老鼠肝腫瘤與正常肝組織混合樣本之 T1量測 

    因為在實際取得之樣本中，並不會整個樣本都是腫瘤組織或正常組織，而

是某一個比例的混合，因此，我們又測試不同比例的混合樣品，來檢視我們的

系統是否能區別出不同比例樣本的差異。每個樣品的總重量固定為 0.5 克，不

同樣品的腫瘤含量為 0、0.1、0.2、0.3、0.4、0.5 克（0％、20％、40％、60

％、80％、100％），正常組織的含量則反之。其結果如表 4.3、圖 4.5、4.6 所

示。由圖 4.6，可看出混合比例樣本的 T1趨勢大致與比例的差別一致。 

 

  Tumor (t) : normal (n) 腫瘤與正常組織比例 

Tp (s) 
t : 0 g 

n : 0.5g 

t : 0.1g 

n : 0.4g 

t : 0.2g 

n : 0.3g 

t : 0.3g 

n : 0.2g 

t : 0.4g 

n : 0.1g 

t : 0.5g 

n : 0 g 
no sample 

0.15 0.00125499 0.000838042 0.00107523 0.00108065 0.00133737 0.00199758 0.000431 

0.2 0.0013965 0.000918488 0.00121224 0.00152836 0.0018709 0.00264878 0.000556 

0.25 0.00152509 0.0011692 0.00136747 0.00174579 0.00213485 0.00315897 0.000465 

0.3 0.00156334 0.00131939 0.0014497 0.00176113 0.00217428 0.00401998 0.000424 

0.35 0.00164041 0.00111032 0.00183673 0.00202228 0.00259209 0.00409009 0.000479 

0.4 0.0019717 0.00116319 0.00182477 0.00230811 0.00257563 0.00441983 0.000435 

0.45 0.00193791 0.00130279 0.00190318 0.00243996 0.0027774 0.00473871 0.000565 

0.5 0.00169139 0.00147618 0.00203288 0.0023364 0.00300976 0.00479357 0.000585 

0.6 0.00194979 0.00167101 0.00215135 0.0027259 0.00343665 0.00536998 0.000533 

0.7 0.00186007 0.00178414 0.00198388 0.00257634 0.00336242 0.00524349 0.000584 

0.8 0.0019433 0.00180124 0.00220058 0.0026953 0.00322373 0.00589854 0.000475 

1 0.00192565 0.00177077 0.00207716 0.0026945 0.00364804 0.00629334 0.000614 

T1 (ms) 154.49 305.12 237.08 273.36 313 372 93.77 

 

表 4.3  不同比例老鼠肝臟腫瘤與正常組織混合樣本之 T1 量測結果。樣品總重

為 0.5 克。 
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圖 4.8  不同比例老鼠肝臟腫瘤與正常組織混合樣本之 T1 量測結果。本圖為表

4.3 之作圖。 

 

腫瘤重量 (g) 0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 

正常組織重量 (g) 0.5 0.4 0.3 0.2 0.1 0 

T1 (ms) 154.49 305.12 237.08 273.36 313 372 

 

圖 4.9  對表 4.3 不同 T1與不同混合比例樣本之作圖。樣品總重為 0.5 克 。 
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    為鑑別量測結果之好壞，我們同樣利用在 4-2 節後半部所提到的方法，對

實驗結果進行了轉換，其結果如圖 4.7 所示： 

 
 

圖 4.10  對不同混合比例的肝腫瘤(T)與正常肝組織(N)的量測之轉換結果。 

 

   又，在確認不同混合比例的樣本能夠區分開之後，我們又進行了重複量測，

並計算其平均值與標準差，用以確認系統的穩定度如何。其結果如表 4.4 所示，

其趨勢也是大致與混合比例成正相關。 

 腫瘤(t)與正常組織(n)比例 

量測次數 
t : 0 g 

n : 0.5g 

t : 0.1g 

n : 0.4g 

t : 0.2g 

n : 0.3g 

t : 0.3g 

n : 0.2g 

t : 0.4g 

n : 0.1g 

t : 0.5g 

n : 0 g 

I 154.49 305.12 237.08 273.36 313 372 

II 205.8 170.64 290.82 229.83 334.44 415.95 

III 188.02 228.23 257.61 224.81 278.45 395.92 

T1 平均 (ms) 182.77 234.66 261.8367 242.66 308.63 394.62 

標準差(ms) 26.05 67.47 27.11 26.69 28.24 22.00 

表 4.4  混合比例樣品量測三次之結果與平均值。             
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      (a)混合比例樣品三次量測結果 

   

      (b) 混合比例樣品三次量測平均值。 

 

圖 4.11  混合比例樣品三次量測結果。表 4-4 之作圖。 
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第五章、結論 

    在本文中，我們應用了磁通閘來修正了環境磁場漂移的問題，並以 TFAA 的

方式使頻譜的雜訊降低，使得低克數的肝腫瘤之訊號得以被辨識出來。為了使

環境背景雜訊與冷卻用循環水的訊號消除，而採用了梯度計的線圈設計，也成

功的將循環水訊號降低至可接受的程度。另外，我們將工作頻率從原先的4300 Hz 

提高到了 6350 Hz，藉由 SQUID 量到的雜訊下降的貢獻，使得 SNR 提升了 50％，

使得量測的結果能更為可靠。 

    應用了上述之改進，我們進行了 0.1~0.5 克老鼠肝臟腫瘤與正常組織之鬆

弛時間 T1 之量測，以及混合樣品之測試。以目前的結果看來，量測的穩定度仍

有待提升；且樣品量測時間過長，以快速量測為目標的前提下，此點亦會是將

來要改進的方向；在實際應用時，應會面臨要量測重量更輕的樣品的問題，因

此如何提升 SNR 值及其它系統的改進問題，仍然是會將來要繼續努力克服的問

題。 
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