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极度非均匀磁场下的低场核磁共振成像技术研究进展
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摘 要: 传统的磁共振成像设备系统庞大笨重、价格昂贵、检查噪声大、摆位困难等，因此限制其普及应用，而低场

可移动式磁共振成像设备可以克服这些缺点。传统核磁共振成像采取大磁体包围小样品的模式，对高度均匀磁场

环境( ＜5×10－6 /40 mm DSV) 中的样品进行成像，相应的硬件设计和许可技术相对都比较成熟和完善。开放式核磁

共振成像系统基于极度不均匀的磁场条件( ＞1 000×10－6 /mm DSV) ，相关的硬件设计、成像技术与传统的核磁共振

成像系统差距很大，难度也急剧增加。全面论述低场开放式磁共振成像技术的起源、发展、关键技术，包括磁体、射
频线圈、梯度线圈等硬件和射频脉冲设计、成像序列、图像后处理等方法，旨在为可移动式核磁共振成像设备的研

发抛砖引玉。
关键词: 极度非均匀场核磁共振成像; 低场核磁共振成像; 非常规核磁共振成像; 低成本

中图分类号: Ｒ318 文献标志码: A 文章编号: 0258-8021( 2018) 02-0215-014

Progress of Low-Field Nuclear Magnetic Ｒesonance Imaging
in Extremely Inhomogeneous Magnetic Field

Miao Zhiying1 Xia Tian2 Wang Hongzhi2* Ma Junshan1*

1( School of Optical-Electrical and Computer Engineering，University of Shanghai for Science and Technology，Shanghai 200093，China)
2( Shanghai Key Laboratory of Magnetic Ｒesonance，School of Physics and Materials Science，

East China Normal University，Shanghai 200062，China)

Abstract: Conventional MＲI ( magnetic resonance imaging) equipments are usually bulky，expensive，large
noise and difficult to set up，which limits their wide application． Low field mobile MＲI devices are expected to
solve these disadvantages． In the conventional magnetic resonance imaging，small sample is surrounded by a
large magnet and the image is taken in the highly uniform magnetic environment ( ＜5 ppm /40 mm DSV) ． The
hardware design of the conventional magnetic resonance imaging and its corresponding technology are relatively
mature and perfect． The open NMＲ ( nuclear magnetic resonance) system is based on extremely inhomogeneous
magnetic field conditions ( ＞1000 ppm /mm DSV) ，and has a wide gap between the traditional hardware design
and imaging techniques，and the difficulty is also increased dramatically． This paper reviews the origin，

development and key technologies of the low field open magnetic resonance imaging technology，including
hardware such as magnet，ＲF coil，gradient coil and method such as the design of radio frequency pulses，
imaging sequence，image post processing． The aim of the review is to provide insights about the research and
development of mobile MＲI equipment．
Key words: extremely inhomogeneous field MＲI; low field MＲI; unconventional MＲI; low cost

引言

传统的医用核磁共振成像系统，采取大磁体包

围小样品的检测模式，对磁场强度和磁场均匀性要

求高( 磁场强度一般大于 0. 5 T，成像区域的磁场均

匀性在 5×10－6 以内) ，这就需要庞大的磁体来提供
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较高的磁场强度，高度的磁场均匀性会导致磁体结

构的封闭性。随着磁场强度的降低，磁体结构也越

来越开放，但是磁场均匀性越来越差，完全开放的

单边磁体其敏感区域内的均匀性大于1 000×10－6，

沿垂直于磁体表面方向具有数 T /m 的静梯度场。
但是，开放的磁体结构有其天然的优势: 开放的检

测区域使患者感到舒适，有利于介入治疗和手术;

天然的恒定梯度场便于实现扩散的测量，同时可避

免高速切换的梯度电流所导致的涡流现象; 磁体质

量小便于移动和车载，系统结构简单，成本低，易于

普及等。Coffey 等的研究表明，低场 MＲI 的灵敏度

有可能超过高场 MＲI［1］。EijaPkk 等的研究表

明，低 场 MＲI 的 特 异 性 和 准 确 性 比 高 场 MＲI 要

好［2］。还有一些研究者指出，对于一些疾病，低场

核磁共振系统与高场核磁共振系统具有相同的诊

断能力［3-5］。
开放式核磁共振磁体存在于天然恒定梯度场，

一般利用其自然梯度实现选层，但该梯度也会在选

层方向上形成一个较大的频率分布，因此在开放式

核磁共振系统的成像中，传统的频率-相位编码已不

再适用，一般采用双相位编码方法。
传统的封闭式核磁共振系统使用的是封闭的

容积型射频线圈和梯度线圈，前者常见的有鸟笼式

和马鞍式的射频线圈，而后者则用于产生选层、频

率编码和相位编码梯度。对于开放式的核磁共振

系统，封闭型梯度线圈和射频线圈已不再适用，其

结构需要与开放式磁体结构相匹配。开放式磁体

一般利用沿垂直于磁体表面方向的自然梯度，配合

一定带宽的射频激励来实现选层，因此只需要在灵

敏区域内实现二维方向的梯度磁场，利用双相位编

码即可。梯度线圈一般采用单匝或多匝的平面线

圈，沿梯度方向( 如 x 方向) 的一对梯度线圈通反向

电流。射频线圈一般采用表面线圈，根据主磁场方

向是垂直于磁体表面或平行于磁体表面的两种情

况，分别适配射频场平行于线圈表面或射频场垂直

于线圈表面的射频线圈，而且射频线圈的带宽要满

足选层的要求，射频场尽量均匀。开放式磁体的匀

场一般先采用物理匀场，即运用小磁块来补偿、校

正磁场的均匀性，在此基础上再采取电子匀场。
下面将论述开放式核磁共振成像的研究现状，

主要从硬件和方法两个方面分析低场可移动核磁

共振成像机研发的技术条件。

1 硬件

1. 1 磁体

非均匀场 NMＲ 的思想起源于石油测井，是由

美国 Los Alamos 国家实验室的 Jackson 博士提出，其

思路是在井眼中布置永磁体，在柱壳状的地层中构

建主磁场，以满足 NMＲ 检测的基本条件。基于这

种思想，设 计 了 第 一 台 NMＲ 测 井 仪［6］。受 测 井

NMＲ 思想的启发，美国和欧洲的科学家于 19 世纪

末提出了新的磁体构形，即单边磁体构形。1995
年，德国亚琛工业大学磁共振中心的 Eidmann 和

Blumich 等 设 计 出 NMＲ-MOUSE ( mobile universal
surface explorer，MOUSE) ［7］。2000 年，Prado 等又在

此基础上成功地开发了 MＲI-MOUSE ( 见图 1) ，可

以实现物体的一维成像［8］。磁体重 1. 2 kg，表面的

磁场强度约 0. 47 T，由两块矩形 NdFeB 材质的永磁

体反向 平 行 放 置 构 成，两 块 磁 体 间 ( z 方 向 ) 有

14 mm的空隙，主磁场平行于磁体表面沿 z 方向，恒

定梯度沿 x 方向，即一维成像方向。

图 1 基于 U 形磁体的 MＲI-MOUSE［8］。( a) U 形

MＲI-MOUSE 磁体; ( b) 以磁体表面为坐标零点，沿 x
方向的磁场强度分布

Fig． 1 Based on the u-shaped magnet: MＲI-

MOUSE［8］． ( a) A u-shaped MＲI-MOUSE magnet;
( b) Magnetic field intensity distribution along the x
direction，as a zero point from magnet surface
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2003 年，Casanova 等 开 发 了 基 于 条 形 磁 体 的

MＲI-MOUSE 磁 体 ( 见 图 2) 。条 形 磁 体 的 体 积 为

40 mm× 45 mm × 20 mm，磁 体 表 面 的 磁 场 强 度 为

0. 44 T，主磁场方向垂直于磁体表面( 见图 2 ( a) ) 。
磁体表面适配 8 字形射频线圈，产生射频场沿 y 方

向。磁体四周每侧装有 4 个 45 mm×8 mm 的矩形平

面梯度线圈，用于产生 x 和 y 方向的梯度。敏感区域

距磁体表面 2 mm 高度处呈平面状( 见图 2( b) ) ，适

于二维成像。图 2( c) 是沿 z 轴的磁场强度变化，可

看到 磁 体 沿 z 轴 方 向 具 有 恒 定 的 磁 场 梯 度

16. 6 T /m，可作为天然的选层梯度［9］。

图 2 基于条形磁体的 MＲI-MOUSE［9］。( a) 条形

MＲI-MOUSE 磁体; ( b) 磁体敏感区域的磁场分布;

( c) 距磁体上方不同高度处的磁场强度分布

Fig．2 Based on the bar magnet: MＲI-MOUSE［9］．
( a) A bar MＲI-MOUSE magnet; ( b) Magnetic field
distribution of the sensitive area; ( c) Magnetic field
intensity distribution of different heights above the
bar magnet

2004 年，Perlo 等在图 3( a) 所示的磁体上成功

地实现了三维成像，其主磁场平行于磁体表面，沿 z
方向。两个直径 34 mm 的螺线管线圈对称地安装

在正负 x 轴上，产生 x 方向的梯度。两个 17 mm×70
mm 的矩形平面线圈对称分布在正负 z 轴上，产生 z
方向梯度。长宽为 40 mm×40 mm 的平面螺线管射

频线圈安装在距离磁体表面 30 mm 的高度处，产生

垂直于磁体表面的射频场。图 3( b) 是距磁体表面

0、30 和 75 mm 的高度处沿 xoz 面的磁场分布，可看

到在磁体近表面的磁场分布呈曲面形，在距磁体表

面 30 mm 的高度处磁场分布呈一个平坦的平面，且

在距磁体表面 25～45 mm 高度处沿 y 方向具有 2. 5
T /m 恒定的磁场梯度 ( 见图 3 ( c) ) ，因此在该高度

范围 内 通 过 调 节 射 频 中 心 频 率 可 激 发 不 同 的

层面［10］。

图 3 基于 U 形磁体的三维成像 MＲI-MOUSE［10］。( a) U
形 MＲI-MOUSE 磁体; ( b) 距线圈表面不同高度处沿 xoz
面的磁场分布; ( c) 磁体沿 y 轴的磁场分布

Fig．3 A MＲI-MOUSE of 3 d imaging based on U-shaped

magnet ［10］． ( a) A U-shaped MＲI-MOUSE magnet; ( b)

Magnetic field intensity scanned at 0，30，and 75 mm from
the magnet surface; ( c) Magnetic field distribution along
the y axis
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无限多根等间距紧密排列的长直电流线能够在

其一侧产生均匀磁场，基于此运用离散磁块组合在磁

体外部一侧实现片状均匀区也是可能的。在国内，

2002 年车文华对这种可能性进行了探索，其课题“非

常规核磁共振仪器工程实现中主要问题的研究”，提

出一种混合逆数值算法，并在此基础上设计了可以在

磁体外部一侧产生有效片状均匀磁场区域的 MＲI 医

用单边磁体( 见图 4) ［11］。这开启了国内单边医用核

磁共振系统的探索，意义重大。磁体由一组具有不同

磁化方向和强度的小磁块构成( 见图 4) ，磁体大小为

a=75 cm，b=25 cm，c = 62 cm。主磁场沿 z 方向，大小

为 0. 06 T。敏感区域距磁体上表面 d= 5 cm 处，敏感

区域大小 Sa =15 cm，Sb = 0. 4 cm，Sc = 12 cm。在敏感

区域内，磁场均匀度为 200×10－6。

图 4 单边 MＲI 永磁磁体结构［11］

Fig．4 Permanent magnet structure of unilateral MＲI［11］

2006 年，张燕丽等对不同类型结构的单边磁体

进行了模拟分析，研究表明: 能在磁体外产生鞍点

是开放式磁体设计的基础，鞍点是磁场均匀区的主

导点，敏感区围绕鞍点形成，在鞍点处磁场沿各方

向的梯度为零即满足Bi = 0( i = x，y，z) 。他们设计

了一款单边 MＲI 永磁磁体( 见图 5) ，鞍点位于磁体

表面 2 cm 处，即敏感区域距磁体上表面 2 cm，敏感

区大小为长 12 cm、宽 12 cm、高 0. 4 cm，敏感区域内

磁场强度 0. 16 T，磁场均匀性 343×10－ 6［12］。
2006 年，谢俊鹏等开展了完全开放式磁共振成

像磁体的优化设计。在单边磁体初始结构设计理

论［13］的指导下，用块状永磁体构建了一个单边成像

磁体的初始结构( 见图 6( a) ) ，磁体初始模型由 9 个

磁化方向不同的小磁块组成，从左至右编号依次为

1～9，初始磁化方向为 θl = －θ9 = 45°，θ2 =－θ8 = 45°，θ3 =
－θ7 = 105°，θ4 =－θ6 =－45°，θ5 = 0°( θ 为小磁块的磁化角

度)。敏感区域长×宽×高为 1. 2 cm×0. 3 cm×1. 5 cm。
为了提高敏感区域磁场强度和磁场均匀性，在初始

结构的基础上增加了补偿单元。该研究采用改进

的遗传算法，对 9 个永磁块的磁化方向进行优化，进

一步提高敏感区域磁场强度和磁场均匀性，优化后

的磁 化 方 向 为 θl = 4. 533 4°，θ2 = 2. 103 0°，θ3 =
54. 931 0°，θ4 = 0. 360 0°，θ5 = 0. 000 0°，θ6 =
－0. 360 0°，θ7 = －54. 931 0°，θ8 = －2. 103 0°，θ9 =
－4. 533 4°。图 6( a) 和 6( b) 分别为初始结构磁体和

优化后磁体的磁场分布。表 1 列出了两种磁体结构

的其敏感区域磁场强度和磁场均匀性的参数［14］。

图 5 单边磁体模型［12］。( a) 磁体结构; ( b) 磁体的磁
场分布
Fig．5 Unilateral magnet model［12］． ( a) Magnet structure;
( b) The magnetic field distribution of magnet

图 6 磁体结构［14］。( a) 磁体初始结构的磁场分布;
( b) 优化后磁体的磁场分布
Fig．6 Magnet structure［14］． ( a ) The magnetic field
distribution of the initial structure; ( b) The magnetic
field distribution of optimized magnet

表 1 3 种磁体结构参数比较

Tab．1 Comparison of parameters of three kinds of
magnets structures

初始结构 优化后结构

敏感区域磁场强度 /T 8. 663×10－2 2. 219×10－1

敏感区域磁场均匀性 10－6 2. 669×104 1. 346×103

徐征等针对传统圆形 Halbach 磁体结构封闭、
难以应用于开放式核磁共振中的缺点，自 2013 年开

始研究半椭圆形分布的开放式 Halbach 磁体结构，
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如图 7 所示，可通过调节各磁体模块中心点所在椭

圆曲线的曲率来调节磁体上方磁场的分布，并使用

Gram-Schmidt 数据拟合方法得到最优的磁体结构。
基于此种方法，已设计出几种不同敏感区域的产品

样机，并将其用于评价传输线绝缘子老化程度等的

研究中［15-16］。

图 7 3 种不同曲率的磁体结构［15］。( a) 磁体结构 1;

( b) 磁体结构 2; ( c) 磁体结构 3; ( d) 3 种不同磁体结构

的磁场等位线

Fig． 7 Three magnets structures of different

curvature［15］． ( a ) Magnet structure 1; ( b ) Magnet
structure 2; ( c) Magnet structure 3; ( d) The magnetic
equipotential line of three magnet structure

孙新凯等利用直线形 Halbach 磁体结构的主磁

体进行仿真分析，选用 9 块体积完全相同的 NdFeB
材质的磁块构成 Halbach 阵列，对主磁体进行建模

( 见图 8 ) ［17］。通过仿真在磁体中心上方 y = 15 ～
25 mm的位置，构建出体积为 10 mm×10 mm×10 mm
的磁场敏感区，沿垂直方向( y 方向) 距磁体表面 15
～25 mm的范围具有恒定梯度场。

无论哪种设计开放式的磁体结构设计，都是基

于在磁体外建立均匀的敏感区域，使人体受检部位

易于进入敏感区内，而非受检部位不进入磁场环

境内。
1. 2 射频线圈

低场 MＲI 受到局限的主要原因是低场中信噪比

太低，因此在低场中 ＲF 线圈的设计就尤为重要，一

个性能优良的 ＲF 线圈，会使信噪比大幅提高。目前

关于 低 场 ＲF 线 圈 的 报 道 相 对 较 少，针 对 MＲI-
MOUSE 磁体或是在磁体外生成片状敏感区域的磁体

可以适配表面线圈，这种线圈可分为两种类型。对于

图 8 直线形 Halbach 单边磁共振主磁体结构［17］

Fig．8 Main magnet structure of unilateral magnetic

resonance based on linear Halbach array［17］．

主磁 场 垂 直 于 磁 体 表 面 的 磁 体 ( 如 条 形 MＲI-
MOUSE) 适配平行于磁体表面的射频场，这类线圈至

少由两个回路组成，如 8 字形线圈( 见图 9( a) ) ［18］。
对于主磁场平行于磁体表面的磁体( 如 U 形 MＲI-
MOUSE) 适配垂直于磁体表面的射频场，这类表面线

圈的最优选择是单回路线圈，如平面螺线管线圈( 见

图 9( b) ) ［19］。

图 9 平面射频线圈［18-19］。( a) 8 字形射频线圈;

( b) 平面螺线管线圈

Fig．9 Plane rf coil［18-19］． ( a) Figure 8 rf coil;
( b) Plane solenoid coil

1992 年，Komu 和 Kormano 设计了杯状线圈( 见

图 10) 。线圈由绞合线绕在一个塑料模具上，两个

线圈串联，其中 l、h 和 d 是可调节参数，通过使用

HP4 815 A 矢量阻抗计来测量线圈载人后的品质因

数，以确定线圈的优化尺寸。他们利用该线圈在

0. 02 T的磁场下进行了成像实验，验证了其用于成

像的可行性［20］。
1993 年，Sun-Ling 等基于主磁场计算和线圈优
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图 10 低场杯状体线圈［20］

Fig．10 Low-field cup volume coil ［20］

化的数学模型，提出类螺线管线圈的设计和优化方

法。线圈由直径 2 mm 的铜线绕成，线圈的方位角

φ、半径 Ｒ 和线圈匝数 n 是线圈的优化参数。其设

计思想首先是任意选择一组参数值，计算每一匝线

圈产生的磁场，然后运用牛顿－拉普森迭代法计算

出整个线圈产生的磁场，然后将计算得到的磁场与

预期的均匀场进行对比，根据差异改变参数和迭代

步数继续优化，直到与预期场吻合。图 11 ( a) 是优

化后的 5 匝线圈，其每一匝的半径 Ｒ 随方位角 φ 呈

线性变化，满足 Ｒ= c1( c2－φ) ，其中 c1、c2 是常数［21］。
图 11( b) 、( c) 分别是 4 匝优化后线圈和 5 匝优化后

线圈的磁场分布，优化的最终结果是 5 匝线圈的性

能优于 4 匝线圈的性能。针对开放式的磁体结构

Tomanek，还设计了一款低场正交容积型线圈( 见图

12) ，相关的报道于 2016 年发表［22］。
郭盼等研究便携式全开放核磁共振关键技术

图 11 类螺线管线圈及其磁场分布［21］。( a) 5 匝线圈优化后的结构; ( b) 4 匝线圈优化后的磁场分布; ( c) 5 匝线圈

优化后的磁场分布

Fig．11 The solenoid-like coil and the magnetic field distribution［21］． ( a) 5-turn optimized breast coil; ( b) Magnetic
field distribution of 4-turn optimized breast coil; ( c) Magnetic field distribution of 5-turn optimized breast coil

的基础和应用，其相关课题于 2014 年完成。该课题

从电磁场的角度出发，针对便携式全开放核磁共振

系统的磁体及射频线圈结构，提出一套设计和优化

方法。针对射频线圈的设计，本研究基于似稳场的

假设，使用毕奥萨伐定理直接计算其磁场分布，并

根据磁场分布规律确定最优线圈［23］。

图 12 开放式 ＲF 线圈［22］

Fig．12 A photograph of the open ＲF coil［22］

1. 3 梯度线圈

对于 NMＲ-MOUSE 类磁体其适配的梯度线圈

有 螺 线 管 状 的 梯 度 线 圈，也 有 平 面 梯 度 线 圈。
图 13( a) 中，x 方向是一对螺线管线圈产生 x 方向

的梯度，z 方向是一对平面梯度线圈产生 z 方向梯

度。图 13( b) 是其所成图像，像素大小为 50 × 50，

FOV 大 小 为 4 cm × 4 cm，分 辨 率 小 于 1 mm。
图 13( c) 是 平 面 梯 度 线 圈，图 13 ( d ) 是 其 成 像

效果［24］。
2008 年，李霞等提出了一种全开放磁共振成像

装置的单平面梯度线圈的新型设计方法，他们基于

完全开放式的磁体设计了一款平面梯度线圈，实验

表明其线性度良好［25］。
刘文韬等针对临床 MＲI 及便携 NMＲ 梯度和匀

场线圈设计新方法进行研究［26］，该课题针对便携式

磁体的线圈设计首次提出了一种基于离散流函数

的目标场方法，具体地说是用等效磁偶极子计算磁

场的空间分布，根据磁场分布优化线圈参数，可为

便携式的磁体结构设计高效率的线圈。该课题还

提出了最优的线圈制图工艺，针对设计的梯度线圈
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图 13 适 配 NMＲ-MOUSE 的 梯 度 线 圈 及 其 成

像［24］。( a) 适配 NMＲ-MOUSE 磁体的梯度线圈;

( b) 图( a) 中传感器的成像效果; ( c) 平面梯度线

圈; ( d) 图( c) 传感器的成像效果

Fig． 13 NMＲ-MOUSE gradient coil and its

imaging［24］． ( a) Gradient coils fitted in the NMＲ-
MOUSE; ( b ) An image taken by the sensor in
picture ( a ) ; ( c ) Flat gradient coil fitted in the
NMＲ-MOUSE; ( d) An image taken by the sensor
in picture ( c)

和匀场线圈，从软件和硬件两个方面提出相应的图

像后处理方法，以支持所设计的梯度线圈和匀场线

圈发挥其理想的功能。
1. 4 其他

除了磁体、射频线圈和梯度线圈几个主要部件

外，由于低场核磁共振信噪比低，因此对外围电路

的设计就提出了更高的要求，如低噪放大器电路的

设计、滤波器电路的设计、良好响应特性的射频开

关电 路 设 计 等。Mandal 等 研 发 了 超 带 宽 低 频

( 0. 1～3 MHz) 磁共振收发系统，无需进行调谐匹

配，既能保持高能量激发，同时还可以满足低噪接

收的要求［27］。更多低场中的问题可参考文献［28］
中的介绍［28］。这些硬件的提高，会加速低场开放式

核磁共成像系统的研发和普及。

2 方法

2. 1 非均匀场脉冲设计

均匀场中射频脉冲一般采用截断的 sinc 脉冲，脉

冲设计引起的信号损失不大。但是非均匀场不同，在

非均匀场中 Bloch 方程的非线性效应对射频激发的

影响非常明显。张必达等研究了非均匀场中射频脉

冲对回波信号的衰减效应，表明在非均匀场中由于恒

定静梯度场的存在，经典理论设计的射频脉冲会引起

图 14 传统 sinc 型脉冲激发后产生的回波［29］。( a) CP
序列: 4 个 3 波瓣 sinc 型 180°脉冲翻转产生的回波信号链;

( b) CPMG 序 列: 4 个 3 波 瓣 sinc 型 180°脉 冲 组 成 的

CPMG 序列产生的回波信号链

Fig．14 The echo excited by conventional sinc-pulse［29］．
( a) CP sequence: echo chain excited by 4 180° sinc-pulse
with 3 lobes; ( b) CPMG sequence: echo chain excited by
4 180° sinc-pulse with 3 lobes

信号极度衰减，灵敏度大大下降［29］。在图 14 中，纵

坐标为归一化的信号强度，横坐标为时间，采用经典

理论设计的射频脉冲导致 CP 序列产生的回波链中

的回波峰值迅速衰减( 见图 14( a) ) ; 采用 CPMG 序列

采集到回波链，可以看到其信号衰减的速度明显降低

( 见图 14( b) ) 。但是，研究结果显示，采用 sinc 脉冲

回波信号的峰值依赖于回波时间( TE ) 。均匀场中二

维自旋回波序列成像中信号峰值与 TE 无关，因为在

均匀场成像中射频脉冲结束、相位聚焦后片选梯度也

随之关断，磁矩的相位不再发生变化。但在非均匀场

中，片选梯度是一个恒定梯度，在射频激发结束后磁

矩在不断进动、散焦，由于射频翻转脉冲不是理想的，

它对不同位置、不同相位磁矩的翻转效果不一样，因

此在磁矩散焦的过程中回波信号的峰值也在振荡

衰减。
在非均匀场中，传统的脉冲设计已不再适用，

俎栋林等讨论了非均匀场 MＲI 的特定条件，对 90°
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和 180° ＲF 脉冲设计等物理要点提出了要求和限

制［30］。他们指出 180°重聚焦脉冲应设计绝热脉

冲［31］，并论证了自聚焦 90°射频脉冲的现代射频脉

冲理论 设 计 方 法: SLＲ 变 换 方 法［32］ 和 逆 散 射 理

论［33］，而张必达等曾比较过这两种设计方法的差别

以及各自的优缺点［29］。
2. 2 非均匀场成像序列

2. 2. 1 非均匀场中成像序列的选择

在非均匀场中，传统的频率编码面成像方法已

不再适用，究其原因: 一是在非均匀场中，即使射频

场很均匀，但由于质子非共振情况的存在，运用射

频场进行选层时不能够激发一个完整平面; 二是在

垂直于选层方向上，本身已存在较大的恒定梯度

场，若对回波信号进行采集时再施加频率编码梯

度，会影响回波信号强度，加速回波信号衰减，极大

地降低灵敏度和信噪比。因此，在成像平面内的两

个维度上都不能再用频率编码，只能用双相位编

码。由于磁场存在不均匀性，因此重聚焦脉冲是必

须的，以补偿磁化矢量的散相。对于其他非重聚焦

序列( 如梯度回波序列) ，磁场不均匀性和磁化率差

异在回波形成时刻不能被补偿，信号会产生畸变，

因此在非均匀场中一般不采用梯度回波序列进行

成像。
根据上述分析，在主磁场存在一定的不均匀性

时一般采用自旋回波序列或其变形序列，不能采用

频率编码，只能采用双相位编码，即点成像法。
2. 2. 2 一维相位编码序列

单点成像 ( single point imaging，SPI) 方法是一

种纯相位编码方法，最早提出来是针对固体的高分

辨率成像。这种方法每次扫描只采集一个数据点，

对于主磁场的不均匀性不是很敏感［34-35］，它不检测

自旋回波信号，而是直接检测 FID 信号。但是，对于

单边磁体数 T /m 的恒定梯度场，FID 信号在探头的

死时间 内 就 可 能 衰 减 到 难 以 测 量，因 此 2000 年

Prado 等首先提出了纯相位编码自旋回波协议 ( 见

图 15) ，并在 NMＲ-MOUSE 上成功地实现了一维傅

里叶成像［36］。
2. 2. 3 二维相位编码自旋回波序列

2003 年，Blumich 等又提出二维相位编码自旋

回波成像协议( 见图 16) 。由于弛豫的作用和磁场

的不均匀性，在相位编码期间会引起信号衰减，所

以两个相位编码梯度最好同时施加，但是因为条件

限制，此研究中的两个梯度脉冲分别位于重聚焦脉

冲的两侧。该研究还指出，两个梯度脉冲序列分列

在重聚焦脉冲的两侧，图像容易产生畸变［37］。

图 15 一维纯相位编码自旋回波序列［36］

Fig． 15 One-dimensional pure phase coding spin

echo sequence［36］

图 16 二维相位编码自旋回波序列［37］

Fig．16 Two-dimensional phase encoding spin echo sequence［37］

2. 2. 4 类 CPMG 序列

2004 年，Blumich 等提出新的二维成像序列( 见

图 17) ［38］，序列分为两个阶段: 编码阶段和检测阶

段。首先运用哈恩回波序列重聚焦磁化矢量的散

相，接着运用一串 180°重聚焦脉冲产生回波串，从

而大大提高了灵敏度。两个梯度脉冲在第一个 ＲF
脉冲后同时施加，其中第一个回波的回波时间 TEE

由梯度脉冲的作用时间决定。为了提高灵敏度，应

尽量增大回波个数，因此检测时期的回波时间 TED

应设得尽量小，由探头的死时间决定。
Hurlimann 等研究了在主磁场和射频场都极度

不均匀的情况下该序列的自旋动态机制［39］: 若 180°
重聚焦脉冲施加于 y 轴，那么在回波链中只保留回

波信号的 y 向分量，x 向分量在第一个回波时间

( TEE ) 后将逐步消失。同理，若 180°重聚焦脉冲施

加于 x 轴，在回波链中只保留回波的 x 向分量，y 分

量在第一个回波时间后逐步趋于零。但要实现图
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图 17 类 CPMG 序列［38］

Fig．17 CPMG-like sequence［38］

像重建回波信号，x 和 y 两个分量都是必需的，因此

使用该序列进行成像时，同一个相位编码下需要进

行两次扫描，一次获得 x 分量，一次获得 y 分量。虽

然同一相位编码下需扫描两次，但是此方法大大提

高了灵敏度和信噪比，而且也所缩短了成像时间。
后来 Hurlimann 等对该序列进行了优化，优化后可

以进一步提高信噪比［40］。

图 19 不同的序列模拟得到的回波［42］。( a) 运用图 18( a) 序列模拟得到的回波; ( b) 将图 18( a) 序列中的梯度脉冲移至重

聚焦脉冲之前模拟得到的回波; ( c) 运用图 18( b) 序列模拟得到的回波

Fig．19 Simulation echos based on different sequences［42］． ( a) Simulation echos based on the sequence in picture 18 a; ( b)

Simulation echos with the sequence that the gradient pulse in the sequence of graph 18( a) is moved to the front of the refocus
pulse; ( c) Simulation echos with the sequence in picture 18( b)

2. 2. 5 类 FSE 序列

在本文第 2. 2. 4 节中，提到 Hurlimann、Griffin
和 Balibanu 等在极度不均匀的主磁场和射频场的环

境下使用 CPMG 序列或是类 CPMG 序列进行成像，

磁化矢量的一个分量在第一个回波之后会趋于零，

这将会导致图像发生畸变，而且随着回波个数的增

加畸变会越来越严重［41］。针对上述问题，Blumich
课题组于 2003 年做了仿真实验，并提出一种新型序

列( 见图 18( b) ) 用于克服这种畸变现象［42］。
图 19( a) 所示的是运用图 18( a) 序列模拟得到

的前 8 个回波，可以看到第一个回波( 哈恩回波) 没

有畸变，但是随着回波个数的增加，一是出现了镜

图 18 相位编码多回波序列［42］。( a) 多回波序列，由

单回波成像序列( 图 15) 直接扩展而成; ( b) 类 FSE
序列

Fig．18 Phase coding multiple echo sequence［42］． ( a)

Multiple echo sequence， directly extension by the
single echo imaging sequence ( figure 15) ; ( b) FSE-
like sequence

像峰，二是在零频位置也出现了一个峰; 镜像峰的

出现是由于磁化矢量的一个分量消失，零频位置出

现的峰起因于受激回波没有受到梯度脉冲的调制。
将图 18( a) 序列中的脉冲梯度移至第一个重聚焦脉

冲之前，模拟得到的回波如图 19( b) 所示，可以看到

零频位 置 的 畸 变 消 失 了，但 是 镜 像 峰 仍 然 存 在。
图 18( b) 是类 FSE 序列，每个回波之前施加相位编

码对回波独立编码，对此回波采样后紧接着在回波

之后施加反向的脉冲梯度，以抵消前一个梯度脉冲
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造成的失相位。图 19( c) 是运用图 18( b) 序列模拟

得到的回波，可以看到零频畸变和镜像畸变都已被

消除。
2. 2. 6 改进型类 FSE 序列

图 17 所述的序列在同一个相位编码下需要实

施两次激励，2013 年 Uri 等在此序列的基础上提出

新型序列( 见图 20) ［43］。序列分为 4 个阶段: 相位

编码阶段 1，编码第一个分量; CPMG 检测阶段 1，检

测第一个数据分量; 相位编码阶段 2，转换磁化矢量

的相位编码的另一个分量; CPMG 检测阶段 2，检测

另一分量。这样运用 4 次相位循环，可以得到两个

K 空间系数( 即两条傅里叶行) ，相位循环见表 2。

图 20 改进型类 FSE 序列［43］

Fig．20 Advanced FSE-like sequence［43］

表 2 改进型类 FSE 序列的相位循环

Tab．2 Phase cycling of improved FSE sequences

相位循环次数 1 2 3 4
π /2 脉冲相位 x x x x

第一阶段
CPMG π 脉冲相位

x x y y

第二阶段
CPMG π 脉冲相位

x y x y

如本文第 2. 2. 5 节所述，早在 2003 年 Casanova
等就提出了类 FSE 序列，并用其实现了成像。与上

述序列相比，图 20 的序列有以下提高: 一是所需要

的梯度脉冲能量大大减少，图 20 序列中的梯度脉冲

仅用来改变磁化矢量的相位，而图 18( b) 序列中的

梯度脉冲不断重复着聚相和散相过程; 二是灵敏度

被极大地提高，图 20 序列在信号检测阶段同一个相

位可以获得多个回波，将回波信号叠加，大大提高

了灵敏度。由于回波时间的长短取决于梯度脉冲

的施加时间，图 20 序列仅需一个很短的梯度脉冲来

实现相位的改变，而图 18( b) 序列需要有足够长的

TE 来保证聚相梯度脉冲和散相梯度脉冲结束，因此

图 20 序列的 TE 比图 18( b) 序列的 TE 大大减少，回

波衰减小，灵敏度得以提高。

2. 2. 7 时间－空间编码序列成像

时空编码的思想最早由 Pipe 提出［44-45］，后来

Meyerand 等正式提出了时空编码成像技术并称其

为“时间编码”［46］，随后 Frydman 等将该方法进行扩

展并将其应用于 NMＲ 波谱中。他们发现，该方法

可以极大缩短实验时间［47-49］，随后就被用于快速成

像中［50-51］。
2006 年，Frydman 等提出了空间编码序列，并实

验验证该编码方法可以补偿主磁场的非均匀性［52］。
2010 年，他们运用时间-空间编码序列( 见图 21) ，在

非均匀场中实现了二维成像［53］。图 22 是在磁场非

均匀性为 200 Hz 的主磁场中，将常规时间编码序列

成像( 左) 的效果与空间-时间编码序列成像( 右) 的

效果进行了对比，结果显示在非均匀场中运用空间-
时间编码序列可以获得品质更好的图像。该研究

组同时还提出了自聚焦空间编码成像序列 ( self-
refocused spatially encoded MＲI sequences) ，并且实

验验证了该序列的成像效果要优于常规时间编码

序列的成像效果［53］。

图 21 时间-空间编码混合序列［53］

Fig．21 2D spatial-time-encoded hybrid sequence［53］

图 22 常规序列( 左) 与时空编码序列( 右) 的成像效

果对比［53］

Fig． 22 The imaging contrast of regular sequences

( left) and space-time coding sequence ( right) ［53］

2015 年，Frydman 等 针 对 时 空 编 码 序 列

( spatiotemporal encoding sequences，SPEN) ，对表面

射频线圈产生的射频场的不均匀性的补偿能力进

行研究，并运用活鼠大脑进行实验，实验结果通过
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适当 调 制 时 空 编 码 线 性 调 频 脉 冲 ( SPEN-chirp
pulse) 的幅度逐步激励自旋，可以补偿 ＲF 脉冲的非

均匀性，经实验验证，运用这种方法提高了灵敏度

和图像的保真度［54］。
2014 年，Snyder 等运用多维 时 空 编 码 ( multi-

dimensional spatiotemporal-encoding ) 方 法 对 人 的 大

脑进行成像，实验验证了该方法的灵活性和对极度

不均匀场的补偿能力。这种方法也被称为 STEＲO
( steering resonance over the object，STEＲO) ［55］。
2. 3 恒定梯度场下的扩散加权成像技术

在恒定梯度磁场下，扩散效应会比较明显，扩

散会导致样品 T2 弛豫加快，遵循以下公式:

1
T2

= 1
T2s

+ 1
T2B

+ 1
T2D

=

ρ
S
V

+ c η
T

+
D( γGTE ) 2

12
( 1)

式中: 等式右边第一项为样品的表面弛豫 ( 1 /T2S ) ，

与样品的湿润相和样品的成分有关，取决于比表面

积( S /V) ，反映了孔隙尺寸和孔隙结构; 第二项为体

弛豫( 1 /T2B ) ，即本征弛豫，反映了分子所在的流体

黏度 ( η ) 和 温 度 ( T ) ; 第 三 项 就 是 扩 散 弛 豫

( 1 /T2D ) ，与扩散系数( D) 、恒定梯度( G) 、回波时间

( TE ) 相关。
对于乳腺组织，第一项的表面弛豫可以忽略，

这样式( 1) 可简化为

1
T2

= 1
T2B

+
D( γGTE ) 2

12
( 2)

由于体弛豫信息 T2B需要通过均匀磁场环境测

量得到，在恒定梯度场下可以通过设置两次不同

TE、通过回波信号的衰减差异得到乳腺组织的扩散

系数 D，运算后得到 D 系数的线投影，最后通过线投

影重建得到 DWI 图像。
2. 4 数据处理

2013 年，Uri 等针对单边探测器成像，提出一种

新的数据后处理方法———统计信号处理方法。运

用该方法在单边探测器上进行了成像实验，并与未

使用该方法所得的图像进行了对比，验证该方法提

高了单边磁共振成像图像重建的能力［56］。
在恒定梯度场下运用纯相位编码序列( 即点成

像法) 成像时间较长，每次激发只采集一个数据点，

成像时间正比于 n2( n2 代表 K 空间采样点数) ，因此

在保证图像质量的前提下，加快成像速度是研究的

一个重要方向。许多研究者把提高成像速度的焦

点放在减少采样点上面，如只采集 K 空间数据的一

部分，但是这样会显著降低图像质量。在 K 空间严

重采样不足的情况下，传统的线性变换重建方法将

会导致图像质量损失，并伴随伪影出现。值得强调

的是，K 空间所有的傅里叶系数在图像重建的过程

中作用并不是相同的，即作用有大有小。2006 年，

Donoho 等提出了压缩感知理论，它与传统采样定理

不同，只需采集少部分数据就能够高质量地重建出

图像，因此 Lustig 等很快就提出了基于压缩感知的

磁共振成像技术 ( compressed sensing，CS) 方法［57］。
CS 是一种数据采集和图像重建的方法，它利用图像

的稀疏表达结合非线性重建算法，在 K 空间采样不

足的情况下能够得到高质量的重建图像，由于只需

采集 部 分 数 据，因 此 大 大 减 少 了 采 样 时 间。
Parasoglou 等将点成像法与 CS 结合，旨在加快非均

匀场下的成像时间［58］。在国内，已见多篇关于 CS
及其改进方法的报道［59-64］。汪元美等提出一种恢

复算法，对于磁场不均匀引起的图像畸变有很好的

恢复效果［65］。Nieminen 等针对恒定梯度场成像提

出直接线性反演( direct linear inversion，DLI) 图像重

建方法，并与傅里叶变换图像重建进行比较，结果

表明: 在同样大小的恒定的梯度场下，DLI 的重建效

果较好( 见图 23) ［66］。

3 总结与展望

本文综述了低场核磁共振成像的研究现状和

技术方法，旨在推动可移动式磁共振成像设备 ( 如

用于皮肤诊断的磁共振成像系统等) 的开发。由于

磁体结构个性化很强，射频线圈、梯度线圈及匀场

线圈的设计也具有独特性，目前关于低场开放式的

核磁共振成像技术还没有形成一套完整的理论，相

关的技术方法仍在摸索中创新并不断地实践。
相比现有的临床核磁共振成像检查技术，低场

开放式磁共振成像技术具有灵敏度低和信噪比不

足的缺点，这是制约其发展的主要因素，但是它也

具有独特的优势: 病人受限小，操作方便快捷，受检

时摆位方便; 可利用磁体本身的较大恒定梯度，实

现扩散分析和扩散成像( diffusion weighted imaging，

DWI) ; 开放的检测环境，有助于实施介入治疗和手

术; 重量轻，成本低，可移动，可车载，可普及到广大

乡镇医院和欠发达国家地区使用，对于偏远落后地

区的相关疾病的筛查、诊断具有重要意义。
未来低场开放式核磁共振成像的发展趋势: 一

是小型化和便携化，主要是缩小磁体及控制单元的

体积，使磁共振成像设备真正做到可移动、可便携
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图 23 不同梯度场下 FFT 和 DLI 两种图像重建方法

效果［66］。( a) 磁场均匀性稍差时傅里叶图像重建方

法( 左) 和直接线性反演图像重建( 右) 对比; ( b) 磁

场均匀性较差时傅里叶图像重建方法 ( 左) 和直接线

性反演图像重建( 右) 对比

Fig．23 Examples of the reconstructed images with
Fourier reconstruction ( left column) and the direct
linear inversion method ( right column ) for two

different magnetic field uniformity［66］． ( a) The FFT
method ( left) and the DLI method ( right) contrast
when the magnetic field uniformity is slightly worse;

( b ) The FFT method ( left ) and the DLI method
( right) contrast when the magnetic field uniformity
is poor

或可车载; 二是专业化，针对不同的检查部位，设计

相应结构的磁体，为受检者提供较舒适的检查环

境，使检查更便利。未来技术的研究方向: 一是磁

体保持开放式结构的前提下，场强进一步提高，敏

感区域磁场均匀性提高; 二是射频线圈灵敏度和信

噪比的提高; 三是快速成像方法和图像后处理技术

的研究; 四是梯度线圈的研究。硬件及方法技术的

提高，将加快可移动式医用磁共振成像机的研发及

临床普及应用。
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