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第１章 はじめに 

1.1. 研究背景 

核磁気共鳴（NMR：Nuclear Magnetic Resonance）現象を利用した磁気共鳴イメージング（MRI：

Magnetic Resonance Imaging）装置は 1973 年に Paul Lauterbur によって発見された後[1]，1980 年代

前半に臨床応用が開始され，今日では医療施設に広く普及し，世界で約 2 万台（国内では約 6,000

台）が稼動している．臨床診断用 MRI の 2013 年時点での世界市場規模は，約 5,000 億円と言われ

ており，今後ますますの成長が予測されている． 

 

  

超伝導磁石を用いた MRI（東芝MS）     永久磁石を用いたMRI（日立メディコ） 

図 1-1. 臨床診断用 MRI装置 

 

近年，磁石の高磁場化や，制御・信号処理系アナログ回路のデジタル化といったハードウェアの進歩

と並行して，従来から MRIで取得していた組織構造のような形態情報以外に，「fMRI：functional MRI」

「MRS：MR Spectroscopy」「MRE：MR Elastography」のような生理学的情報や生化学的情報などを取得

する手法も精力的に開発されている．もちろん，PC（personal computer）や携帯情報端末の発展に伴う

ソフトウェア技術の進化がこのような MRI 計測手法の一般化にも大きく貢献している．また，MRI 装

置および手法のほとんどの研究開発は，臨床医学分野に関連して日進月歩で進められており，そのよう

な計測画像の深いコントラストから生み出される画像の鮮明さもあって，MRIに関係する研究者ばかり

でなく，その計測結果に触れた科学者たちの垂涎の的となっている． 

以上のような理由から，生物学，創薬科学，食品工学，土木工学，電気化学など，様々な科学技術と

産業の分野においても MRIの適用が試みられている[2]．当然のことながら，臨床診断用 MRIの他分野

への適用は，その設置スペースや導入費用などの点から困難であり，人体用に最適化された計測機能は，

他の撮像対象では充分に能力を発揮することは難しい．このようなMRI計測技術の多様化や利用分野の

拡大に伴い，小型で安価，かつ容易に構築や改変が可能な MRI装置や主要ユニットの開発が求められて

きた． 

図 1-2に一般的な研究用MRIシステムのブロック図を示す． 
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図 1-2. 研究用 MRIシステムのブロック図 

 

図 1-2の左側に示すように,「MRIコンソール」は，ユーザが操作する制御用コンピュータ，MRI

計測に必要な高周波出力と勾配磁場出力を生成するパルス発生器，パルス発生器の出力信号の変調

および NMR信号の検波を担う高周波送受信機（トランシーバー）から構成される．「増幅ユニット」

は，高周波出力や勾配磁場出力，受信した NMR信号の増幅を担う各増幅器から構成される．「信号

検出系」は，磁石，RF コイル，勾配磁場コイル，静磁場不均一を補正するシミング回路から構成

される． 

臨床診断用全身 MRI の場合は，患者の計測対象部位・疾患に適した検出コイルや撮像シーケン

スを適宜選択し，場合によっては一日に 30 人を超える撮像をこなしている．また，さらには電子

カルテシステムとの相互接続が必要であることから，撮影予約，撮像，および診断を機器レベルで

も分業しており，「オペレーション管理」「撮像制御」「画像再構成」などの用途毎に，個別に高性

能コンピュータを使用し，互いに高速ネットワーク（e.g. Gigabit Ethernet）で接続して運用するケ

ースがほとんどである．本論文では，そのような外部接続機能に関しては研究範囲を超えてしまう

ため触れないことにする． 

巨瀬らは，「MRI コンソール」や「増幅ユニット」などのエレクトロニクス系を小型化して移動

可能とし，これを永久磁石と組み合わせることにより，さまざまな用途に柔軟に対応可能な「コン

パクトMRI」というコンセプトを提案した[3,4]．このコンセプトに基づき，これまでに，骨密度計

測用 MRI[5]，マウス撮像用 MRI[6]，関節リウマチ診断用MRI[7-9]，骨微細構造計測用 MRI[10,11]，

低温室用 MRI[12]，樹木計測用モバイル MRI[13]，小児骨年齢計測用 MRI[14]などが提案されてお

り，薬事認証を得て，臨床診断への応用も行われている[15,16]． 

すなわち，全身用 MRI は，もはや他の計測対象へ対応できないほどに専用化，コスト最適化が

進んでしまっているために，新たに MRI を適用しようとする計測対象の特徴や科学技術分野の経

済的体力に適った，専用の小型MRIが実現されたのである． 
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筑波大学MRイメージング研究室で開発したコンパクトMRI（1999年） 

図 1-3. コンパクト MRI のコンセプトモデル 

 

このようないわばカスタマイズ可能な MRI システムを新たに開発しようとする場合，MRI 用パ

ルス発生器（しばしば「パルスプログラマ」と呼ばれる）が最も重要な構成要素となる． 

MRI用パルス発生器には，MRI計測に求められる高周波パルス出力と勾配磁場波形の高い時間分

解能，パルスのジッター（ゆらぎ）のない正確な出力タイミング，および数分から数時間のパルス

系列を連続かつプログラマブルに生成する機能が求められる．それだけでなくパルス発生器は，コ

ンパクト MRI のフレキシビリティや可搬性を損なわずに，さらには計測対象の市場規模に合致し

たコスト等を総合的に考慮した，必要充分な能力を備えていなくてはならない．このような目的の

ために，これまでに DSP（digital signal processor）[17]や FPGA（field programmable gate array）[18-22]，

マイクロプロセッサ[23]を用いた開発事例が報告されている．しかしながら，専用ハードウェアの

開発には，開発期間の長さや開発コストの高さ，技術者の確保困難などの問題がある．よって，今

後ますます発展する PC やタブレット等の携帯情報端末との親和性を考えると，ハードウェア開発

部分を極限にまで簡素化した構造が好ましい． 

ところで，1960 年代に登場した，いわゆるミニコンピュータは，NMR 装置にも早くから取り入

れられ，パルスシーケンスの発生とデータ収集にも使われてきた[24,25]．このような試みが成功し

たのは，ミニコンピュータが，単純な論理回路から構成されていて，今から見れば機能も低く，後

に述べるような複雑なオペレーティングシステムや独立したハードウェアからの割り込みが存在

せず，機械語どおりのタイミングで，パルスジッターもなく正確に動作したからである． 
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そこで，同様の試みが，1970 年代以降，PC などでも試みられたが，当時の PC には，一定期間

毎にCPUに割り込んでデータのリフレッシュを要求するDynamic RAMが使われており，また，CRT

画面のリフレッシュのためのデータ転送の際にも，ハードウェア割り込みが使用されていた．この

ため，マイクロプロセッサをパルサーとして使用するためには，Static RAM を使用し，OSを使わ

ず，一切のハードウェア割り込みを禁止する必要があった[26]． 

 

 

図 1-4. Z80マイクロプロセッサを用いた MRIパルス発生器（1987年）[26] 

 

以上の状況は，1980 年代以降，CPU が飛躍的に高速化しても原理的には解決せず，ソフトウェ

アを中核とした，PC のパラレルポートなどを用いたパルス発生器の実現は，不可能であるとの考

えが支配的であった[26]．すなわち，現代の典型的 PC には Windows や Linux などのマルチタスク

OS が使われており，上に述べたハードウェア割り込みや DRAMのリフレッシュだけでなく，ユー

ザが制御できないシステムからの割り込み（図 1-5）が発生し，MRI で要求される時間分解能での

正確なタイミングのリアルタイムの計測制御が不可能なためである． 

ところが，ソフトウェアを中核とした計測器等のリアルタイム処理は，ハードウェア割り込みよ

ってダイナミックな遅延が発生しても，この遅延を吸収することができるデータバッファの装備に

よって実現することが出来る．特に，近年の半導体集積回路の高密度化や，複数の CPU を並列に

駆動させるマルチコア化により，パーソナルコンピュータの処理速度は飛躍的に向上し，DRAM の

低価格化や 64 ビット OS の普及に伴って高速大容量メモリ時代に突入したことにより，このよう

な試みが現実的なものとなってきた． 

以上のようなコンセプトの下に，コンパクト MRI 装置の開発にとって，ソフトウェアのみでパ

ルス発生器が実現できれば，小型で安価，かつ容易に構築や改変が可能なシステムが現実のものと

なる．またパルスシーケンスの発生だけでなく，データ収集も，同様の技術を用いてリアルタイム

化することにより，従来よりも遙かに柔軟で多機能なデータ収集システムの構築が可能となる． 
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図 1-5. 計算機における割り込み処理 

 

 

1.2. 研究目的 

 

本研究の目的は，以上のような技術的背景に基づき，原理的にソフトウェアのみで動作する新し

い MRI 用パルス発生器（パルスプログラマ）およびデータ収集システムの開発と，これを用いた

コンパクトなデジタルMRIシステムの構築とその評価である．  
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第２章 コンパクトデジタル MRIシステムの開発 

2.1. システムの構成 

本研究では，主磁場発生装置として永久磁石と超伝導磁石を用い，2種類のデジタル MRIシステ

ムを構築した．図 2-1左の写真は 1.03T の永久磁石（日立金属社製），図 2-1右は 4.74Tの超伝導磁

石（Oxford 社製）を用いた MRI システムである．静磁場強度の違いは 1
H-NMR 共鳴周波数の違い

となり，それぞれ 43.85MHzおよび 202MHzとなる．いずれも，高速 Digital I/O ボードを接続した

制御用 PC（Microsoft 社Windows7 x64），デジタルトランシーバー，3軸勾配磁場電源，高周波電力

増幅器を収めた MRIコンソールと接続して用いる．両システムにおいて MRIパルス発生器の動作

に対する本質的な差異はないが，静磁場強度と安定度などによって，MRI信号強度と熱雑音の強度

などが異なるため，最終的に画像上に表れるノイズの様子やパターンが異なって観測される． 

 

  

図 2-1. デジタル MRI システム．（左）永久磁石システム，（右）超伝導磁石システム 

 

 

表 2-1. 開発したデジタルMRIシステムに用いた PCの仕様 

 

OS Microsoft Windows7 Professional x64 SP1 

CPU Intel Core i7-2600, 3.40 GHz 

Memory PC3-10600 DDR3 SDRAM 8GB x 4 

HDD 1.0 TB 

GPU NVIDIA Quadro 600 

IDE Microsoft Visual Studio 2008（C++および.NET Framework2.0） 

Digital I/O National Instruments「NI-6534」 

Software パルス発生器ソフトウェア 

データ収集ソフトウェア 

計測ソフトウェア 
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制御用 PCは，コンシューマ向けの Epson社製 PCの PCIバスに，高速Digital I/Oボード（NI-6534，

National Instruments 社製：図 2-3）を増設して使用した．PC構成は表 2-1に示すとおりである． 

図 2-2に開発した本システムのブロック図を示す．トランシーバーをデジタル化し，パルス発生

器およびデータ収集を，制御用 PC上で動作するソフトウェアのみで実現している．また，PCとト

ランシーバー間のインターフェースは，従来のコンパクトMRIにおいては，パルス発生器用の DSP

ボードとデータ収集用の A/D変換ボードを使用していたが，本システムでは Digital I/Oボードのみ

に集約されている．ただし，送受信ゲイン等のリアルタイム性が必要とされない制御は，図には記

載していないが，別途 USBを介して行われる． 

なお，従来の MRI システム（アナログシステム）との違いは，MRI コンソールの中核部分のみ

のため，初段増幅ユニット，勾配磁場電源，ならびに信号検出系コイルは，アナログ MRI システ

ムとデジタルMRIシステムで同じものが使用可能である． 

 

 

図 2-2. デジタル MRIシステムのブロック図 
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2.2. 高速 Digital I/Oボード 

本システムで使用した National Instruments 社製の高速 Digital I/Oボード（NI-6534）を図 2-3に示

す．この Digital I/Oボードは一般的に入手可能な汎用製品であり，以下の特徴を有する． 

 最大 20MHzのクロックレートで，ハンドシェーク転送が可能（CPUが介在しないデータ転送） 

 8，16，32ビット転送（入力／出力の組み合わせも可能） 

 入力と出力で独立した 32MBのオンボードメモリ搭載 

 同梱ライブラリ「DAQmx」（C言語）を使用したプログラミングが可能 

 

 

 

図 2-3. 高速 Digital I/Oボード（NI-6534） 

 

本システムでは，入出力に使用できる 32 ビット幅のポートを，送信 16 ビット幅と受信 16 ビッ

ト幅に分け，送信側パルス発生器ソフトウェアと受信側データ収集ソフトウェアが，一つの Digital 

I/Oボードを共有する方式とした．  
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2.3. デジタルトランシーバー 

本研究で開発したMRIパルス発生器と連携動作する新型デジタルトランシーバーを，（株）エム・

アール・テクノロジーおよび（株）ディエステクノロジーと共同開発した．図 2-4にデジタルトラ

ンシーバーの外観およびブロック図を示す．デジタルトランシーバーは，送信側としては NMR 周

波数を変調した RFパルスを生成するだけでなく，3chの勾配磁場を出力する 16ビット D/A変換器

を装備しており，受信側としてはデジタルサンプリング用に16ビットA/D変換器を具備している．

また，送受信側共通で使用するユニットとして，高周波信号発生器，および Digital I/Oボードとの

同期制御に使用する 8MHz基準クロックを有し，FPGA（Altera 社，Cyclone3）を用いて変調／検波

／入出力をコントロールしている．デジタルトランシーバーと Digital I/O ボードはシールド 68 ピ

ンケーブルと LVDS（low voltage differential signaling）インターフェースで相互接続した． 

 

 

 

 

図 2-4. デジタルトランシーバーの概観とブロック図 
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Digital I/O とデジタルトランシーバー間は，1s の時間単位で，送信側および受信側で各 8 セグ

メント化したデジタルデータを用いて送受信する．図 2-5に各セグメントの構成要素を示す． 

 

 
 

Type No Bits Name Description 

Output Data 1 16 Header フレーム開始を示すデータ（固定値） 

2 16 Gate GATE の ON/OFFを含むデジタルビットデータ 

3 16 TX-I RFパルスの波形データ（I成分） 

4 16 TX-Q RFパルスの波形データ（Q成分） 

5 16 GX 勾配磁場出力の GX 成分 

6 16 GY 勾配磁場出力の GY成分 

7 16 GZ 勾配磁場出力の GZ成分 

8 16 reserved 未使用（予約） 

Input Data 1 16 Header フレーム開始を示すデータ（固定値） 

2 16 Gate GATE の ON/OFFを含むデジタルビットデータ 

3 16 RX-I 検波した受信データ（I成分） 

4 16 RX-Q 検波した受信データ（Q成分） 

5 16 Counter フレーム番号（上位 16ビット） 

6 16 Counter フレーム番号（下位 16ビット） 

7 16 reserved 未使用（予約） 

8 16 reserved 未使用（予約） 

 

図 2-5. データ転送フォーマット 
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2.4. 高速 Digital I/Oボードを用いたパルス発生器およびデータ収集システム [27,28] 

 

コンパクトMRI用パルス発生器には以下の性能要件が最低限求められる． 

 MRI計測に求められる高周波出力と勾配磁場駆動の高い時間設定分解能とデータ幅 

 パルスのジッター（ゆらぎ）のない正確な出力タイミング 

 および数分から数時間のパルス系列を連続かつプログラマブルに生成 

 その他拡張性 

 

今回開発したMRI用パルス発生器は，PC上で動作するソフトウェアにより MRIパルスや勾配磁

場出力の出力波形データを準リアルタイムで逐次内部生成し，Digital I/Oボードを介してデジタル

トランシーバーにリアルタイム転送する方式とした．生成した出力波形データを PC メインメモリ

や Digital I/Oのオンボードメモリに一定量蓄えておく「バッファリング機能」を組み込み，割り込

みによる遅延の影響を回避する．また，Digital I/O ボードとデジタルトランシーバー間は，デジタ

ルトランシーバーが生成する基準クロックに同期してデータ転送するため，パルスのジッターは発

生せず，空データも含めて常に出力し続けているため高周波信号位相も連続している． 

この方式の課題は，設定した時間分解能の時間間隔で出力波形データをすべて生成する必要があ

るためデータ量が膨大になりかねない点である．32 ビット OSでは，アドレス空間の指定可能範囲

により使用可能なメモリ領域に制限があるが，RAM ディスクの使用によって大量のデータも高速

に処理することができる．また 64ビット OSを使用する場合では，PCのソフトウェアがハードウ

ェア限界に近いサイズのメモリ空間を保持することが出来るので，32ビット版よりも簡潔なソフト

ウェア構造を採用することが出来る．  

コンパクト MRI のパルス発生器に必要なデータ幅，ビット数，時間分解能を吟味した結果，RF

波形と 3ch 勾配磁場のデータ分解能は各 16 ビット，時間分解能は 1s とした．これにより，開発

する MRI は，想定できるほとんどすべてのパルスシーケンスに対応することができる．これに関

しては考察を後述する． 

 

また，この Digital I/Oボードを用いるデータ転送方法は受信側つまりデータ収集側にも適用可能

である．すなわち，デジタルトランシーバーでデジタル化されリアルタイムに検波された全

NMR/MRI信号データを，Digital I/Oボードを介して PC上のメインメモリにすべて転送した後に一

定量蓄えておき，PC 上で動作する検波側ソフトウェアにて画像再構成等に必要なデータのみを適

宜選択してメインメモリから逐次再サンプリングする．不要になったデータはメモリ上から適宜廃

棄することによって，PCの負荷を低減することが出来る． 

 

次節より，パルス発生器ソフトウェアとデータ収集ソフトウェアについて説明する． 
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2.5. パルス発生器ソフトウェア 

パルス発生器ソフトウェアは，あらかじめ準備したパルスシーケンスの内容に従って，RF波形

や 3ch 勾配磁場などの出力波形データを逐次生成し，Digital I/Oボードを介してデジタルトランシ

ーバーに転送する．パルス発生器ソフトウェアについて以下に説明する． 

 

2.5.1. パルスシーケンスファイル 

まず，パルスシーケンスを seq 形式[17]で記述したパルスシーケンスファイルを準備する．この

パルスシーケンスファイルは，RF 波形や 3ch 勾配磁場，GATE 信号などの MRI パルス発生器が出

力する制御信号の出力タイミングを記述したテキストファイルである．例として，図 2-6 に 3D グ

ラジエントエコーの記述を示す． 

 

 

 

図 2-6. 3D-GEのパルスシーケンスのシーケンスファイルとタイミングチャート 

 

パルスシーケンスファイルに記述するタイムテーブルは，三つの要素から構成される． 

一つ目は 100ns単位のイベント開始時刻を示している．今回開発したMRIパルス発生器の時間分

解能は 1s であるが，これまでの DSP方式のパルス発生器で使用していたシーケンスファイルとの

互換性を保持するため，100ns 単位で記述している．ただし，実際には使用しない． 

二つ目は RF波形や 3ch勾配磁場（GX， GY， GZ），GATEの ON/OFF切り替え，A/D変換など

のイベント IDを 2文字で示している． 

三つ目は 4ケタの 16進数を用いて，RF波形や 3ch 勾配磁場出力の振幅を示す番号や実際の出力

値，A/D変換の位相サイクリングなどを示している．<-e5 や<-c5 などは，指定された条件で 2D位

相エンコード勾配磁場を，正側もしくは負側から自動更新することを表している． 
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2.5.2. パルス発生器の処理フロー 

図 2-7にパルス発生器の動作フローを示す．まず，図中（A1）パルス発生器はパルスシーケンス

ファイルを読み込む．パルスシーケンスファイルを読み込んだパルス発生器は，（A2）計測開始と

同時に，設定した時間分解能の時間間隔で出力データを生成し，一旦メインメモリに書き込む．一

度に書き込まれるデータ量は，パルスシーケンスの繰り返し時間分である（バッファリング）．（A3）

メインメモリに蓄積した出力データは，別スレッドから Digital I/Oボードのオンボードメモリに逐

次書き込まれ，（A4）デジタルトランシーバーからの基準クロックに同期して，オンボードメモリ

からデジタルトランシーバーに転送する．以後，（A2）～（A4）の動作を計測が終了するまで繰り

返す． 

 

図 2-7. パルス発生器の処理フロー 

 

本ソフトウェアの特徴は，計測開始～終了までのすべての出力値（空データ含む）を 1s の時間

刻みですべてをソフトウェアで生成することである．以下に動作イメージを示す． 

 

 

図 2-8. パルス発生器の動作イメージ（本ソフトウェア方式） 
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2.5.3. 従来のパルス発生器との比較 

本開発のソフトウェア型パルス発生器との比較のため，DSP を用いたパルス発生器[17]の例を以

下に示す． 

【DSP方式】 

① パルスシーケンスに記述した各イベントの出力条件（出力開始タイミング／出力時間／出力

値）を抽出する．任意の RF波形データを指定した場合，波形データも読み込む 

② パルスシーケンス動作プログラムを DSP内部のメモリに書き込む 

③ 抽出した出力条件を DSP内部のメモリに書き込む 

④ パルスシーケンス動作プログラムを起動する．パルスシーケンス動作プログラムは，DSPの

イベント間隔の時刻データが書き込まれた内部カウンタをカウントダウンし，ゼロになると，

割り込み信号を発生し，イベントに対応した指定の I/Oアドレスに出力値を書き込む 

⑤ DSP 内部の D/A 変換器もしくは DSP バスに接続された D/A 変換器によりアナログ変換され

たアナログ信号を，アナログトランシーバーに出力する 

 

 

図 2-9. パルス発生器の動作イメージ（DSP方式） 

 

上述のように，DSP方式は，計測開始時に出力条件を書き込めば，計測中は DSP上で動作する

パルスプログラムのみで動作する．DSP方式では各実行イベントの引数として出力時間タイミング

を保持しており，冗長性の高いMRIパルスシーケンスを出力する場合には転送データ量を図 2-9

の縦赤点線の位置に限定して著しく減じることが出来る．ただし，DSP内部の S-RAM メモリは PC

に比べて少ないため，イベント数や波形データを書き込めるデータ量に制限があり，より現代的な

MRIで実現されている複雑なパルスシーケンスを動作させることができない．また，DSPプログラ

ムを改変してMRIのイベントコードを新規に追加することが，DSPプログラマーの希少性から言

って困難が伴うため，DSP型のみならずイベントコードをハードウェアに近い位置でデコードする
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パルス発生器は，柔軟性が乏しい．また，DSPボードは，汎用性に乏しいため，モデルチェンジな

どがあった場合，そのソフトウェアやハードウェア資産を活かすことが難しい． 

これに対し，本開発のソフトウェア方式は PC内で出力波形データを生成しているため，メイン

メモリを増設することでデータ量を増やし，時間分解能単位で加工することが可能である．（例．

勾配磁場出力のスルーレート制御）．さらに，Microsoft社の Visual C/C++および.NET Frameworkを

用いて記述されているためコード開発や管理の負担も低い．そして，PCのアーキテクチャが変化

しても，高級言語で書かれているため，Digital I/Oボードと同じような機能を有するボードが入手

できれば，ソフトウェア資産を活かすことができる． 
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2.6. データ収集ソフトウェア 

開発したデータ収集ソフトウェアは，デジタルトランシーバーが検波およびサンプリングした全

ての信号データを Digital I/O ボードを介して PCに取り込む．また，パルスシーケンスの記述に従

って信号データから再構成に必要な NMR/MRI信号データのみを再サンプリングして抽出する．デ

ータ収集ソフトウェアについて以下に説明する． 

 

2.6.1. データ収集におけるサンプリング 

通常の MRI 撮像では，画像再構成に必要な NMR/MRI 信号データのみをリアルタイムでサンプ

リングする．一方，本システムでは，中心周波数 12MHzにダウンコンバートされた NMR信号が，

60MHz のレートでサンプリングされ，その後にデジタル検波された信号が，時間分解能 1s 刻み

のデジタルデータとして Digital I/O ボードを経由して，PC のメインメモリに取り込まれる．デー

タ収集ソフトウェアはパルスシーケンスの記述に従って，メインメモリ上に一時的に保持されてい

る受信データを準リアルタイムに再サンプリングする．図 2-10 に動作イメージを示す． 

 

 

図 2-10. データ収集の動作イメージ（本ソフトウェア方式） 
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2.6.2. データ収集の処理フロー 

図 2-11に開発したデータ収集ソフトウェアの動作フローを示す． 

まず，左上側から（B1）計測開始前にパルスシーケンスファイルを読み込み，パルスシーケンス

ファイルに記述された A/D 変換イベントをもとに，NMR/MRI 信号をサンプリングする条件（A/D

タイムテーブル）を生成しておく．（B2）計測開始直後から，デジタルトランシーバーがサンプリ

ング・検波した 1s 刻みの信号データは，Digital I/O ボードに転送され逐次オンボードメモリに格

納される．（B3）データ収集ソフトウェアは，Digital I/O ボードのオンボードメモリから取り込んだ

受信側データを，一旦 PCのメインメモリにコピーする（バッファリング）．メインメモリのデータ

は，実時間換算で数秒分程度を保持しており，全て書き込まれた後は古いデータから上書きしてい

く．次に，（B4）別スレッドから A/Dタイムテーブルに指定された時間に基づいて，メインメモリ

から必要な NMR 信号を再サンプリングする．セグメント化された受信データには，計測開始から

逐次連続的にトランシーバーによって自動付与されるカウンタ値が格納されているため，受信開始

時からの経過時刻を知ることができる．（B5）再サンプリングされたデータは，波形表示のため PC

画面に描画されるとともに，自動的に計測データとしてディスクに保存される． 

以後，（B2）～（B5）の動作を計測が終了するまで繰り返す． 

 

 

 

図 2-11. データ収集の処理フロー 

 

 

  



18 
 

2.6.3. 従来のデータ収集法との比較 

 

本ソフトウェアとの比較のため，A/D変換ボードを用いたデータ収集方式の例を以下に示す[29]．  

 

【A/D変換ボード方式】 

① 信号取込みタイミングを意図した外部トリガ信号受信時に A/D変換を開始するように，予め

A/D変換ボードのライブラリを使用して A/D変換条件を設定しておく 

② パルスプログラムを起動する．パルスシーケンスに記述した A/Dイベントの時間タイミング

に，パルス発生器によってトリガ信号が出力され，このトリガ信号を受信した A/D変換ボー

ドが A/D変換を直ちに開始する．既定のデータ点数のサンプリングは高速内部メモリに保持

され，A/D変換ボードは，再度待受け状態に入る．  

③ PC上で動作している受信側プログラムスレッドが， A/D変換ボードメモリ上の受信データ

を PCのメインメモリに読み込む． 

 

A/D変換ボードでは，ボード内部の基準クロックを使用してサンプリングするため，外部トリガ

受信からサンプリングを開始するまで最長 1クロック分の遅延ジッター（後で述べるアナログトラ

ンシーバーでは 125ns）が発生する．本システムではデジタルトランシーバー内で連続サンプリン

グしているため，送受信側で完全同期が確保されており，上述のアナログ方式で起こり得るような

受信側の遅延ジッターは発生しない． 
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2.7. 計測ソフトウェア 

 

本開発の計測ソフトウェアは，図 2-12 のような GUI で操作を行う．パルスシーケンスファイル

を読み込み，パルス発生器ソフトウェアとデータ収集ソフトウェアをコントロールする．また，収

集した NMR信号のリアルタイム波形表示や，デジタルトランシーバーの設定値変更（周波数／TX

ゲイン／RX ゲイン）などを行う． 

 

 

図 2-12. 計測用ソフトウェアの動作画面 
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第３章 システム評価実験 

本研究にて構築したデジタル MRIシステムの性能評価，および従来システム（アナログ MRIシ

ステム）との比較実験を行った．以下にそれぞれについて説明する． 

 

3.1. MRIパルス発生器の基本性能評価実験 

以下の項目について，評価実験を実施した． 

① 時間分解能の確認・評価 

② 高速撮像の確認・評価 

③ 長時間撮像の確認・評価 

 

3.1.1. 時間分解能確認 

MRI パルス発生器の出力波形をデジタルオシロスコープ（Tektronix 社 TDS2014）により確認し

た．図 3-1にデジタルオシロスコープのキャプチャ画像を示す．（a）の結果は，横軸スケール 1s/div

であり，パルス発生器が時間分解能 1s で動作していることを確認した．なお，各出力の立ち上が

り／立ち下がり時間軸に見られる傾きは出力 D/A 変換器の応答速度によるものである．また，（b）

の結果は，繰り返し時間 TR=1ms の高速シーケンスによる RF 出力および 3ch 勾配磁場出力の様子

である．勾配磁場出力については，急激な出力変化による渦電流の発生を抑えるためにスルーレー

ト制御値（10s）を設定して，勾配磁場出力波形を台形として線形に変化させている． 

 

 

図 3-1. デジタルオシロスコープのキャプチャ画像．(a) 3CH勾配磁場波形，横軸スケール：1s/div. 

(b) 3D Gradient Echo法の RF波形および勾配磁場波形．TR=1ms，横軸スケール：100s/div. 

 

  



21 
 

3.1.2. 高速撮像 

 

開発した MRI パルス発生器の安定動作確認のため，高速撮像実験を実施した．撮像には，1T 永

久磁石を用いたデジタル MRIシステムを用いた． 

図 3-2に 3D Gradient Echo 法（TR/TE = 20ms/3 ms）を用いた鶏卵の 2D断面画像を示す．（a）の

結果では，白身の T1緩和時間（1200ms）と T2緩和時間（160ms）が，TR=20ms よりも十分に長い

ため，「FLASHバンド」と呼ばれる現象（位相エンコード方向の中心部分に高輝度の信号）が観測

できた[30]．この FLASH バンドが発生した画像（a）は，高速なシーケンスが動作する証拠となっ

ている． 

さらに，（b）の結果では，位相エンコードのリワインド（巻き戻し）を追加して撮像することに

より FLASHバンドは消失し，「Steady State」と呼ばれる核スピン系の定常状態となり，良好な画像

が取得できている．RF パルスや勾配磁場出力に時間的なゆらぎがあると定常状態にはならないた

め，この画像（b）はパルス発生器がゆらぎなく動作していることの証拠となっている． 

 

 

 

図 3-2. 鶏卵の 3D Gradient Echo撮像結果（2D断面）．TR = 20ms，TE = 3ms，FOV = (64 mm)3，

Image matrix = 256 x 256 x 64，NEX = 4，Total image acquisition time = 21.8 min. 
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3.1.3. 長時間撮像 

 

MRI パルス発生器の安定動作確認のため，3D パルスシーケンスによる長時間撮像実験を実施し

た．撮像には，1T永久磁石を用いたデジタルMRIシステムを用いた． 

図 3-3に 3D Spin Echo法を用いたキウイの 2D断面画像を示す．撮像時間は約 7時間 20分である．

永久磁石による撮像では，温度ドリフトによる周波数変動が，特に長時間撮像において画質劣化を

引き起こす問題点となる．これに対し，本システムにおいては，NMR ロックを併用することによ

り撮像中の共鳴周波数を追従させる機能を実現した[3]．その結果，約 7 時間 20 分の長時間撮像に

おいても取得データの欠損は起こらず，良好な画像が取得できた．この結果により，パルス発生器

の長時間動作および NMRロックとの併用が，問題なく動作することを確認した． 

 

 

図 3-3. キウイの 3D Spin Echo撮像結果（2D断面）．TE/TE = 200ms/16ms，FOV = (64mm)3，Image 

matrix = 512 x 512 x 64，Total image acquisition time = 7.3 h. 
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3.2. 従来システム（アナログ MRIシステム）との比較 

同一のハードウェア条件下（試料，静磁場磁石，勾配磁場プローブ，プリアンプ，RF電力アン

プ，勾配磁場電源） において， デジタルトランシーバーと従来のアナログトランシーバーをつな

ぎ換えながら，同一シーケンスによる 3D撮像を行った．以下に，その実験の詳細と結果を示す． 

 

3.2.1. 実験装置と実験方法 

 実験装置には，図 2-1 に示す超伝導磁石を用いた MRIシステムを用いた．磁石は，Oxford社製

の鉛直開口（88.3mm）を持つ超伝導磁石（プロトンの共鳴周波数 202MHz），開口径 40mmのソレ

ノイドコイルと平板型勾配磁場コイルを有する勾配磁場コイルプローブ，20V，10Aの勾配磁場

電源，高周波送信機（300 W, M3205A），2台のワイドバンドプリアンプ（N141-305AA, 5~500 MHz, 

30 dB）を使用した． 

勾配磁場プローブの勾配磁場電流効率は，Gx: 7.0 mT/m/A，Gy: 5.4 mT/m/A，9.2 mT/m/A，RFコ

イルは直径 2.0mmのポリウレタン被覆銅線で 6ターン巻かれたソレノイドコイルで，5.1pFのチッ

プキャパシタで 6分割したものである[31]． 

  

図 3-4. （左）撮像に使用した金柑．（右）開口径 40mmの勾配磁場プローブ 

 

 撮像のパルスシーケンスには，TR=800ms，TE=20ms，画像視野(40.96mm)
3，画像マトリクス 512

×512×64，NEX=1，全撮像時間約 7.3時間の 3D Spin Echo 法を用いた．また，いずれも，すべて

の k空間データを一定のゲインで撮像する single scanと，トランシーバーのダイナミックレンジの

影響を避けるため，k空間の中心部分以外の部分を高いゲイン（+30dB）で撮像する Gain stepping scan

もしくは dual scan と呼ばれる方法で撮像した（図 3-5）[32-35]． 

 

3.2.2. 実験結果と検討 

図 3-6に single scan で撮像した結果（a, b）と，dual scanで撮像した結果（c, d）を示す．いずれ

も 3D画像のほぼ中央のスライス面である．このように，アナログトランシーバーで single scanで

撮像した結果（a）は，後に示すように，ダイナミックレンジの不足により，不十分な SNRの画像

となっている．一方，デジタルトランシーバーで single scan 撮像した結果（b）は，高い SNRが実

現されているが，後に示す dual scan で撮像した画像に比較すれば，解像度が低下しているように見

える． 
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図 3-5. Gain Stepping Scan法によるダイナミックレンジの拡大 

 

  

(a) Analog, single                (b) Digital, single 

  

(c) Analog, dual                (d) Digital, dual 

図 3-6. アナログトランシーバー（上段）とデジタルトランシーバーで撮像した画像（下段） 



25 
 

 これらの画像に対し，dual scanで撮像した結果は，アナログトランシーバーを用いた場合（c）

でも，デジタルトランシーバーを用いた場合（d）でも，SNRと分解能共に，ほぼ同様の結果が得

られている．ただし，詳細には異なる部分があるので，これらに関しては後述する． 

 図 3-7に，図 3-6に示した画像に関して，その k空間において，k空間の中心からの距離（波数）

に対して，平均のパワーをプロットしたグラフを示す[36]．このようなグラフの決まった名称はな

いが，この論文では，k-power plotと呼ぶ．k-power plot は，NMR信号もしくは受信系のダイナミッ

クレンジに関して，貴重な情報を与えることが知られている． 

 図 3-7（a）は，アナログトランシーバーを用いて撮像した k-power plotを示し，茶色は，single scan

によるもの，紺色は dual scanによるものである．これらのグラフには，10000m
-1（100mの分解能

に対応）付近で約 15dBの差があるが，この結果は，NMR信号そのものは約 80dBのダイナミック

レンジを有しているが，アナログレシーバーは，約 65dBのダイナミックレンジしかないため，single 

scanでは，それによって SNRが決定されていることを示している． 

 図 3-7（b）は，デジタルトランシーバーを用いて撮像した k-power plotを示し，茶色は，single scan

によるもの，紺色は dual scanによるものである．これらのグラフには，10000m
-1（100mの分解能

に対応）付近で，約 5dBの差があり，しかも，アナログトランシーバーの場合と異なり，single scan

の方が，広いダイナミックレンジを示している．この結果は，single scanの場合，レシーバーゲイ

ンの設定がフルスケール（16ビット）の約 1/4 しかなく，これにより，事実上，14ビットの分解能

で撮像されたため，空間的な高周波成分のかなりの部分がゼロに丸められ，これにより，見かけ上

ダイナミックレンジが拡大したように見えたことによると思われる．すなわち，高周波成分のカッ

トにより，高周波情報が欠落し，これによって，図 3-6（b）に示すような解像度の低下がみられた

ものと思われる．これに対して，dual scan により高周波成分も正しくサンプリングされ，図 3-6（d）

に示すような，SNRも高く高解像度の画像が得られたものと思われる． 

 さて，図 3-8（a, b）には，ゲイン差 30dBの dual scan で，アナログトランシーバーとデジタルト

ランシーバーを用いて，それぞれ撮像した画像の中央部を拡大した画像を示す．これらの画像から

分かるように，（a, b）の画像は，ほぼ同一であるものの，アナログトランシーバーで撮像した画像

には，画像の中心に，高輝度の点があることが分かる．これは，アナログトランシーバー内におけ

るキャリア周波数の漏れ，もしくはベースバンド信号の増幅段における DCオフセットの存在によ

るものと思われる．このいわゆる DCノイズは，ソフトウェア的な補正（DC補正）で取り除くこ

とも可能であるが，低周波ノイズ（たとえば 1/fノイズなど）が存在する場合には，除去は困難で

ある．一方，デジタルトランシーバーで撮像した画像には，このようなアーチファクトは見られな

い． 

図 3-8（c, d）には，ゲイン差 30dBの dual scan で，アナログトランシーバーとデジタルトランシ

ーバーを用いてそれぞれ撮像した画像の，ウィンドウレベルを拡大してカラー表示した画像を示す．

このように，両者のノイズの性質はかなり異なっており，前者においては，画像の周囲に，アナロ

グ回路の非線形性によると思われる画像のボケやゴーストが見られ，しかも，位相エンコード方向

（上下方向）と信号読み出し方向（左右方向）では，ノイズの性質が異なっているように見える．

一方，後者では，バックグラウンドノイズは，ホワイトノイズであり，方向による差異は見られな

い．  
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(a) Analog Transceiverによる画像の k-power plot 

 

 

(b) Digital Transceiverによる画像の k-power plot 

 

図 3-7. k-powerプロット 
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(a) Analog, dual                  (b) Digital, dual 

  

(c) Analog, dual                  (d) Digital, dual 

  

(e) Analog, dual                  (f) Digital, dual 

 

図 3-8. ゲイン差 30dBの Dual scan法を用いた金柑の 3D Spin Echo撮像結果（2D断面）．TR/TE = 

800ms/20ms，FOV = (40.96 mm)3，Image matrix = 512 x 512 x 64，Total imaging time = 7.3 h. 
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 図 3-8（e, f）に，2種類のトランシーバーで撮像した画像のバックグラウンドノイズを定量的に

評価するために設定した領域を示し，それらの結果を表 3-1に示す．なお，このノイズは，設定領

域の画素値の RMS値を，中央の白い円状の領域内の画素値の平均値で正規化したものである． 

 このように，デジタルトランシーバーによって撮像した画像は，均一なノイズ分布を示すのに対

し，アナログトランシーバーで撮像した画像は，位相エンコード方向が，信号読み出し方向よりも

大きなノイズ（変動）を示すことが明らかとなった．この原因は，アナログトランシーバーでは，

参照周波数の振幅や位相の変動が，励起パルスの振幅や位相の変動や，検波された NMR信号の位

相や振幅の変動に影響を与えるのに対し，デジタルトランシーバーでは，RF パルスを生成する D/A

変換器や，NMR信号をデジタル化する A/D変換器以外の部分では，信号処理はデジタル演算で行

われるため，原理的に信号がゆらぐことは考えられないことによるものと思われる．すなわち，位

相エンコード方向の信号のコヒーレンシーは，しばしば，信号の不安定性によって阻害されるが，

それが，アナログトランシーバーでは存在するのに対し，デジタルトランシーバーでは，ほとんど

見られないことによって，このような差が生じたものと思われる． 

 

 

表 3-1. バックグラウンドノイズ比率の比較 

 

画像 （A）位相方向 （B）リード方向 

アナログ画像 4.1％ 2.6％ 

デジタル画像 3.2％ 3.1％ 
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第４章 考察 

4.1. パルス発生器とデータ収集系の時間分解能 

DSP，マイクロプロセッサ，FPGAなどを使用した従来方式のMRIパルス発生器の時間分解能は，

それらに使用されている半導体の動作周波数で決まっていた[17-23]．たとえば，動作周波数（クロ

ック周波数）が 100MHzであれば，10ns の時間分解能が実現されていた． 

このように，従来型のパルス発生器における時間分解能は，その目的から決まっていたのではな

く，半導体デバイスの技術に依存していた．このため，時間分解能は，通常の用途の MRI にとっ

ては，しばしば過大な仕様であり，その最高性能までは活用されないことも多かった． 

 一方，本研究で開発した，従来とは全く異なった方式のパルス発生器では，時間分解能（1s）

の決定には，さまざまな要素が複雑に関係している．以下に，それらを列挙して考察する． 

 

4.1.1. 時間分解能を決定づける要素 

(a) 送信データフォーマット 

 MRI のパルスシーケンスを動作させるためには，RF パルス波形として，I と Q の二つのチャン

ネルに対し，それぞれ 12 ビット以上の波形データ，三つのチャンネルの勾配磁場波形として，そ

れぞれ最低 16 ビットの波形データ，そして，送信機に対する GATE 信号や，プリアンプなどの保

護に使用する GATE 信号などが必要とされる．フォーマット上の対称性から，それぞれに 16 ビッ

トデータを割り当てると，16×6=96 ビットデータが必要となる． 

 本研究では，さらに，ダイナミックシミングなどへの対応などのオプションなども考慮して，16

ビットデータを 1 ワードとし，ヘッダーなども含めて，8 ワードから構成される送信フォーマット

とした（図 2-5）．よって，1 個の送信パルスイベントを発生するために，16×8=128 ビット（＝16

バイト）のデータの送信が必要とされ，このデータ容量がパルス発生器の時間分解能に大きな影響

を与える．また，Digital I/O ボードには 32MBの送信データのためのバッファが確保されているの

で，このバッファには，32MB/16byte = 2,097,152（2M）個の送信パルスイベントが収納される． 

 

(b) 受信データフォーマット 

 1 チャンネルあたりの受信信号は，16 ビット～32 ビットあれば実用上は問題ないため，16 ビッ

トを 1 ワードとして，2～4 ワード（32～64 ビット）が，最小限のデータ容量となる．実際のフォ

ーマットは，図 2-5に記載された通りである． 

 本研究においては，送信データと受信データは完全に同期して転送されており，Digital I/Oボー

ドには，同じく 32MBの受信データバッファが確保されているため，受信速度がデータ転送の律速

となることはない． 

 

(c) Digital I/Oボードの主要な仕様 

 本研究で使用した Digital I/O ボードの仕様のうち，データ転送速度に関係するものは，2.2 節に

示したように， 

○最大転送レート：20MHz（32ビットパラレル（送信 16ビット，受信 16 ビットで使用）） 
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○バッファ容量：入力と出力でそれぞれ 32MB 

である． 

送信データ幅が 16 ビットの場合，データ出力の最高速度は，40MB/s であるが，1 イベントあたり

の送信データ量は 16 バイトであるため，1 秒間に出力できる最大イベント数は，2.5M 個となる．

すなわち，その送信データフォーマットを前提とすれば，Digital I/Oボードで決まるパルス発生器

の最大時間分解能は 0.4s となる． 

 

(d) MR信号の最大帯域幅 

 現在の MRI で広く使われているパルスシーケンスで，最も広い信号帯域（高速信号サンプリン

グ）が使用されるのは，Echo Planar Imaging（EPI）である．最も高速なサンプリングが使用される

ケースとして，256×128 画素のデータ（32,768 点）を，40ms の信号観測期間でサンプリングする

ことを想定すると，40ms/32768 ~ 1.2s となる．実際には，位相エンコードのための時間マージン

が必要なため，最高 1s程度のサンプリング間隔が必要となる．これにより，受信データの最高サ

ンプリング速度が決定され，同時に，送信パルスの時間分解能も決定される． 

 

(e) 機器間のデジタルデータ通信速度 

 PC とデジタルトランシーバーは，別個の筐体であるため，その間の信頼性の高いデジタルデー

タ転送には，特別な配慮が必要である．このため，この部分の仕様がパルス発生器の時間分解能に

影響する可能性がある． 

異なる機器間のデジタルデータ転送で，最近の最も一般的な手法は，LVDS であり，今回使用し

たデジタルトランシーバーにも採用されている．そして，LVDSの通信速度の上限は約 1Gbps とさ

れている．よって，これらの機器間の通信速度が律速である場合，パルス発生器の最大時間分解能

は 128ns，すなわち 0.128s となる． 

 

(f) Windows OSの割り込みによるデッドタイム 

 本研究で開発したパルスプログラマでは，MRIのパルスシーケンスが動作しているときは，絶え

ず，シーケンスデータを Digital I/O ボードのバッファに書き込み続けなければならないが，もし，

OS や優先する他のタスクやプロセスのため，その書き込みが一定期間（バッファが空になるまで

の期間）以上できないと，正確なパルスシーケンスが発生できなくなる．よって，このいわゆる「デ

ッドタイム」以上の期間，Digital I/Oボードのバッファを空にすることは許されないので，これに

より，送信パルス時間分解能の上限が決定される． 

 Windows7 OS動作時のデッドタイムは，システムのハードウェア／ソフトウェア構成にも依存す

ることもあり，どの程度であるかについての確たるデータは公表されていない．かつて，PCの OS

が，マルチタスクをサポートしていなかった頃は，メモリのガベージコレクションなどによって PC

がしばらくフリーズすることもあったが，マルチタスク OSと高速のマルチコア CPUが搭載されて

いる現在では，このようなフリーズをほとんど体感することはない．よって，このデッドタイムを

1 秒以下であると考え，1 秒間で 32MB のバッファのデータが空になるとすれば，送信パルスの最

高時間分解能は，(32MB/16byte)
-1

sより 0.5s となる． 
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4.1.2. 最適時間分解能に関する考察 

前節に述べたように，多くの要素が，パルス発生器の時間分解能（＝受信データの時間分解能）

に影響を与えている． 

 送信パルスの時間分解能の上限は，それぞれ，0.4s（Digital I/O ボード），0.128s（機器間の通

信速度），0.5s（OSのデッドタイムを最大 1秒として）である．一方，受信データの時間分解能は，

最大 1s（256×128 画素の EPI）あれば十分である．これらを勘案すると，ちょうど 1s が，送受

信の時間分解能として浮上する． 

 逆に，送受信の時間分解能を 1s とすれば，Digital I/O ボードの最高転送スピードの 1/2.5，機器

間の通信速度の 1/8 であり，許される OS のデッドタイムは 2 倍となるため，パルス発生器として

の動作上の安定性・安全性が高まることになる． 

 では，送信イベントの時間分解能を 1s とすることによるデメリットは何だろうか？ 

 Ultra short TE（UTE）と呼ばれる短い T2を対象とした撮像は，計測が困難になるかも知れない例

の一つである．ただし，UTE でも，T2が 100s 程度のものであれば，信号サンプリングなどの対応

は可能である．なお，本格的な固体 NMR などは難しいかも知れないが，それは，本システムが対

象とするMRIシステムの対象外である． 

 

4.2. 割り込みの影響と CPU負荷 

 

本システムでは，マルチタスク OS 下で随時発生する割り込みによる影響に対して，大容量メモ

リを使用した「バッファリング機能」を組み込んだ．パルス発生器ソフトウェアとデータ収集用ソ

フトウェアを制御する計測用ソフトウェアでは，計測中に受信した NMR 信号波形をリアルタイム

に表示しており，画面再描画（VRAM リフレッシュ）による割り込みは頻発していたが，各ソフト

ウェアの動作速度はそれら割り込みに対して充分に速く，全体として正常に動作した．つまり充分

なバッファリング機能によって割り込み発生時の遅延による影響を回避することが出来た．他にも，

PC のマルチコア環境では割り込み処理が分散されること，メインメモリと Digital I/O ボード間の

データ転送が CPUを介在しないハンドシェーク方式であったことなども，PCの負担低減には貢献

していると考えられる． 

計測中の CPU 負荷を Windows 標準機能のパフォーマンスモニタを使用して測定し，図 4-1 にそ

の測定結果を示す．計測に必要な各プログラムを独立したソフトウェアプロセスで動作させること

により，マルチコアの場合は CPU割り当て時間が Windows OSによって適宜効率的にスケジューリ

ングされ，CPU 負荷はピーク値でも 15％ほどであった．一方，各プログラムを 1 プロセスに統合

した場合，プロセスに割り当てられる時間に処理が集中するため CPU 負荷が一時的に上昇した．

それでもピーク値は 25％程度であった．この結果より，マルチコア環境では，ソフトウェア分割や

マルチスレッド処理により負荷分散しやすいというメリットがあり，ソフトウェア型の MRI パル

ス発生器およびデジタル MRIの実現にはより重要な技術要素であると言える． 
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青：CPU使用率，赤：ユーザープロセスに CPUが費やした割合，緑：カーネルプロセスに CPUが

費やした割合． 

 

図 4-1. CPU負荷のパフォーマンスモニタ結果（1秒間隔，測定時間 5分） 
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4.3. アナログトランシーバーとデジタルトランシーバーの比較 

 

アナログトランシーバーとデジタルトランシーバーを，それら以外には同一のハードウェアを用

いた実験によって，以下の結果を得た． 

 

(1) dual scan 法を使って，ダイナミックレンジを拡大すれば，ほぼ同一の SNRと空間分解能を有す

る画像を取得することができる． 

 

(2) アナログトランシーバーによって撮像した画像には，画像の中心に DC アーチファクトが見ら

れる（ことがある）．一方，デジタルトランシーバーで撮像した画像には，それは見られない． 

 

(3) アナログトランシーバーで撮像した画像では，アナログ回路の非線形性によると思われるアー

チファクトが見られるが，デジタルトランシーバーで撮像した画像では，そのようなアーチファク

トはほとんど見られない． 

 

(4) アナログトランシーバーで撮像した画像のバックグラウンドノイズのパターンは，信号読み出

し方向と位相エンコード方向でやや異なるが，デジタルトランシーバーで撮像した画像では，バッ

クグラウンドノイズは，等方的なホワイトノイズを示す． 

 

(5) デジタルトランシーバーで撮像する際に，信号レベルを適切に設定しなければ，高周波成分が

丸められ，解像度が低下する現象が見られた． 

 

以上のように，アナログトランシーバーで見られた欠点が，デジタルトランシーバーでは，全く

みられないことが分かった．ただし，NMR 信号のダイナミックレンジを超える装置側のダイナミ

ックレンジを確保しなければ，情報が失われることも明らかとなった． 

よって，将来改良すべきであるが，現時点では，デジタルトランシーバーの限界も知りつつ使用

していくべきではないかと思われる． 

 

4.4. デジタルトランシーバーの今後の改良点など 

 

さて，試料やパルスシーケンスにも依存するが，SNRの高い試料を，大きな画像マトリクス（256
3

もしくは 512
3以上）で撮像を試みる場合には，NMR信号のダイナミックレンジは，しばしば 90dB

を超えることがあり，現在のデジタルトランシーバーで行っている検波後の 16 ビットでの再サン

プリングは，改良の余地がある．すなわち，現在は，1s でサンプリングされたデータを，そのま

ま飛び飛びに再サンプリングしているが，連続する数点を convolution 演算することなどにより，ダ

イナミックレンジを増大させることができる． 

あるいは，デジタルトランシーバーからの受信データを，16ビット full scale ではなく，24ビッ

ト程度に拡大することにより，ダイナミックレンジを拡大させる方法も考えられる．ただし，この
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方法の実現には，デジタルトランシーバー内の FPGAのプログラムの書き換えなどが必要となるた

め，新規開発コストなどが発生するという問題がある． 

 また本研究では，現時点におけるハイエンド PCを用い，PCIバスに装着する高速 Digital I/Oボ

ードを使用して，デジタルトランシーバーMRIシステムを構築した．PCの発展のスピードは，か

つてに比べると遅くなったものの，現在でも着実に進歩しつつあり，同時に，PCIなどのインター

フェースは消えつつあり，また，本研究で使用した高速 Digital I/Oボードも，互換性のない新しい

ものへとアップグレードされつつある． 

 そこで，将来的には，ノート PCなどでも使用できる高速インターフェース（USB3，HDMI，Gigabit 

Ethernet）などに接続できる汎用の I/Oバッファを用いて，デジタルトランシーバーが制御できれば

と考える． 
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第５章 結語 

本研究では，Windows-PC上で動作する Digital I/O ボードを用いた新しい MRI用パルス発生器と

データ収集ソフトウェアを開発し，デジタルトランシーバーと組み合わせてデジタル MRI システ

ムを構築し，評価実験によりシステムの有用性を示した．また，従来のアナログ MRI システムと

の比較により，トランシーバーのデジタル化による画質向上を確認した． 

 

パルス発生器とデータ収集をソフトウェアで実現したことにより，MRI計測に必要なソフトウェ

アを 1 台の PC に集約することが可能となった．またソフトウェア化により，従来のシステムと比

べて開発生産性（開発環境／デバッグ含）や保守性（機能拡張）が向上した． 

 

今後，コンパクトデジタル MRI システムの柔軟性を活かし，フィードバック機能によるパルス

シーケンスの自動最適化や，学習機能を付加したインテリジェンス MRI など，新たな応用分野の

開拓が期待される． 
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補遺 

Appendix 1. MRIトランシーバーとは 

MRIにおけるトランシーバーとは，図 A1-1に示すように，パルス発生器から，RFパルス波形な

どを入力して，Larmor 周波数の RFパルスを作成し，同時に，Larmor 周波数の NMR信号を入力し

て，それを，回転座標系での核磁化の信号に変換する役割を持つ機器である．上記の，RFパルス

を作る操作は変調（modulation），核磁化の信号を取り出す操作は検波（detection）と呼ばれる．  

 

図 A1-1. MRIトランシーバーの位置づけと役割 

 

言い換えると，図 A1-2 に示すように，回転座標系（ベースバンド）におけるパルス波形を，実

験室系における信号に変換（変調）し，逆に，実験室系の NMR信号から，回転座標系の核磁化成

分を，検波という操作によって取り出している．この回転座標系と実験室系の信号変換を行うのが，

トランシーバーである． 

 

図 A1-2. 回転座標系と実験室系における核磁化の関係．RFパルスの関係も同様 
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Appendix 2. アナログトランシーバーの原理 

アナログトランシーバーは，図 A2-1に示すように，無線通信における伝統的な送受信機と同じ

原理で動作する機器で，原則的には，Larmor 周波数の安定した周波数源（キャリア周波数とも言わ

れ，発生には，しばしば周波数シンセサイザが使われる）を持ち，その出力信号を用いた変調器と

検波器から構成される．原則的に，と書いたのは，Larmor 周波数が高い場合や，複数の周波数で動

作する（マルチバンド）トランシーバーでは，周波数源として，Larmor 周波数とは異なった，いわ

ゆる中間周波数の周波数源を用い，Larmor 周波数の信号に関しては，周波数変換器を用いて変換を

行うことにより対応することが多いからである（スーパーヘテロダイン方式）． 

 図 A2-1（概略ブロック図）と図 A2-2（詳細ブロック図）にしたがって，その動作を以下に解説

する． 

 まず，計算機から入力された，動作させるべきパルスシーケンスにおける RFパルスの波形やタ

イミング情報に基づき，パルスプログラマにより，キャリア周波数を変調するための RFパルス波

形が正確なタイミングで出力される．RFパルス波形は，通常，パルス波形のデジタルデータを D/A

（デジタル－アナログ）変換することによって得られる．この波形は，回転座標系における直交す

る二つの軸に沿った高周波磁場成分に対応し（In-phase channelと Quadrature phase channel），直交振

幅変調器（Quadrature Amplitude Modulator：QAM）に供給される． 

 QAM は，SSB（single side band）modulator の一種で，90だけ位相の異なったキャリア周波数を，

それぞれ Iと Qのチャンネルの信号波形により，DBM（ダブルバランストミクサー）などで振幅

変調し，さらにそれらを混合することにより，回転座標系で任意の振幅と位相を有する RF波形を

作り出す（図 A2-3）．そして，変調過程などで混入した不要な周波数成分を除去するためのバンド

パスフィルター（BPF）を経由して，高周波送信機へと送られる． 

 

 
図 A2-1. アナログトランシーバーの概略ブロック図 
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図 A2-2. アナログトランシーバーの詳細ブロック図 

 

 一方，RFコイルで受信され，その後，Low noise amplifier（LNA）で増幅された NMR信号は，

プログラマブルゲインアンプなどで，信号検波に必要なレベルまで増幅された後，直交位相敏感検

波器（QPD）に入力される．この入力された信号は，パワースプリッターなどで二つに分割された

後，互いに 90だけ異なった位相を持つ参照周波数を用いて，位相敏感検波が行われる（図 A2-4）． 

 この検波された信号は，回転座標系において互いに直交する座標軸に沿った核磁化の成分であり，

ローパスフィルタ（Low pass filter）により不要な高周波成分を除去した後に，A/D（アナログ－デ

ジタル）変換器によってサンプリングされる． 

 

図 A2-3. Quadrature Amplitude Modulator の原理 
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 この時に使用される LPFは，Anti-aliasing filter と呼ばれ，MRIにおける画像再構成においては，

大変重要なフィルタである．というのは，NMR信号には，周波数スペクトルが白色の熱雑音が重

畳しており，A/D変換器でサンプリングする場合，適切な LPFがなければ，そのナイキスト周波数

よりも高い周波数がナイキスト周波数内に混入し，画像の SNRが低下したり，不要な画像が重な

ったりするからである．なお，ナイキスト周波数端における急峻なフィルタをアナログ的に作成す

ることは，一般的には難しいため，ナイキスト周波数の 2倍以上の周波数でサンプリングを行い，

フーリエ変換して周波数軸上でノイズを分離する，いわゆるオーバーサンプリングも，しばしば使

われることがある．なお，オーバーサンプリングは，ダイナミックレンジを広げる上でも効果的で

ある． 

 さて，A/D変換器としては，ビット分解能 14～16 ビット，サンプリング周波数が 1MHz以下の

ものが使用される．二つのチャンネルの信号は，同時サンプリングが望ましいが，時間的な遅れが

一定の場合には，ソフトウェア上の補正が可能である． 

 以上のようにしてデジタル化された NMR信号は，位相エンコードステップにしたがってデータ

マトリクスに保存され，FFT 演算などによって画像再構成が行われる． 

 

 

図 A2-4. Quadrature Phase Sensitive Detector の原理 

 

 以上に説明してきたように，アナログトランシーバーでは，変調や検波に，高周波信号のアナロ

グ的な乗算を行ういわゆるミキサー（混合器）が使用される（図 A2-5）．ミキサーとしては，かつ

ては，フェライトコアを用いたダブルバランストミキサーなどが使われていたが，挿入ロスが大き

いことなどから，現在は，半導体素子を用いたアクティブミキサーが広く使われている． 
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図 A2-5. アナログ回路による周波数混合器（ミキサー） 

 

さて，以上のブロック図などで説明したアナログトランシーバーの実装例を，図 A2-6に示す．

これは，Larmor 周波数 200MHzに対応した，ダイレクトコンバージョン方式のアナログトランシー

バーである．このように，回路基板上には，多数の半導体素子，高周波トランス，チップ抵抗器，

チップキャパシタだけでなく，複数の可変抵抗器が実装されている．これらの可変抵抗器は，変調

や検波の際の Iと Qのチャンネル間のバランスや，DCオフセット補正などに使用されているが，

調整が煩雑なことや，長期間の安定性が保証されないことなどが問題とされている． 

 

 

図 A2-6. アナログトランシーバーのメイン基板の例（DTRX4-200MHz） 
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Appendix 3 デジタルトランシーバーの原理 

デジタルトランシーバーは，SDR（software defined radio）に代表されるように，デジタル演算処

理によって，復調や変調を行うことを目的として，原則的には Larmor 周波数において RFパルスへ

の D/A変換や，NMR信号の A/D変換を行うトランシーバーである．原則的に，というのは，アナ

ログトランシーバーの場合と同じように，スーパーヘテロダイン方式を用い，Larmor 周波数とは異

なった（一般的には低い）中間周波数において，D/A，A/D変換を行う場合も多いからである． 

 図 A3-1（概略ブロック図）と図 A3-2（詳細ブロック図）にしたがって，その動作を以下に解説

する． 

 まず，計算機から入力された，動作させるべきパルスシーケンスにおける RFパルスの波形やタ

イミング情報に基づき，パルスプログラマにより，RFパルス波形データが正確なタイミングで出

力される．RFパルス波形データと中間周波数波形データから，図 A2-3に示す QAMの原理に基づ

いたデジタル演算によって RFパルスデータが作られ，D/A変換器へと出力される．このデジタル

演算は，リアルタイムに高速で行う必要があるため，DSPや FPGAなどが使われる． 

D/A変換器では，中間周波数の 2倍以上の変換周波数で，デジタルデータからアナログ信号へと

変換されて RFパルスが作られ，IRM（image rejection mixer）によって Larmor 周波数の RFパルス

へと周波数変換され，BPFを経由して，高周波送信機へと送られる． 

 一方，RFコイルで受信され，その後，LNAで増幅された NMR信号は，プログラマブルゲイン

アンプなどで，必要なレベルまで増幅された後，IRM で中間周波数の信号に変換され，D/A変換を

行った周波数と同じ変換周波数で A/D変換され，そのデータがデジタル検波回路へ入力される（図

A3-2）． 

 デジタル回路内で，デジタル検波された信号データは，そのまま画像再構成に使用するには膨大

なデータ量であるため，decimation という演算により縮小され，デジタルフィルタによって帯域制

限されたデジタル信号データとされ，計算機に出力される． 

 

図 A3-1. デジタルトランシーバーの概略ブロック図 



43 
 

 

 

図 A3-2. デジタルトランシーバーの詳細ブロック図 

 

 以上の信号処理を，シミュレーション信号を用いて，以下に詳しく説明する． 

 図 A3-3に，RF信号のサンプリング，デジタル検波，decimation とフィルタリング，そして，そ

の信号を用いて画像再構成を行った信号処理手順を示す． 

 

 

図 A3-3. デジタルトランシーバーの受信系における信号処理の手順 
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図 A3-4. 8.4375MHzの信号を 20MHzでサンプリングした例 

図 A3-4は，8.4375MHzの Larmor 周波数で生成した MRI信号を，20MHzのサンプリング周波数

（50nsの dwell time）で連続 65536（=2
16）点，16 ビットの分解能でサンプリングしたデータの中

央部の 2048点（全体の 1/32）のみを示したグラフである．このサンプリング条件は，ナイキスト

条件を満たすため，信号の情報は失われず，正しく処理を行えば，エリアジングは発生しない． 

 図 A3-5は，図 A3-4に示す信号に，8.4375MHzのキャリア周波数の互いに 90位相が異なる周波

数信号データを，それぞれ乗じた信号である．このように，二つの信号の乗算を行うと，その和の

周波数（16.875MHzを中心とした信号）と差の周波数（0MHzを中心とした信号）が重畳した信号

が得られる． 

 これらの信号から，画像再構成に必要なデータを得るためには，①65536 点の複素フーリエ変換

を行って，その 0Hzを中心とした 256点のデータを取り出す，②convolution などの演算により Low 

pass filteringを行い，低周波信号を取り出す，という二つの方法が考えられる． 

 

 

図 A3-5. 図 A3-4の信号にキャリア周波数（8.4375MHz）の cosineと sineの信号を乗じた波形 
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図 A3-6. デジタル検波した信号から 4096点の convolutionによって得た実部の信号 

 

 周波数特性の上では，①のフーリエ変換を使った方法が有利であるが，データ長が固定となるこ

と，信号処理の柔軟性に欠けることなどの点から，②の方法が広く使われている．すなわち，CIC

（cascaded integrator comb）フィルタを用いて，データ点を間引き（decimation）し，さらに，それ

らの点に対して，FIR（finite impulse response）フィルタを操作することにより，帯域制限されたベ

ースバンド信号を得る手法が，広く使用されている． 

 

 

図 A3-7. デジタルトランシーバーのメイン基板の例（DTRX6） 
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さて，以上のブロック図などで説明したデジタルトランシーバーの実装例を，図 A3-7に示す．

これは，12MHz程度（可変）の中間周波数に対応したデジタルトランシーバーであり，D/A変換（分

解能 14 ビット），A/D変換（16ビット）の変換周波数は 60MHzとなっている．このように，デジ

タルトランシーバーの主要な論理回路は，1個の FPGAにまとめられており，アナログ信号として

の入出力は，D/A変換器と A/D変換器の入出力を除くと，外部オシレーターからのクロック入力だ

けとなっている．  
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Appendix 4 アナログトランシーバーとデジタルトランシーバーの比較 

アナログトランシーバーの長所は，回路構成が直感的で分かりやすく，回路の調整も，煩雑な部

分はあるものの，デジタルに比較すれば，遙かに容易であることである．また，既製の部品を使用

すれば，自作することも難しくない． 

 一方，アナログトランシーバーの欠点は，①アナログ回路の非線形性の影響を受ける，②DCオ

フセットやドリフトの影響により画像に DCノイズが発生する（ソフトウェアである程度の除去は

可能），③参照周波数のスペクトル純度，安定性，ノイズなどが，NMR信号の安定性に影響する，

④Iと Qのチャンネル間の直交性やバランスが保証されない，⑤デジタルレシーバーに比べて一般

的に，ダイナミックレンジが狭い，⑥高周波信号の漏れやクロストークがある，などが挙げられる． 

デジタルトランシーバーの長所としては，①アナログ回路が，受信系では初段，送信系では最終

段のみに使用されるため，アナログ回路としての問題点がその部分に集約され，非線形性などへの

対策が立てやすい，②デジタル回路における処理は，演算誤差などに注意すれば，ノイズの混入や

信号の位相不安定性などの問題は発生しない，③Iと Qのチャンネル間の直交性やバランスは原理

的に完全，④高周波段におけるオーバーサンプリングが行われるため，一般的に，アナログ方式に

比べ，ダイナミックレンジが広い，などが挙げられる． 

一方，デジタルトランシーバーの欠点は，信号処理方式の理解が容易ではなく，また，機器とし

ての実装は難しい．また，回路の調整やデバッグなどにも，特別な機器やスキルが要求され，開発

には，かなりのコストがかかるということである．ただし，汎用デジタル機器を用いた，デジタル

トランシーバーの実現も可能であるので，この欠点は，一部は克服することも可能である． 

 

図 A4-1. アナログトランシーバーの実装例（DTRX4-200MHz） 

 

図 A4-2. デジタルトランシーバーの実装例（DTRX6） 
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