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前言   自从 1895 年伦琴发现 X 射线以来, 随着现代科学技术的

发展, 医学成像技术已得到迅猛发展。已有多位专家因对 CT、

磁共振成像的突出贡献而荣获诺贝尔医学及生理学奖, 传统的

X 射线成像已从过去的传统二维平面解剖发展到当今的三维

立体成像, 并使之动静互补, 将疾病评价指标从描述病变的大

小、形态、解剖部位和密度、对比及信号强度等深入到酶、受体

和功能性指标, 不仅为临床提供疾病是什么, 更要提供治疗路

径, 使疾病的评价更趋完善, 更具有特异性, 最终达到资源共

享。然而, 就在这医学成像技术飞速发展的今天, 无论是专业

教育还是继续教育, 传统的教材已不能适应历史发展的需要。

各种医学图像不仅使医生有可能观察到体内脏器在形态

学上的变化, 而且有可能对体内脏器的功能做出判断。目前,

医学成像技术已成为临床与医学研究中不可缺少的工具, 也是

生物医学工程学的重要研究内容之一。因此, 医学成像技术是

生物医学工程专业本科生的一门重要课程。

本书是为生物医学工程专业本科生课程“医学成像技术”

而编写, 以原来“医学成像技术”讲义为基础, 总结编者在医学

成像技术方面的教学经验, 参考大量国内外同行专著或教材基

础上完成的。

本书主要介绍了目前临床上广泛使用的各种医学成像技

术, 包括 X 射线成像技术、CT 成像技术、磁共振成像 ( MRI) 技

术、超声成像技术和核医学成像技术。每章分别叙述了成像基

本理论和原理、各种成像技术在人体各部位的临床应用。

由于医学成像技术正在不断地发展与完善, 新的成像方

式、技术等不断涌现, 因此, 本书还介绍了一些本领域的学科前

沿动态。该书内容丰富全面, 理论联系实际, 并注重科学性和

系统性。它既可作为全国高等院校生物医学工程专业研究生

和本科生的教材, 也可供医学影像等相关专业的教师及工程技

术人员阅读参考。
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  由于篇幅的限制, 本书的内容只包含了目前临床上广泛使

用的医学成像技术, 还有一些成像技术没有在书中提及, 书中

介绍的内容也有一定的局限性。在编写过程中得到了彭承琳

教授的大力支持和帮助, 同时熊亮、郭玮珍、颜彦、刘宝华、潘静

等参加了编写工作, 在此谨向为本书出版给予热情支持和帮助

的领导和专家、学者表示衷心的感谢。另外, 由于作者水平有

限, 书中难免会有许多错误与不足之处, 恳请阅读和使用本书

的广大读者给予批评、指正。

编 者

2005 年 4 月
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第 1 章

绪  论

  临床医生的首要工作是对就诊者的健康状况或疾病做出正确的评价或诊断。而正确的评

价或诊断的前提取决于医生获取生物信息的科学程度及容量大小。从信息量的角度看, 一幅

图像所包含的信息远比几个数据或几条曲线( 心率、血压、体温等 ) 的信息量丰富得多。医学

图像不仅可以向医生展示人体内部某一特定部位或层面的解剖结构, 而且还可以在一定程度

上揭示人体脏器的功能。因此, 它是生物医学工程领域中一个非常重要且又非常活跃的研究

领域, 它的应用前景也是非常广阔的。目前, 它已成为临床诊断与医学研究中不可缺少的

工具。

在医学图像研究领域中包含以下两个相对独立的研究方向: 医学成像技术 ( medical ima-

ging technology) 和医学图像处理( medical image processing) 。前者是指图像形成的过程, 包括

对成像机理、成像设备、成像系统的分析等问题的研究; 后者是指对已经获得的图像做进一步

的处理, 其目的或者是使原来不够清晰的图像复原, 或者是为了突出图像中的某些特征信息,

或者是对图像做模式分类等等。随着科学技术的进步, 促进了医学成像技术的产生和发展。

人们可以利用工程技术的方法获取人体某些器官和病灶的影像, 进行医学研究、临床诊断和

治疗。医学上有许多难题已借助医学成像技术得到了很好地解决。本书主要涉及医学成像技

术的研究领域。

1. 1 医学成像技术的发展历史与发展现状

医学成像技术的发展历史可追溯到 1895 年德国物理学家伦琴发现了 X 射线并把它用于

医学诊断。从而发明了 X 射线成像技术, 它第一次无损地为人类提供了人体内部器官组织的

解剖形态照片, 从而为医生临床诊断提供了重要的生物信息。由此引发了一场医学诊断技术

的革命。

从 20 世纪 50 年代开始, 医学成像技术进入了飞速发展的时期。各种新技术相继被应用

到医学成像系统中, 新的成像方法不断地涌现, 形成的医学图像不仅提供了人体组织在解剖上
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的形态结构, 而且为器官功能检查提供了可能。时至今日, 几乎所有的物理方法都已或多或少

地渗透到医学成像的领域, 例如, X 射线成像、超声成像、核医学成像及磁共振成像等。这些不

同的成像方式所提供的人体结构或生理参数的图像为提高临床诊断与治疗的有效性发挥了极

大的作用。医学成像设备已成为现代化医院的一个重要标志。

目前, 应用较为广泛的有如下 4 种成像技术: X 射线成像、核医学成像、核磁共振成像和超

声成像。

下面, 将简略回顾几种主要的医学成像技术的发展历史, 并介绍其目前的发展状况。

1 . 1 . 1 超声成像技术

第二次世界大战后, 在雷达、声纳技术基础上, 应用回声定位原理发展了各种超声成像技

术, 研制完成了 A 型、B 型、M型超声诊断仪。目前( 透射型) 超声计算机断层成像技术( Ultra-

sound Computed Tomography, UCT) 已经成熟。

超声波成像具有无损伤、灵敏度高的优点。对于软组织的观察无须做注射造影剂之类的

成像前预处理, 而且成像迅速, 设备造价低廉, 它既可以反映器官的解剖图像, 也可反映机能状

况。因此, 超声成像是目前各成像技术中应用最广、发展最快的技术。

超声成像设备大概是目前医院中仅次于投影 X 射线机而使用得最频繁的成像设备。目

前, 临床上使用的超声成像基本上都是采用脉冲回波方式成像。即用一个短暂的点脉冲激励

换能器晶片, 使之振动产生超声波并射入体内, 进入人体的超声波在遇到组织界面时, 就会产

生较强的回波信号。于是, 根据接收到的回波信号就可以直接获得扫查平面上的人体结构图

像, 这就是所谓的 B 型图像。超声成像的突出优点是对人体无损、无创、无电离辐射, 同时它

又能提供人体断面实时的动态图像。因此, 可广泛地用于心脏或腹部的检查。除了断面成像

外, 血流测量也是超声成像设备中的重要组成部分。超声血流测量是借助经典的多普勒原理

完成的。射入人体的一定频率的超声波在遇到运动的红血球时, 血球产生的反向散射信号就

会出现多普勒频移。通过对多普勒回波信号的分析就能得到血流的方向与速度信息, 这些信

息是心血管疾病与脑血管疾病诊断中的重要依据。

20 世纪 80 年代初问世的超声血流图( color flow mapping, CFM) 是目前临床上使用的高档

超声诊断仪。它的特点是把血流信息叠加到二维 B 型图像上。在 B 型图像显示的血管中, 凡

是指向换能器的血流在图中用红色表示, 而那些背离换能器的血流则用蓝色表示。由于在一

张图像上既能看到脏器的解剖形态, 又能看到动态血流, 它在心血管疾病的诊断中发挥了很大

的作用。

1 . 1 . 2 X 射线成像技术

自 1895 年伦琴发现 X 射线之日起, 人们就很快地意识到了 X 射线在医学成像中的应用

前景。在以后的几十年中, X 射线摄影技术有了很大的发展, 包括使用旋转阳极 X 射线管、影

像增强管及采用运动断层摄影等。但由于这种常规的 X 射线成像技术是将人体三维结构投

影到一个二维平面上来显示, 因此, 产生了图像重叠、读片困难等问题。此外, 投影 X 射线成

像对软组织的分辨能力较差, 使得它在临床中的应用也受到了一定的限制。如何克服在投影

X 射线成像中出现的影像重叠问题, 一直是医学界迫切希望解决的问题。这个问题的数学描
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述是: 如何根据接收到的投影数据计算出人体内的断层图像( 而不是结构重叠的图像) 。X 射

线计算机断层成像( X-ray computed tomography, X-CT) 成功地解决了这一问题。

实现 X-CT 的理论基础是从投影重建图像的数学原理。虽然奥地利的数学家 Radon 早在

1917 年就证明了从投影重建图像的原理, 但他的论文一直未被世人所重视。当代图像重建理

论最杰出的贡献者之一是美国的物理学家 A. M. Cormack。自 20 世纪 50 年代开始, 他发表了

一系列的论文, 不仅证明了在医学领域中从 X 射线投影数据重建图像的可能性, 而且提出了

相应的实现方法并完成了仿真与实验研究。真正设计出一个装置来实现人体断面成像是在

1972 年, 在当年的英国放射学年会上, 一位名叫 G. N. Hounsfield 的工程师公布了计算机断层

成像的结果。这项研究成果可以说是在 X 射线发现后的七八十年中放射医学领域里最重要

的突破性进展, 它也是 20 世纪科学技术的重大成就之一。由于 Hounsfield 与 Cormack 在放射

医学中的划时代贡献, 1979 年的诺贝尔生理与医学奖破例地授给了这两位没有专门医学资历

的科学家。

自从 X-CT 问世以来, 它的技术有了很大的发展, 设备装置也不断地更新换代。早期的 X-

CT 扫描仪中, 数据采集与图像重建的计算过程需要较长的时间, 图像的分辨率相对比较低, 而

病人接收的射线照射剂量却相对比较大。较新的 X-CT 装置采用多个检测器构成的扇形扫描

方式, 它不仅减小了扫描与数据的处理时间, 减少了照射剂量, 同时还改善了图像的分辨率。

在这个发展过程中, 大量的研究工作是在努力开发高速有效的图像重建算法, 包括代数方法和

解析方法。目前的 X-CT 装置其成像厚度可以小至 1 mm, 断面中的图像分辨率也已经可以做

到小于 1 mm。

X 射线成像技术有两个发展方向: 一是发展影像增强器, 从而可以降低 X 射线的剂量, 又

提高了影像的清晰度; 二是为克服透射摄影中各组织、器官的图像重叠, 发展了断面成像 ( 摄

影) 。1972 年美国物理学家 A. M. Cormack 和英国工程师 G. N. Housfield 分别从理论和技术上

研究了电子计算机 X 射线扫描术( X-ray computed Tomogrphy, X-CT) , 并获得了成功。X-CT 被

公认为是 20 世纪的重大科学成就。

1 . 1 . 3 核医学成像

核医学成像是将放射性同位素 ( Radio I, RI) 作为示踪物质标记在药物上, 然后引入病人

体内, 当它被人体组织吸收后, 人体自身便成为了辐射源。放射性同位素在衰变的过程中, 将

向体外放射 γ射线。人们可以用核子探测器在体外定量地观察这些放射性同位素在体内的

分布情况。从所得的放射性同位素图像中, 不仅可以看到器官的形态, 更重要的是可以从中了

解到人体脏器新陈代谢的情况, 这是其他成像系统所不容易做到的。因此, 尽管放射性同位素

图像的分辨率比较低( 约为 1 cm 左右) , 但它仍是临床诊断中的重要工具。

早期的核医学成像装置是同位素扫描仪, 它的成像速度非常低。目前, 临床上用得比较多

的是 γ照相机, 可快速地拍摄体内脏器的图片, 并从一系列连续的图像中了解器官新陈代谢

的功能。

发射型 CT( emission computed tomography, ECT) 是放射性同位素成像系统的新发展。ECT

可分为单光子发射型 CT( single photon ECT, SPECT) 与正电子 CT( positron emission tomo-

graphy, PET) 两类。目前, SPECT 在临床上已得到较广泛的应用。它是将 γ照相机的探测器围
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绕探测部位旋转, 并采集相应的投影数据, 然后采用与 X-CT 类似的重建算法计算出放射性同

位素分布的断层图像。PET 系统的数据采集原理与 SPECT 完全不同。它是根据有一类放射

性同位素在衰变过程中释放正电子的物理现象来设计的。正电子与电子相互作用发生湮灭现

象后, 会产生两个能量为 511 keV 且传播方向完全相反的光子。根据这样采集到的数据同样

能重建出断层图像。由于 PET 系统价格昂贵, 目前它主要在美国、日本等发达国家应用较多,

我国主要在大城市的医院中使用, 而在其他国家主要在实验室、研究中心使用。

核医学成像的特点是: 对特定的器官或组织, 可选定特定的示踪物质, 从而实现有选择性

的成像。由于放射性同位素具有一定的寿命, 故可在一定的时间内进行观察, 从而实现动态观

测。因此核医学成像具有“选择性造影能力”及“动态功能测定能力”。

核医学成像的发展趋势, 一方面是产生不同示踪物质的同位素发生器的研制, 另一方面是

与电子计算机技术结合, 建立良好空间位置精度的断面图像。现在正电子计算机断层成像装

置已研制成功, 并应用于临床。

1 . 1 . 4 核磁共振成像

1946 年美国学者 Bloch 和 Purcell 首先发现了核磁共振现象, 从此产生了核磁共振谱学这

门学科。核磁共振技术的最初应用是对有机化合物的结构分析及物质性质的研究。1973 年

劳特伯( Lauterbur) 利用核磁共振技术首次获得了生物体断面的质子自旋密度图像, 第一个做

出了仿真模块的二维核磁共振图像。核磁共振技术与计算机技术结合, 形成磁共振 CT, 且已

在临床上普遍应用。磁共振成像( Magnetic Resonance Imaging, MRI) 携带有比 X-CT 更为丰

富、反映更深层次的生物信息。因为它不仅带有质子自旋密度信息, 而且核磁共振中的弛豫时

间还包括了一系列生化信息, 所以核磁共振技术是可以显示或监测发生组织病变前的功能代

谢情况的工具。因此已成为疾病发生的早期诊断方法。此外, 目前在应用中, 还没有发现磁共

振成像对人体的损害。正因如此, 磁共振成像大有取代 X-CT 的趋势。

磁共振成像的过程是将人体置入一强磁场中, 这时, 如果同时对人体施加一个一定频率的

交变射频场, 那么被探查的质子就会产生共振, 并向外辐射共振信号。于是, 在接受线圈中就

会有感应电势产生。所接收的信号经过计算机处理后, 就可以得到清晰的人体断层图像。与

X-CT 不同的是, 在 MRI 图像中, 每个像素的灰度值代表的是该位置上来的核磁共振信号的强

度, 这个强度与共振核子的密度及两个化学参数———弛豫时间 T1 和 T2 有关。磁共振图像的突

出优点是对人体无创、无电离辐射, 并且可以对人体组织做出形态与功能两方面的诊断。此

外, 磁共振图像的分辨率比较高, 并且可以较容易地获得人体的三维图像。

除了上述各种成像技术外, 还可以列举出一些其他的成像方式, 例如, 红外成像、人体组织

的电阻抗成像等, 它们在不同的研究领域中都发挥着很重要的作用。

由于人体脏器结构是一个三维空间分布, 因此, 仅仅依靠一幅或几幅图像来理解三维结构

是有一定的局限性的, 它不能完全满足临床上在疾病诊断、治疗决策及外科手术研究中的需

要。为了给医生提供真正的三维结构显示图, 自 20 世纪 70 年代开始, 就有人着手研究一些三

维成像的方法, 早期的三维成像曾经采用过全息摄影等方法。随着计算机技术的发展及计算

机图形学的成熟应用, 医学三维成像在近十年中有了很大的发展。

三维图像一般是由一系列二维图像叠合构成。将二维数据的集合变为三维数据结构后,
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人们就可以根据需要取出任意角度下的剖面来观察。这样做可以使医生更准确、更全面地了

解脏器的内部结构。此外, 医生还可以“剥出”任意局部区域做进一步分析, 或模拟外科手术

过程, 从而制订最佳的手术方案。

目前, 三维图像已应用于放射学诊断、肿瘤学、心脏学与外科手术的研究中, 并已成为计算

机辅助制订治疗方案的得力工具。

随着计算机技术的发展, 各类医学图像的数据库与医学图像的管理系统也日趋成熟。医

学图像的管理是建立在实现大容量数字图像存储的基础上的。现在, 一张 12 in( 1 in = 25. 4

mm) 的光盘大约可存储近 2 000 幅 1 024× 1 024 像素的图像, 并能根据需要很快地分门别类

调出所需的图像。此外, 利用现有的计算机网络或其他通信系统进行数字图像的通信也已成

为现实。凡此种种, 形成了当今所谓的“图像归档与通信系统”( picture archiving and communi-

cations system, PACS) 。

从发展的历史及过程看, 有些成像技术, 例如, 投影 X 射线成像技术是紧随着某种基本的

物理原理早就被人们所证实, 但是最终进入实用还有赖于高速计算的计算机。因此, 其问世的

年代远远滞后于证明其原理的年代。还有一些成像技术的出现与战争时期军事技术研究的突

破密切相关。例如, 超声仪器的发展与二次大战中雷达与声纳技术的发展相关, 核医学成像、

光子检测器等又是核子反应技术的副产品。

总之, 医学成像技术是物理学、电子技术、计算机技术、材料科学与精细化工等多种高新技

术相互渗透的产物。今后, 随着各项基础研究及高新技术的突破性进展, 医学成像技术肯定会

有更大的发展, 并进一步显示其在临床及医学研究中的重要地位。

1. 2 医学成像技术的比较

纵观上面提到的各种成像方法, 它们在成像原理、成像参数及适用范围等方面各不相同。

实际上, 这些不同的成像方法及系统并不能互相取代, 它们在临床应用中起着相互补充的作

用。因此, 在评价一个成像方法及系统时, 应从各个不同角度全面地分析成像方法及系统的优

缺点, 并指明其临床适用的范围。

医学成像的模式或方法分为两类: 在大多数情况下, 医学图像的获得有赖于某种形式的能

量与人体组织相互作用的物理过程( 如 X 射线成像、超声成像、磁共振成像等) ; 也有一些医学

图像是反映人体生命过程中自身发出的某种信息( 红外成像等) 。

1 . 2 . 1 超声成像与 X 射线成像的比较

由于超声波与 X 射线在人体组织中的传播过程不同, 因此, 这两种不同的成像方法有明

显不同的特点。

目前, 临床上使用的超声仪器都是采用反射成像的方法。在反射成像系统中, 可以根据超

声波往返传播的时间来决定探查的深度。据测定, 超声波在水中或大多数人体组织中的传播

速度约为 1 540 m /s。在体内传播 1 cm 距离的时间约为 6. 7 μs, 在这个数量级的时间内, 现代

电子技术完全有能力区分来自人体不同深度处的回波信号。也就是说, 超声成像可直接获取
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三维空间中某一特定点的信息, 这也正是超声成像方法可方便地获取人体断面图像的主要原

因。显然, 在 X 射线成像系统中是做不到这一点的。

衍射扩散是超声成像技术中的一个问题。众所周知, 当入射波的波长与被探查尺寸相当

的时候就会发生衍射。医学诊断用的超声波其波长一般选择在 0. 5 mm 左右, 它在人体中传

播时将发生衍射, 从而造成图像分辨率的降低。在 X 射线成像中, 射线的波长小于 1 �!, 它在

人体中传播时不发生衍射。又由于 X 射线的传播速度与所穿过的人体组织基本无关, 这样,

它在人体中传播时的折射指数为 1。这也正是 X-CT 可能获得高分辨率图像的原因。

此外, X 射线与超声在人体中不同的传播特性也决定了它们各自在临床中的适用范围。

例如, 脉冲回波式超声对观察腹部脏器结构是很适合的, 因此, 各个器官之间、器官与病灶间的

界面对超声波会形成强烈的反射, 从而使这些界面在回波图像中清晰可见。相反, 用 X 射线

探查腹部时则很难分辨出内部的脏器, 因为这些组织对 X 射线的衰减相差不多。实际上, 透

射 X 射线成像对人体软组织的分辨能力是很差的。但是, 在对胸腔的检查时, 超声波方法就

不行了。这主要是因为胸腔内有肋骨及肺叶中的空气, 它们与周围媒质间的声阻抗相差甚大。

超声传播过程中遇到这类声阻抗明显变化的界面, 绝大部分的能量都会被反射回来, 从而无法

继续深入人体。超声成像用于心脏检查时只能通过肋骨间的缝隙将超声波射入体内或用食管

探头从腔内采集数据。相反, 用 X 射线来探查胸腔则是很成功的。因为空气、软组织和骨骼

对 X 射线有明显不同的衰减系数, 从而使得 X 射线在穿过人体后会出现明显不同的强度变

化。或者说, 所得的图像具有较大的对比度。由上述可知, 超声与 X 射线成像适用于不同的

部位, 而在许多情况下它们起到了互补的作用。目前, 已有的统计数据表明, 诊断中使用的超

声波照射水平不会对人体造成伤害。由于超声成像中对人体无损、无创, 因而在临床中得到了

越来越广泛的应用。特别是对那些敏感的区域, 如胎儿与眼部的检查, 使用超声检查要比 X

射线安全得多。不过, 对发育初期的胚胎, 即便是超声方法也应慎用。

1 . 2 . 2 解剖形态学成像与功能成像

X 射线成像所能显示的是人体结构的解剖学形态, 对疾病的诊断也主要是根据形态上的

变化, 它较难在病理研究中发挥作用。尽管放射性同位素图像的分辨率是比较低的, 但是它能

直接提示脏器功能, 特别是代谢方面的问题, 目前, 它已成为临床中不可缺少的诊断工具。

实际上, 功能成像在临床诊断与医学研究中已越来越显示其作用。功能成像一般可以分

为有源的和无源的两类。将某种放射性物质引入人体内, 通过在体外检测其辐射能量来判断

某个脏器的功能, 属于有源的方法。直接检测人体在生存过程中产生的围绕人体的物理场及

各种辐射, 同样可用于脏器功能的检查, 这种方法属于无源的方法。例如, 测定红外热辐射可

了解皮肤毛细血管中的血流状态, 人体电场与磁场的测定可用于判断心脏、大脑和肌肉的生物

电活动等等。尽管许多功能成像方法得到的图像分辨率较低, 但它所提供的关于脏器功能方

面的信息却越来越得到人们的重视。

目前, X 射线、超声及核医学成像是临床中应用最广泛的成像技术。值得提出来的是, 在

最近十多年中日趋成熟的磁共振成像技术具有对人体无损、无电离辐射等优点, 并具有 X-CT

同样高的图像分辨率。此外, 磁共振图像不仅能提供组织形态方面的信息, 而且可以提供有关

脏器功能及组织化学特性方面的信息, 是一种很理想的成像方法。
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1. 3 医学成像技术的发展趋势

随着计算机技术、数字图像处理技术及其他相关技术的发展, 医学成像技术将还会有更大

的发展。从总的发展趋势看, 医学图像是向着从平面到立体、从局部到整体、从静态到动态、从

形态到功能等方向发展。用更准确的术语来说, 这就是要获得多维图像( multi-dimensional im-

ages) 、多参数图像( multi-parameter images) 与多模式图像( multi-modality images) 。

由于三维图像在诊断与治疗中的重要意义, 它仍然会是今后一段时间里的研究热点。目

前, 在三维医学成像领域中, 比较成功的是以 X-CT、磁共振 CT 及数字减影图像的数据为基础

构成的三维图像。其他领域( 例如超声成像系统) 中的三维成像还需要做更多的研究。动态

显示的三维图像实际上就是空间三维坐标加上时间变量的四维图像。获得随时间变化的动态

三维图像的关键是要加快数据采集与处理的速度。由于医学图像, 特别是三维图像, 处理的数

据量非常大, 因此, 研制高速图像处理系统的硬件与软件势在必行。

另外, 为了扩大医学图像在临床诊断中的应用范围并提高诊断的有效性, 往往希望能得到

同一断面的不同参数的图像。例如, 磁共振成像中在不同的成像条件下可以获得同一断面但

分别反映质子密度、弛豫时间 T1 或 T2 的图像, 这就是多参数成像的一个例子。针对不同的需

要不断研究新的成像方法, 并研究发现那些对疾病诊断敏感的成像参数, 也将成为研究的热

点, 它将为医学图像开辟更广阔的应用领域。

不同的成像方法( X-CT, MRI, PET 成像等) 具有它们各自的特点。不同来源的图像分别

携带着不同的信息。例如, X-CT 与 MRI 图像所提供的人体断面解剖结构是很清晰的, 而在反

映脏器的功能方面, 放射性同位素又有其独到之处。如果把不同来源的图像经过一定的坐标

变换后融合在一起, 医生就能从一幅图像上同时获得关于病人脏器的解剖形态与功能的多种

信息, 这种所谓的“多模式图像”必将在今后的临床诊断与医学研究中发挥重要的作用。总

之, 多维、多参数及多模式图像在临床诊断( 包括病灶检测、定性, 脏器功能评估, 血流估计等)

与治疗( 包括三维定位、体积计算、外科手术规划等 ) 中所能发挥的重要作用是确定无疑的。

在即将到来的计算机技术与信息通信网络高度发达的年代里, 医学图像 ( 包括成像、图像处

理、图像管理与通信等) 还将会有更大的发展。特别是随着信息高速公路的实施, 世界将真正

进入一个图像的新纪元。

医学成像技术发展到今天, 各种方法互相补充, 日臻完善, 为现代的医学研究、临床诊断提

供了非常有效的手段, 特别是最近 X 射线治疗刀和 γ射线治疗刀以及强聚焦超声技术的发

展, 把现代医学成像技术和放射治疗手段结合在一起, 为征服许多顽固病症 ( 如癌症等) 提供

了可能性, 医学成像技术在诊断和治疗领域的重要性愈发显得突出。可以预见, 将来生命科学

和医学上的许多疑难问题将依赖于医学成像技术的发展和完善而得到解决。医学成像技术在

消除人类疾病、探索生命奥秘等方面做出了非常重要的贡献。
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思考题与习题

1 . 1  简述医学成像技术的发展历史与发展现状。

1 . 2  为什么医学成像技术在临床医学研究、诊断和治疗中有十分重要的作用?
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第 2 章

超声成像技术

  由于超声成像能直观地观察到人体的一些组织和器官的图像, 特别是能得到 X 射线摄影

不能显示的软组织的图像, 并具有可实时、动态观测的优点, 而且仪器操作方便和安全, 价格也

较便宜, 因此, 超声成像已成为医学临床诊断最基本的工具之一, 得到了广泛的应用。

20 世纪初, 物理学家朗之万( Langevin) 首次研制了石英晶体超声发生器, 20 世纪 40 年代

开始了超声医学应用的研究。1952 年, Wild 首次把脉冲反射法( A 型) 用于医学诊断, 但该法

只能给出回波时差的显示, 尚不能直接给出人体器官的图像, 故得到的临床诊断信息较少。与

此同时, Howry 和 Bliss 开始研究超声切面成像, 该技术以 A 型为基础, 采用探头扫描的方法,

可呈现人体器官的切面图像, 称为 B 型超声诊断仪。

20 世纪 50 年代以后, 研究者致力于改进和解决切面图像的缺点和提高图像质量的一些

问题, 包括:

①早期 B 型扫描装置采用单探头手动扫描, 扫描速度太慢, 因而在诊断某些活动器官或

部位( 如跳动的心脏、活动的胎儿等) 时图像模糊不清;

②横向分辨率低;

③对多界面反射检出率低;

④图像无灰度等。

近年来, 超声成像技术的发展主要表现在以下几个方面:

①在各种新型显像仪中, 多使用数字扫描转换器 ( Digital Scan Converter, DSC) 及灰度显

示, 使图像有高质量的灰度;

②采用换能效率高和指向性好的换能器材料制造探头;

③使用动态可变孔径技术改善近区图像, 又使用动态滤波法改善远区图像;

④采用“实时”技术, 使检查由静态发展为动态;

⑤现代的成像技术中还配用了计算机、黑白监视器、光学录像等;

⑥目前正在发展的技术还有超声彩色显像、超声全息成像等。

总之, 回顾超声诊断技术的发展过程, 第一次重大突破是使用了灰度显像, 使超声技术进

入了医学临床实用阶段; 第二次突破是发展了“实时”技术, 大大扩展了超声诊断的应用范围;

第三次, 即目前正在发展的计算机与超声技术的结合, 例如, 超声计算机断层扫描技术, 以及超

声全息成像技术。
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超声医学发展的另一方面是超声诊断学。首先, 由于超声图像质量的不断提高, 为临床诊

断提供了更多的和可靠的信息和依据。其次, 由医生根据生理、病理、解剖基础, 积累大量病变

的图像资料, 制定了对不同疾病的诊断标准。国内自 1958 年开始实验超声应用以来, 至今已

积累了丰富的经验, 应用范围也在不断扩展。目前国内应用最多的是 B 型切面显像仪, 用于

检查肝、胃、肠、脾、肾、乳房、子宫、卵巢等器官软组织的各种疾病 ( 特别是肿瘤) , 已成为一种

有效的基本手段。其次是 M 型诊断仪, 用于辨别心脏、胎儿等的运动状态和功能异常检测。

近年多普勒超声诊断仪正在得到广泛的应用, 特别是对心脏血管疾病的诊断。

2. 1 超声波的基本特性及其在生物组织中的传播

2 . 1 . 1 超声波的基本特性及其应用

1 ) 定义

超声波是一种在弹性介质中传播的较高频率的机械振动( 机械波) , 频率范围为 2× 10
4
～

10
10

Hz 的高频声波。

2 ) 产生条件

①声源———超声换能器;

②弹性介质( 气、液、固体等) 。

3 ) 特性及应用

①特性: 它具有声波的基本性质; 但其频率高、波长短、成束传播, 能量集中于束内, 指向性

好, 具有类似于光线的一些特性, 即束射性、明显的衍射性等。

②应用:

a. 产生击碎、凝聚、乳化等效应;

b. 穿透能力强, 能对人体组织进行有效探测, 为超声诊断和理疗提供了基础。

因声源取消, 超声停止传输, 故对人体应用超声检查和治疗均无剂量积累, 在诊断剂量内

使用, 对人体安全无损。

2 . 1 . 2 超声波的类型及超声场

( 1 ) 超声波的类型

声波由于振动方式和传播方式的不同, 可以分为纵波、横波、表面波等类型, 又可按发射方

式分为连续波和脉冲波。在超声诊断中最常用的是纵波。

①连续波: 一般为等幅正弦波, 频率、幅度稳定。

②脉冲波: 一般为阻尼衰减震荡波。

如图 2. 1 所示, 超声波具有如下特征量:

a. 脉宽: 即脉冲持续时间;

b. 重复周期: 即脉冲周期, 两相邻脉冲前沿相隔的时间;

c. 重复频率: 每秒钟内的脉冲数, 通常为 50 ～2 000 Hz;

d. 静止时间: 超声发射停止时间, 即两脉冲间隔时间。
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图 2. 1

( 2 ) 描述超声场的物理量

1 ) 超声场

超声在介质中的传播是依靠介质的压缩和张弛来进行的, 故充满超声的介质空间称为超

声场, 描述它的物理量有: 声压、声阻抗、声功率、声压级和声强级。

2 ) 超声波的传播速度

声波在介质中传播的速度受介质密度和弹性的影响, 在比波长大得多的空气和液体中传

播的纵波, 其速度为

C =
Ka

ρ
( 2 . 1)

式中 Ka ———体积膨胀系数;

 ρ———介质平均密度。

对于固体, 纵波传播速度可表示为

CD =
K + 4

3
μ

ρ
=

E( 1 - σ)
ρ( 1 - 2σ) ( 1 + σ)

( 2 . 2)

式中 μ———剪切模量;

 E———弹性模量;

 σ———泊松比。

人体的绝大部分组织是软组织, 其声学性能与水接近, 其中传播的基本上是纵波。但由于

传播条件的改变会发生波型转换, 如超声波通过骨骼时会发生由纵波转变为横波。人体一些

组织的密度、声速和特性阻抗测试数据列于表 2. 1 中。

3 ) 声压和声强度

超声波在介质传播过程中, 介质的质点密度时疏时密, 故声压是随波动频率而变的一种压

力波。在超声诊断中常用的是平面波和球面波。对于平面波, 其声压 P 可表示为

P = ρCV = ρCV0 sin ωt ( 2 . 3)

式中 V———质点运动速度;

 V0———幅值。

声压单位为微巴( μbar) , 1 μbar = 1 达因 /厘米
2
。

为了比较两个声压的大小通常应用声压级, 即分贝( dB) 表示某一声压 P i 与参考声压 P 0

的比值:
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LP = 20 log
P i

P 0

( 2 . 4)

表 2. 1 人体正常组织的密度、声阻抗和特性阻抗

介质名称
密度

/ ( g·cm
- 3

)

超声纵波速度

/ ( m·s
- 1

)

特性阻抗

/ (× 10
5
瑞利)

测试频率

/ MHz

血液 1 Ð. 055 1 570 e1  . 656 1 â

血浆 1 Ð. 027 ─ ─ 1 â

大脑 1 Ð. 038 1 540 e1  . 599 1 â

小脑 1 Ð. 030 1 470 e1  . 514

脂肪 0 Ð. 955 1 476 e1  . 410 1 â

软组织( 平均值) 1 Ð. 016 1 500 e1  . 524 1 â

肌肉( 平均值) 1 Ð. 074 1 568 e1  . 684 1 â

肝 1 Ð. 050 1 570 e1  . 648 1 â

肾 ─ 1 560 e─ 1 â

脑脊水 1 Ð. 000 1 522 e1  . 522

颅骨 1 Ð. 658 3 860 e5  . 571 1 â

甲状腺 ─ ─ 1. 620 ～1. 660

胎体 1 Ð. 023 1 505 e1  . 540

羊水 1 Ð. 013 1 474 e1  . 493

胎盘 ─ 1 541 e─

角膜 ─ 1 550 e─

水晶体 1 Ð. 136 1 650 e1  . 874

前房水 0 0. 994 ～1. 012 1 495 e1 �. 48 ～1. 513

玻璃体 0 0. 992 ～1. 010 1 495 e1 �. 48 ～1. 510

巩膜 ─ 1 630 e

空气 22 ℃ 0 “. 001 18 344 �. 8 0 M. 000 407

超声波在单位时间内通过垂直于传播方向上单位面积的声能量称为超声强度。对于平面

连续波, 其强度 I 为

I =
1
2

P
2

m

ρC
= ρCV

2

m = ρCω
2
ξ

2

m ( 2 . 5)

式中, P m , Vm 和 ξm 分别是声压、质点位移速度和质点位移的最大值, 若用它们的有效值 P , V

和 ξ表示, 则

I =
P

2

ρC
= ρCω

2
ξ

2
( 2 . 6)

  超声强度的单位是瓦 /厘米
2
( W / cm

2
) 或毫瓦 /厘米

2
( mW /cm

2
) 。对于平面波, 超声的总

功率为强度与面积的乘积, 即

W = IS ( 2 . 7)

  另外, 超声能量密度定义为单位体积内的声强度, 即

J =
I
C

( 2 . 8)

  通常用强度级或功率级来比较两个强度或功率的差别, 它们为
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LW = 10 log
Wi

W0

( 2 . 9)

LI = 10 log
I i

I 0

( 2. 10)

  4 ) 特性阻抗

超声在介质中传播过程会发生能量的损耗, 表征这一特性的是特性阻抗。弹性介质的特

性阻抗规定为自由平面行波中一点的有效声压对该点的有效质点速度之比, 它等于介质中声

速( C) 和它的密度 ρ的乘积, 即

Z = ρC ( 2. 11)

  考虑到一般情况下声场中给定点的声压强和质点速度都是复数量, 故特性阻抗的一般化

定义为声场中给定点的声强与质点速度的复数比, 即

Z sp = P / V ( 2. 12)

  特性阻抗对介质界面上超声的传播特性有重要影响, 故它是超声医学中的一个重要物理

量。特性阻抗的国际单位是瑞利( 1 瑞利 = 1 g/ ( cm
2
·s) ) 。

2 . 1 . 3 超声波在生物组织中的传播

( 1 ) 超声在声学界面上的反射和透射

图 2. 2 超声波在界面的反射和折射

平面波在两种界面上会发生反射现象。若反射界面尺

寸大于超声波束的横截面, 则发生镜面反射。探查人体的

超声频率一般为 1 ～10 MHz, 因此, 在肝、肾的被膜和胆囊

等界面上会发生镜面反射。

超声传播过程中, 在两种介质的界面两侧必须服从两

个边界条件, 即两侧的总压强相等和进边界的质点速度等

于出边界的质点速度。

由图 2. 2 可见:

P i - P r = P t ( 2. 13)

vi cosθi - vr cosθr = vt cosθt ( 2. 14)

式中  P i , P r , P t———入射波、反射波和透射波的声压瞬

时值;

 vi , vr , vt———界面的质点在入射、反射和透射方向的速度瞬时值。

引入特性阻抗的表示式( 2 . 12) , 则

P i

Z1

cosθi -
P r

Z 1

cosθr =
P t

Z 2

cosθt ( 2. 15)

所以声压的反射系数 αpr和透射系数 αpt分别为

αpr =
P r

P i

=
Z2 cosθi - Z 1 cosθt

Z2 cosθi + Z 1 cosθt

( 2. 16)

αpt =
2 Z2 cosθi

Z2 cosθi + Z 1 cosθt

( 2. 17)

式中 Z 1 , Z2 ———介质 1 和 2 的特性阻抗。
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在垂直入射时, 即 θi = θr = θt = 0 , 则

αpi =
Z2 - Z1

Z2 + Z1

=
R - 1
R + 1

( 2. 18)

αpt =
2Z2

Z2 + Z1

=
2 R

R + 1
( 2. 19)

式( 2 . 18) 和式( 2. 19) 分别为正向透射的声压强反射率和透射率, R =
Z 2

Z 1

是两介质界面的特性

阻抗比。

将特性阻抗 Z = ρC 代入式( 2. 5) 和式( 2. 6 ) , 同样可以证明, 在两介质界面超声强度 I 的

反射率 αIr和 αI t分别是:

αIr =
Z 2 cosθi - Z1 cosθt

Z 2 cosθi + Z1 cosθt

2

( 2. 20)

αI t =
4Z2 Z1 cos

2
θi

( Z 2 cosθi + Z1 cosθt )
2 ( 2. 21)

  在垂直入射条件下, 即 θi = θr = θt = 0 , 则

αIr = R - 1
R + 1

2

( 2. 22)

αI t =
4R

( R + 1)
2 ( 2. 23)

  当界面两侧介质的特性阻抗差别大时, 例如, Rm 1 , 则 αI tǖ 4 / R; 若 Rn 1, 则 αI t ǖ 4R。表

2 . 2 给出了纵波声波垂直投射于两种生物物质平面界面上的强度反射率, 用比全反射低的分

贝数表示。例如, 水和脂肪界面的强度反射较全反射低 29 dB, 水和肌肉界面上的强度反射较

全反射低 23 dB, 故水和肌肉界面反射较水和脂肪界面的反射率大。

( 2 ) 软组织对超声波的体散射

超声与生物组织之间的相互关系基本上可以分为两类:

①吸收过程: 声能在作用位置被生物组织先后吸收, 转化为其他形式的能量;

②散射过程: 声能在作用位置上被重新辐射出去, 但辐射波的振幅和波前指向等与入射波

不同。

下面讨论生物软组织对超声的散射。若在平面波的声场中置一靶体, 则靶体表面上惠更

斯波源的贡献与投射波之间的干涉作用决定了声场的总扰动。靶体对声波的散射是靶体散射

截面的函数, 靶体散射截面是指靶的总散射功率与入射波强度之比。

声场中的单靶散射分 3 种情况:

①靶体远大于波长, 于是在声学界面上发生镜反射现象, 并在靶体后方出现声影。若发生

全反射, 则散射截面 S = 1。所以前述的镜面反射是散射现象的特例。

②靶体远小于波长, 于是投射波在全方位被散射。对于球形靶体, 它的散射截面 S 与球体

半径 a 及波长 λ之间有如下关系:

S ∝ k
4
a

6
( 2. 24)

其中, k = 2π/λ。实验分析表明, 血液中红细胞的散射截面约是它的集合投影面积的 10
- 4
倍。

在全血散射中, 血细胞和血小板对散射的贡献可以忽略不计。
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表 2. 2 纵波垂直投射于两种介质平面界面上的强度反射率

非
生
物
介
质

生
物
介
质

空气

0 ´. 0  加拿大树脂

0 ´. 0 2 c. 9  铝

0 ´. 0 1 c. 4 8 �. 9  黄铜

0 ´. 0 9 c. 0 1 �. 4 0 Â. 7  蓖麻油

0 ´. 0 23 §27 W9 Â. 8 1 q. 3  水银

0 ´. 0 30 §3 �. 1 1 Â. 5 8 q. 4 2  . 9  有机玻璃

0 ´. 0 12 §1 �. 8 0 Â. 4 18 µ2  . 1 11 �  聚乙烯

0 ´. 0 9 c. 4 1 �. 4 0 Â. 6 34 µ1  . 3 8 Ð. 7 19 Ã  水

0 ´. 0 9 c. 5 1 �. 4 0 Â. 7 32 µ1  . 3 8 Ð. 8 20 Ã43 r  眼前房液

0 ´. 0 10 §1 �. 5 1 Â. 0 25 µ1  . 4 9 Ð. 6 23 Ã28 r─  血液

0 ´. 0 10 §1 �. 5 0 Â. 7 26 µ1  . 4 9 Ð. 4 22 Ã30 r─ 51 Ñ  脑

0 ´. 0 8 c. 6 1 �. 4 0 Â. 6 35 µ1  . 2 8 Ð. 0 17 Ã29 r─ 22 Ñ─  脂肪

0 ´. 0 11 §1 �. 5 1 Â. 0 24 µ1  . 4 9 Ð. 7 24 Ã26 r─ ─ ─ ─  人体软组织

0 ´. 0 10 §1 �. 5 0 Â. 8 24 µ1  . 4 9 Ð. 7 24 Ã26 r─ 44 Ñ─ 22 /─  肾

0 ´. 0 12 §1 �. 8 0 Â. 8 18 µ1  . 6 11 �32 Ã19 r20 "─ ─ ─ ─ ─  水晶体

0 ´. 0 11 §1 �. 6 1 Â. 0 23 µ1  . 4 9 Ð. 9 25 Ã25 r─ 38 Ñ─ 21 /─ 41 Ž─  肝

0 ´. 0 12 §1 �. 6 0 Â. 8 21 µ1  . 5 10 �28 Ã23 r─ 31 Ñ─ 20 /─ 32 Ž─ 37 ì  肌肉

0 ´. 0 7 c. 1 8 �. 1 3 Â. 6 3 q. 8 7  . 0 7 Ð. 5 4 •. 2 3 .. 3 ─ 3 •. 6 3 <. 6 ─ ─ ─ ─ ─ 3 X. 8  颅骨

0 ´. 0 11 §1 �. 6 0 Â. 8 23 µ1  . 5 9 Ð. 8 25 Ã26 r─ 41 Ñ─ 21 /─ 45 Ž─ 50 ì35 œ─  脾

0 ´. 9 9 c. 7 1 �. 5 0 Â. 7 30 µ1  . 4 9 Ð. 0 20 Ã37 r─ ─ ─ ─ ─ ─ 20 =─ ─ ─ ─  玻璃体

③靶体尺寸与波长相近。此条件下散射辐射的分布图形复杂, 它与靶体大小以及靶体的

特性阻抗有关。

人体各种组织在声学上是一种非均匀质结构, 因此, 不论入射超声束的方向如何, 当它在

软组织中传播时, 在各个方位总可以检测到超声散射信号。这种散射信号与镜面反射回波不

同, 称为内回波( internal echoes) 。与垂直于界面的镜反射信号比较, 内回波的振幅要小得多。

形成内回波的生物物质有: 细胞与小管道之间的界面, 不同类型细胞之间的界面等。表 2. 3 给

出了一些生物材料之间界面回波信号的振幅范围。其中, 软组织-空气界面的回波振幅最大,

以此为标准, 标记为 0 dB, 其回波信号电压的典型值为 10 V。软组织-骨界面回波信号次之,

约 - 20 dB, 软组织与软组织之间界面回波振幅一般为 - 40 ～- 20 dB。

以上 3 种都是指镜面反射信号, 它们的振幅与投射角密切相关, 平均而言, 投射角改变

1°, 振幅下降 20 dB, 故镜面反射信号振幅变化较大。内回波信号振幅一般在 - 40 ～- 20 dB,

其中, 胎盘内含物回波最强, 表明从声学角度看其结构的非均匀性强; 而脑组织在声学上结构

较均匀, 因此内回波最小。在超声医学诊断中, 通过接收这种非镜面反射的散射内回波, 对观

察一些器官和组织的微细结构有重要意义。

从表 2 . 3 中还可知, 在超声显像图中, 若显示器有效的动态范围是 20 dB, 则为了充分显示

由内回波信号表征的人体软组织内部结构图像, 可设计其显示电平为 100 mV ～1 V。从图中

斜线划出的范围可见, 内回波基本可包括在显示器的动态范围内。从上述方法获得的超声图

像称为 B 型灰度回波图。在灰度回波图中, 可同时反映镜回波和内回波信号, 提高了检测器
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官和组织的可靠性。特别是内回波的大小和分布与组织内部结构有关, 故可根据灰度回波图

识别器官及组织内的恶性病变。另外, 充液结构内部是均匀的, 不产生内回波, 这种结构即使

很小也可以从灰度回波图上识别出来, 从而可简便地区别囊性及固态结构。

表 2. 3 生物界面的回波振幅

( 3 ) 超声在生物组织中的衰减和吸收

超声在生物介质中传播时, 其强度随传播距离的增加而减小, 称为声能的衰减。超声衰减

的原因有两大类: 一类如前所述, 是在传播过程中由于声束的扩散及散射等现象, 使超声沿传

播方向的能量逐渐减小; 另一类是由于介质的吸收, 将声能转换成热能等而使声能逐渐减小。

设超声波进入某种介质时声压是 P 0 , 通过距离 x 后的声压 P 为

P = P 0 e
- αx

( 2. 25)

同样, x 处的声强度由 I0 减小到 I:

I = I0 e
- 2 αx

( 2. 26)

式中 α———介质吸收系数。

若只考虑一种介质中因其粘滞性和导热性而产生的吸收作用时, α可表示为

α=
2π

2
f

2

C
3

3η
4ρ

+
κ
ρ

1 -
1
γ

( 2. 27)

式中 f———超声频率;

 C———声速;

 ρ———介质密度;

 η———介质粘滞系数;

 κ———介质热传导系数;
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 γ———定压比热与定容比热的比值。

由式 2. 27 可知, 吸收系数随频率 f 的平方增加, 与声速 C 的三次方成反比, 故超声在空气

中被强烈吸收, 当频率为 10
4

Hz 时, 超声几乎不能穿透空气层。在超声诊断中, 其分辨率随频

率的增加而提高, 理论上最高分辨率可接近半波长。为了尽可能详细地观察组织的细微结构,

希望选择高频率的超声。但是, 随着频率增加其能量衰减也急剧增加, 严重地限制了检查深

度, 因此, 实用时应合理地综合考虑分辨率和穿透深度两种因素。

对衰减和吸收系数的测量一般采用 dB /cm, 即每通过 1 厘米衰减多少分贝。实用时还有

一种衰减半价层指标, 即声强度从入射点衰减到一半的距离。表 2. 4 列出了一些生物物质在

不同频率下的吸收系数和半价层。

表 2. 4 人体一些组织的超声吸收系数及半值层

介质名称 频率 / MHz 振幅吸收系数 / cm - 1 半值层 / cm

血液 1 ¶. 0 0 ¶. 02 35 V

脂肪 0 ¶. 8 0 ¶. 05 6 �. 9

肌肉 0 ¶. 8 0 Í. 1 3 �. 6

肝 1 ¶. 0 0 ¶. 15 2 �. 4

颅骨 0 ¶. 8 1 Í. 5 0 û. 23

由于生物组织结构的复杂和非均匀性质, 其吸收系数往往不是式 ( 2. 27 ) 那样的确定关

系。对一些生物物质的实验结果, 其吸收系数与超声频率的关系如图 2. 3 所示。由图可见, 材

料的结构愈复杂, 吸收情况亦趋复杂。如简单的尿素分子有 α/f
2

= 常数, 但对脑组织、肝匀浆

等, 其曲线的斜率在 1 MHz 附近, 数值介于 1 和 2 之间, 频率增高时, 它们的斜率趋于 2。

图 2. 3 一些生物物质吸收系数与频率的关系

生物组织的超声吸收系数与温度有关。例如, 在吸收系数与温度的关系图中, 哺乳动物脑

组织吸收系数的最大值随频率的升高而下降, 且移向高温区。从分子水平考虑, 生物组织中的

蛋白质是吸收超声的主要成分。例如, 胶原蛋白是脊椎动物的结缔组织的主要蛋白质成分, 胶

原的静态及动态低频弹性模量比软组织大约高 1 000 倍以上。由于声速与弹性模量的平方根
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成正比, 因此, 与软组织-软组织界面相比, 软组织-胶原组织界面超声有更大的反射率。许多

实验表明, 超声在生物组织中的衰减与组织中胶原蛋白的含量有密切的关系。可用指数函数

近似地描述为

A = 0. 11 W
0 . 51

( 2. 28)

式中 A———超声衰减, cm
- 1

;

 W———胶原蛋白的含量( 湿重百分比) 。

再考虑到由于反射、散射等因素造成的超声衰减, 超声在软组织中的平均衰减约为 1 dB /

( cm·MHz) 。例如, 若超声频率为 2 MHz, 在软组织中穿透 10 cm 后, 信号的振幅平均下降

20 dB。

2. 2 超声探测的物理基础

在超声成像中, 首先遇到的问题是超声的发射和接收。一般是用换能器将高频点振荡转

换为超声振荡, 向人体发射超声, 然后再把从人体反射回来的超声通过换能器转换为便于观察

的电信号显示出来, 并根据信号的显示进行疾病的判断, 因此, 超声的发射和接收质量直接关

系到超声诊断的水平。

2 . 2 . 1 超声波的发射和接收

产生超声波的方法很多, 目前, 医学超声诊断中使用最普遍的方法是压电法。

( 1 ) 压电效应

对某些各向异性的物体( 单晶体和多晶陶瓷材料) 加以压力作用就能产生电场的分布, 这

种效应即压电效应。具有这种性能的材料称为压电材料。压电材料不仅具有压电效应, 而且

具有逆压电效应。

( 2 ) 逆压电效应

逆压电效应是指压电材料在电场作用下发生形变, 导致压电材料的伸缩即逆压电效应。

对压电材料两侧施加交变电压, 那么它就发生交替的压缩和拉伸, 从而产生振动, 振动的

频率和所加交流电压的频率相同。若此频率在超声范围内, 则产生的超声在弹性介质中传播

出去, 即超声波。通常压电效应称为正压电效应( 机械能→电能 ) , 而逆压电效应又称为电致

伸缩现象, 其本质是被束缚在晶格中的电荷与外加的电场相互作用而产生机械变形:

电能 机械能 形成振动
在弹性介质中传播

超声波

压电材料通常为单晶体( 石英等) 及多晶体( 压电陶瓷等) , 在超声诊断中用得较多的是人

工烧结的压电材料, 即压电陶瓷如钛酸钡、钛酸铅、锆钛酸铅( PZT) 等。

综上所述可知, 超声诊断中的发射是指把电能变为声能, 利用的是压电材料的逆压电效应

即电致伸缩, 接收是指把超声能变为电能。因此, 具有压电效应的压电材料又称为电声转换元

件或超声换能器。
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2 . 2 . 2 换能器

( 1 ) 压电效应和电-声转换

能将电能转换成机械能( 或声能) 以及将机械能( 或声能) 转换为电能的材料有多种, 在超

声诊断中广泛应用的是压电材料。在片状压电材料上加一压力, 则两个电极面上将产生电荷,

称为正向压电效应。反之, 在压电材料两端加上交变电场时, 则压电材料发生与交变电场同频

率的机械振动, 称为逆压电效应。关于压电现象的基本性质前面已做了说明。在超声诊断中

应用的换能器压电材料有两类, 即自然生产的单晶体和人工烧结的多晶体压电材料。单晶体

压电材料有石英、硫酸锂、碘酸锂、铌酸锂、酒石酸钾钠等, 人工烧结的铁电体压电材料有钛酸

钡、钛酸铅、锆钛酸铅( PZT) 等。表 2. 5 列出了不同压电材料的一些主要性能。

表 2. 5 一些压电材料的性能  

   项  目

材料名称   

化学符号 振动方式 切割方向

发射常数

d / (× 10 - 12 m·

V
- 1

)

接收常数

g / (× 10 - 2 V·

m·N
- 1

)

机电耦合

系数 kt

X 切割石英 SiO2 厚度振动 0°X 2 ü. 31 5 •. 0 0 ú. 1

Y 切割石英 SiO2 切向振动 0°Y 4 �. 6 1 •. 8 0 ã. 14

钛酸钡 BaTiO3 厚度振动 0°Z 190 m1 •. 8 0 ã. 38

PZT-4 ″ ″ 289 m2 •. 6 0 ã. 51

PZT-5A ″ ″ 374 m2 ‡. 48 0 ã. 49

PZT-7A ″ ″ 150 m3 ‡. 98 0 ã. 50

PZT-8 ″ ″ 225 m2 •. 5 0 ã. 48

钛酸铅 PbTiO3 ″ ″ 58 V3 •. 3 0 ã. 43

硫酸锂 Li2 SO4 ·H2 O ″ 0°Y 16 V17 ´. 5 0 ã. 30

碘酸锂 LiIO3 ″ 0°Z ─ ─ 0 ã. 51

铌酸锂 LiNbO3 ″ 35°Y 6 �. 0 2 •. 3 0 ã. 49  

   项  目

材料名称   

密度

/ ( g·cm - 3 )

速度

/ ( m·s - 1 )

特性阻抗

/ (× 105

瑞利)

机械

θ

居里点

℃

介电常数

ε

频率常数

/ ( MHz·

mm)

X 切割石英 2 C. 56 5 740 �15 Ì. 2 10
6 550 ›4 ú. 5 2 ã. 87

Y 切割石英 2 C. 65 3 850 �10 Ì. 2 106 550 ›4 ú. 6 1 ã. 93

钛酸钡 5 Z. 7 5 470 �30 ú300 ø115 ›1 700 {2 ú. 6

PZT-4 7 Z. 5 4 000 �30 ú500 ø328 ›1 150 {2 ú. 0

PZT-5A 7 C. 75 4 350 �33 Ì. 7 75 â365 ›1 500 {1 ã. 89

PZT-7A 7 Z. 6 4 800 �33 Ì. 8 600 ø350 ›425 U2 ú. 1

PZT-8 7 Z. 6 4 580 �33 ú1 000 �300 ›1 000 {2 ã. 07

钛酸铅 7 C. 72 4 240 �32 Ì. 8 1 050 �460 ›150 U2 ã. 12

硫酸锂 2 C. 06 5 470 �11 Ì. 2 ─ 75 „10 �. 3 2 ã. 73

碘酸锂 4 C. 47 4 130 �18 Ì. 5 ─ 256 ›6 (2 ã. 06

铌酸锂 4 C. 64 7 400 �34 Ì. 8 105 1 200 Á39 >3 ú. 7

对应用于超声诊断的压电材料, 可用以下 3 种系数来判断其性能:

①压电常数 d 和 g;
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②介电常数 ε
T
( 压电材料为自由扎时的介电常数) , 它与压电常数的关系有

d = gε
T

( 2. 29)

  ③机电偶合系数。机电偶合系数 K 表示将电能转换为机械能的性能:

K
2

=
E机

E0

式中 E机 ———储存的机械能;

 E 0———总储存能量。

( 2 ) 换能器的结构

①单元换能器 单元换能器是由一片压电晶体组成, 其基本结构如图 2. 4 所示。它可以

分为以下 3 部分:

a. 压电振子 即压电晶体或压电陶瓷, 一般呈圆形, 二面被有金属层作为电极, 其直径 �

为 5 ～30 mm, 厚度由频率决定;

b. 保护层 用以保护压电振子不被磨损或破坏。为保证超声波能全部穿透它, 对其声特

性阻抗 z 和厚度 d 都有要求, 一般取 d = λ/4 ;

c. 吸收块 对其要求有两点: 一是其声阻抗与振子材料的声阻抗要相近, 使超声波能透入

吸收块而不被反射; 二是其衰减系数应很大, 能吸收全部超声波能量而不再反射回振子中去。

常用环氧树脂内掺钨粉或环氧树脂内掺薄壁玻璃珠作为吸收块材料。

图 2. 4 单元超声换能器的基本结构

②多元换能器 多元换能器由若干个小振子( 阵元 ) 组成, 一般有 20 ～256 个阵元。它们

可以是线列阵( 直线排列) , 也可以是方阵。图 2. 5 是一种线列阵, 用于 B 型超声诊断仪中。

各分割电极间在电气上是相互独立的, 当各阵元上不是同时而是依次给以电激励时, 就可形成

扫描式超声束。

此外, 还有超声多普勒换能器, 即发射和接收相互分开的换能器, 它又分为分隔式、重叠

式等。

( 3 ) 谐振与频率常数

当交变电压加在圆片形压电材料时, 压电片即产生与交变电压相同的机械振动, 并向介质

辐射出超声, 但只有当压电片上表面发出的振动波经过厚度 l 到达下表面时正好为半个波长,

下表面的振动才能与上表面传下来的振动同相位, 而使振动幅度相加, 超声辐射的能量最大。

02

医学成像技术



图 2. 5 多元换能器基本结构

声学上称满足这一条件的频率为压电振子的基频, 在此条件下压电振子的工作状态称为谐振。

若令 CT 为压电片中的声速, l 为其厚度, 则

l =
λ
2

=
CT

2f
, 或 f =

CT

2 l
( 2. 30)

f·l =
CT

2
( 2. 31)

从式( 2 . 31) 可知, 压电片的厚度 l 和频率的乘积是一常数, 声学上称为频率常数。同理, 当压

电片厚度为半波长的奇数倍时都将发生谐振。表 2. 6 列出一些压电材料频率与厚度的关系。

表 2. 6 几种压电材料频率与厚度关系  

材料厚度
频率 / MHz

X 切割石英 钛酸钡 PZT-4 ¸PZT-5

0 �. 5 5 C. 74 5 B. 2 4 W3 �. 8

1 B2 C. 87 2 B. 6 2 W1 û. 89

2 �. 5 1 C. 15 1 +. 04 0 *. 8 0 û. 76

5 B0 C. 57 0 +. 52 0 *. 4 0 û. 38

10 Y0 -. 287 0 +. 26 0 *. 2 0 å. 189

15 Y0 -. 192 0 �. 173 0 ý. 133 0 å. 126

( 4 ) 换能器的性能指标

在超声诊断中, 换能器的性能直接影响诊断的水平, 它是超声诊断仪的一种关键部件。一

个换能器应该具备下面几个基本性能指标:

①谐振频率和反谐振频率;

②Q 值和带宽;

③在谐振频率和反谐振频率时的阻抗;

④机电转换效率;

⑤工作温度范围;

⑥换能器的声场特性;

此外, 换能器的性能稳定性也是一个重要参数。
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2 . 2 . 3 发射电路

常用的脉冲超声发射电路是产生短时间的脉冲电压去激励换能器, 从而发射一个短时间

的超声脉冲, 此脉冲性能好坏, 直接影响诊断的灵敏度和分辨率。发射的脉冲越窄, 则仪器的

纵向分辨率越好; 发射的峰值电压越大, 则探查灵敏度越高。现以 A 型超声诊断仪为例加以

说明。

闸流管超声发射电路。通常用做脉冲激励源的电路, 是用闸流管做开关器件的电容放电

电路, 如图 2. 6 所示。在闸流管截止期间, 电容器 C 由电源 E0 经电阻 R 充电至电压 E0 , 当正向

同步脉冲加到闸流管栅极时使闸流管导通, 电容器所充电荷经闸流管以及探头和电阻 R0 并联

的回路放电, 将储存在电容器上的能量的一部分转给换能器, 并由换能器转换成超声脉冲。

图 2. 6 闸流管超声发射电路

电阻 R 和电容器 C 的数值选择原则是:

t ≥ 3 ～5RC ( 2. 32)

式中, t———同步脉冲的重复周期。

这种电路的转换效率约 50 % , 一般当电容为 3 000 pF, 电源 E 0 用 800 V 时, 能量为 5 J, 每

个脉冲转换到换能器的电能约 2 J /每脉冲。电路中 R0 用来调节衰减振荡的阻尼时间, 电阻 R0

越小, 发射的电脉冲越窄, 但能量也越弱, 电感 L0 是用来抵消探头的静电容。用可控硅代替闸

流管也可用做发射电路, 发射的脉冲前沿一般约 0. 3 μs, 能满足超声诊断发射脉冲的要求。

2 . 2 . 4 接收放大电路

( 1 ) 接收放大器的性能

超声在人体内的回波信号一般都很弱, 需要进行必要的放大后才能观察和分析, 因此, 接

收放大器性能的好坏直接影响诊断仪的许多功能, 如灵敏度、分辨率、盲区、动态范围等。今以

A 型诊断仪为例, 说明对超声接收放大器的性能要求:

①放大器的增益、带宽以及适用的频率范围;

②放大器的抗干扰能力和信噪比;

③放大器过载后的恢复能力;

④放大器的动态范围或线性范围。

此外, 还应考虑放大器的稳定性、寿命等。
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( 2 ) A 型诊断仪的接收电路

目前, 常用的接收放大器有 3 种类型, 如图 2. 7 所示, 它们的性能比较列于表 2 . 7 中。

图 2. 7 3 种放大器方框图

放大器的动态范围直接影响仪器的分辨率。对线性放大器而言, 动态范围是指仪器中放

大器的线性范围, 即输入信号和输出信号呈线性比例关系的区域。一般用 dB 表示线性范围

的大小:

L( 线性 范围 ) dB = 20 lg
Uλma x

Uλmi n

( 2. 33)

式中 Uλma x , Uλmi n———线性区的最大、最小输入信号幅值。

对非线性放大器, 其动态范围规定为, 输出幅值和输入幅值满足某一规定函数关系的最大

和最小输入值的比值以 dB 表示, 该函数可以是对数、指数等。

表 2. 7 3 种放大器性能比较

种类 增益带宽( GΔf) 信噪比 动态范围 过载能力 寿命 费用

a 好 高 可以 可以 可以 低

b 稍次 差 好 稍差 可以 稍高

c 好 可以 稍差 — 长 低

一个动态范围好的放大器, 除能保持回波信号间真实的幅值比例外, 还有利于做定量测

量, 有时采用对数放大器以增加仪器的动态范围。在超声诊断中, 能量随距离的衰减会给诊断

造成困难, 使之难以发现远距离或介质衰减较大的脏器病变。为了兼顾远、近距离的探查能

力, 目前, 超声诊断设备中一般都有深度补偿电路, 常称为 S·T·C 电路, 用以补偿由于距离
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增大而造成的声能损失。深度补偿原理是: 利用一个其增益随距离的增加与声能在被查介质

的衰减规律相反的放大器, 来抵消由声能的衰减所造成的幅值下降。

抑制电路是超声诊断中不可少的电路。它的作用是将各种杂散信号滤掉。视放级是将经

检波、控制后的视频脉冲信号再次放大, 以便有足够的电压幅度使示波管的电子束偏转。视放

级电路多采用宽带放大器, 为了增加动态范围, 也有采用对数放大器的, 如图 2. 8 所示。

图 2. 8 对数放大器

2 . 2 . 5 超声波成像仪的调节控制

( 1 ) 发射及接收调节

发射调节: 有些仪器在发射级加衰减器以调节发射超声强度, 并附有分贝读数定量。接收

调节可分 3 部分:

①近程抑制 可减弱接近探头的组织内过强的回波光点, 通常在 0 ～4 cm 段抑制 0 ～40

dB, 调节至最合适时, 可使皮下结缔组织、脏器浅部结构及其表层显示清晰。

②远程提升 用于补偿由于软组织吸收、衰减致使图形远区光点过少或过弱的问题。一

般在 8 ～10 cm 段提升 0 ～5 dB/ cm。

③增益调节 总增益调节可使整幅图像的回波点增密或稀疏, 反复增减总增益可使某些

较不明显的病变在一定条件下获得清晰的显示。但是, 总增益过大会降低图像的分辨率。总

增益调节一般为 20 ～80 dB。

动态范围调节: 放大器的动态范围一般设计为 80 ～120 dB, 可分级调节。动态范围宽时,

固然可以收集到最大限度的信息量, 但往往降低对比度。调节到合适的动态范围, 可以突出图

形中的病变区域。

( 2 ) 显示和记录

一般用磁偏转中余辉绿色或余辉黑白显像管对回波显示, 应具有 γ校正, 辉度控制应适

当。某些仪器示波屏上仅显示一幅 B 型图像, 但有些具有数字扫描转换的仪器, 可先在示波

屏上储存一幅图像, 然后再同时显示第二幅, 以便前后对比观察, 或并接两幅小视野图像使之
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成为大视野图像。在使用模拟式扫描转换器时, 可显示多至 9 幅的图像。图像的记录可用普

通或即显胶片, 有些仪器加接磁带录像机, 以录下脏器的动态活动过程。

此外, 近年开发的仪器还具有以下功能:

①测距。多采用光标, 测值准确, 调节方便;

②字符显示。用键盘输入病人代号、性别、年龄、检查部位及脏器、检查日期等;

③部位及探头位置显示。用事先存储在数字扫描转换器内的简图, 显示出腹部、背部等处

线条图形, 并可将探头放置位置及倾斜角一起显出;

④图像冻结装置。用开关使某一瞬间的图像停留并保持在示波屏上;

⑤局部放大。可将图像放大 2 ～4 倍, 以便观察小区内的细微变化;

⑥图像轮廓增强及自动面积计算;

⑦用计算机进行操作程序和信号处理的自动化、定量化。

2. 3 超声诊断成像

2 . 3 . 1 超声诊断概述

性能良好的超声诊断设备, 应尽可能多地向医生提供真实而有用的超声诊断信息。本节

讨论怎样用超声波得到供医生诊断的图像, 介绍各种超声成像的原理、成像特点以及在医学上

的应用范围。

超声诊断设备种类繁多, 以成像类型可分类如下:

( 1 ) 一维图像显示

即 A 型超声诊断仪, 它是对回波实施幅度调制, 以坐标横轴代表探查距离, 纵轴代表回波

的幅值。

( 2 ) 断层显示

1 ) 纵断层型

B 型: 对回波实施辉度调制, 探头直线扫描人体时, 可在示波管或屏上用辉度的强弱表示

相应的回波幅度, 从而得到一个纵切面图像。P 型: 类似 B 型, 也称扇型扫描。BP 型: 是 B 型

和 P 型的结合, 可使探头始终保持和人体的曲面垂直。

2 ) 横断层型

即 C 型, 与 B 型类似, 探查方式如电视扫描。

( 3 ) M 型

它是时间-运动型的简称, 对回波亦是辉度调制, 但探头位置固定, 用纵轴表示脏器深度,

横轴表示时间, 故可构成一幅反射界面的活动曲线图, 以进行超声心动扫描等。

( 4 ) 多普勒型

将发射频率与接收频率进行比较, 利用多普勒效应对人体内运动的组织和器官进行探查,

如血流、心脏等。

其他的超声诊断技术有透射型、声全息成像及综合型。

对上述各类超声诊断设备的性能列于表 2. 8 中。下面着重介绍医学上应用最多的 A 型、
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B 型、M 型和多普勒成像超声图。

表 2. 8 各类超声诊断设备的主要性能比较  

项  目

类  型     

使用频率

范围 / MHz

主要检查

对象
检查能力

直观

程度

方便

程度
价格

A 型 0 �. 5 ～20 各科
好 , 但与临床

经验关系密切
差 好 低

断层显像型 0 �. 5 ～10 各科 好 好 可以 贵

M 型 0 �. 5 ～10 心脏 好 稍差 稍贵

多普勒型 1 ～25 ú心血管、胎儿 对动目标好 好 最低

透射成像型 1 ～10 ú各科 好 好 差 贵

声全息型 1 ～10 ú各科 发展中 好 差 贵

综合型 1 ～20 ú各科 最好 好 差 贵

2 . 3 . 2 A 型和 B 型超声诊断仪

A 型超声诊断仪因其回声采用振幅调制 ( Amplitude Modulation) 而得名, A 型超声诊断仪

显示是超声诊断仪中最基本的显示方式, 即在阴极射线管( CRT) 荧光屏上, 以横坐标表示被测

物体的深度, 纵坐标表示回波脉冲的幅度。故探头定点发射获得的回波所在位置可测得人体

脏器的厚度, 病灶在人体组织中的深度以及病灶的大小, 根据回波的其他一些特征: 如波幅和

波密度, 还可以在一定程度上对病灶进行定性分析。

其原理框图如图 2. 9 所示。

图 2. 9 A 型超声诊断仪方框图
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主要由重复频率发生器、发射器, 时基发生器, 扫描增益发生器、接收器, 以及收发两用超

声探头等构成, 由同步脉冲触发发射器产生高压脉冲激励探头, 向人体发射超声脉冲, 人体界

面反射的超声脉冲由探头接收后, 经回声检波及视频放大器推动电子束垂直偏转板形成反射

脉冲幅度显示。

重复频率发生器产生同步触发脉冲去触发发射电路和扫描电路, 使二者同步工作, 每触发

一次, 发射器就产生一次持续时间几微秒, 频率为 1 ～5 MHz 的衰减振荡, 其重复频率为 50 ～

2 000 Hz, 发射脉冲持续时间短, 静止期相对较长, 故可在静止期间完成脉冲在被检体内的传

播、反射及探头接收并显示等过程, 重复频率越高, 探测深度越小, 显示亮度越高。

A 型超声诊断仪中荧光屏上纵坐标是回波脉冲的幅度, 横坐标是超声传播时间。发射器

发射脉冲的同时, 也产生激励电压到接收器, 荧光屏上将显示一个初始脉冲, 回波与它的距离

正比于体表到反射界面的距离, 由此可测算病灶到体表的深度, 根据回波脉冲幅度及形状, 在

某种程度上推测病灶的性质。

A 型超声诊断仪应用最多的是对肝、胆、脾、肾、子宫等的检查, 尤其对眼内异物, A 型超声

诊断仪比 X 射线透视检查更方便、准确。

由于 A 型显示的回波图, 只能显示局部组织的回波信息, 不能获得临床诊断需要的解剖

形态信息, 且诊断准确性与医师的识图经验关系很大, 其应用价值日渐低落, 已逐渐被 B 超

代替。

( 1 ) B 型超声诊断仪

为了获得人体组织和脏器的解剖图像, 继 A 型超声诊断仪之后出现了 B 型超声诊断仪,

它可以实现对人体组织和脏器的断层显示。

B 型超声诊断仪显示特点如下:

B 超因其成像方式采用辉度调制 ( Brightness modulation) 而得名, 其图像显示的是人体组

织或脏器的二维超声断层图, 对于运动脏器还可以实现实时动态显示, 所以它与 A 型、M 型在

结构、原理上都有较大的不同。

B 型和 M 型一样采用辉度调制方式显示深度方向所有界面的反射回波, 但探头发射的声

束在水平方向却是以快速电子扫描的方法 ( 快速等间隔改变探头在人体上的位置) 逐次获得

不同位置的深度方向所有界面的反射回波。当一帧扫描完成, 便可获得一幅由超声声束扫描

方向决定的垂直平面二维超声断层图像, 称为线扫断层图像。也可通过改变探头的角度 ( 机

械或电子的方法) , 从而使超声波束指向快速变化, 使每隔一定小角度, 被探测方向不同深度

所有界面的反射回波, 都以亮点的形式显示在对应的扫描线上, 便可形成一幅由探头摆动方向

决定的垂直扇面的二维超声断层图像, 称为扇扫断层图像。

如以上两种图像, 其获取回波信息的波束扫描速度相当快, 便可满足对运动脏器的稳定取

样, 因而连续不断地扫描, 便可实现实时动态显示, 达到观察运动脏器的动态情况的目的。

( 2 ) 工作原理

它是依据超声脉冲回波来建立图像的, 其电路组成与 A 型大体相同, 不同之处是其回波

加在电子枪的阴极或控制极上, 即利用回波产生的电信号改变阴、栅的电势差, 从而改变阴极

发射电子的数量, 达到控制荧光屏上光点辉度的目的( 光点辉度随回波强弱而变 ) 。B 超的时

间基线加在垂直偏转板上, 这样当一束超声通过被检体时在各媒质界面上产生一系列回波在

荧光屏上表现为自上而下的一串灰度不同、间隔不同的光点群, 光点间距表界面间距离, 光点
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亮度代表回波信号的强度。

当探头固定在某一点时, 在屏上仅是一条灰度调制的时间基线, 它具有不同深度上的界面

回波信息。若探头沿被探查体表面做匀速运动时, 与其同步工作的加在水平偏转板上的线性

电压将这一系列自上而下的光点在屏上作水平运动, 并在屏上出现一系列显示界面深度信息

及界面两侧阻抗信息的光点, 这就构成了一幅由探头平移线和声速所决定平面上的被探查体

的二维超声断面图像。因此 B 超也称为超声断面显像仪。

( 3 ) 声束扫描技术

B 超显像技术是 B 型显示方式与声束扫描技术相结合的结果。

欲得到细节分得很清楚的图像, 显像要求扫查得越密越好, 而且要有一定扫速, 因只有这

样屏上的光点才连续, 才在视觉中成为连续图像。为观察器官的动态图, 扫查的速度应更快,

这时称为实时( real time) 显示扫查。

若按维数分, 可分为一维和二维扫查; 若以扫查方式分, 可分为机械扫查、电控扫查和机电

复合扫查。

①机械扫查

它以机械方式驱动探头移动扫查, 通常分为:

a. 直线型机械扫查: 声束按直线匀速运动即产生一组平行声束依次照射被检体;

b. 弧型机械扫查: 声束在一段圆弧上运动, 扫查区间是一个倒置的扇形, 如果是 360°圆

弧, 则称为圆周扫查;

c. 扇形机械扫查: 发出声束的换能器绕一定轴作一定角度的摆动, 依次发出声束, 其扫查

的区域为一把张开的扇子。不同的扫查应用于不同的目标。采用复合扫查技术可提高信噪

比, 使图像更清晰。

②电控扫查

a. 线阵扫查: 探头由许多个压电晶片分立构成并排成一直线 ( 多元阵 ) , 电子开关依次将

激励电压, 顺序加到各分立的晶片上, 各晶片也就按一定的时序发出超声完成扫查, 每一阵元

组发 /接收一次形成一条扫描线, 它们在水平轴基线上的高度相应于各组间的相对位置。

b. 相控阵扫查: 它用延时可变的激励脉冲来分别激励各阵元组, 由控制各声束的初始相

位来控制阵元组发射声束的方向。

在同相情况下, 波束主轴在垂直于线阵基线方向, 即法线方向。如采用非同相激励, 控制

多阵元激励信号的相位可以控制波束在空间旋转。

图 2. 10
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如图 2. 10 所示的一个 N 元线阵, 阵元间距 d, 第一号阵元为基准, 各阵元的相移依次递增

( 减) , 两相邻阵元间相移 �是相同的, 与一定的波束旋转角 θ对应:

� = 2πf
d sinθ

C
( 2. 34)

θ= arcsin
�C

2πfd
( 2. 35)

式中 f———信号的频率;

 C———声速, 改变 �可改变波束主轴方向, 当 �= 0 时, 相当于同相激励, 波束在法线方

向, θ= 0。

根据扫查方式不同, B 超又分为线扫式断层 B 超和扇扫断层 B 超, 线扫 B 超适用于观察

腹部脏器, 如对肝、胆、肾、脾、子宫的检查, 扇扫 B 超适用于心脏的检查, 现代 B 超通常同时具

备以上两种探查功能, 通过配用不同的超声探头, 方便地进行转换。

2 . 3 . 3 B 型超声成像系统的分辨率

超声的分辨率是指超声对被探测媒体的解析能力, 在诊断上是指超声对病灶的分辨能力。

分辨力的大小, 由超声能分辨清楚的两点间的最小距离来估计, 该值越小, 表明分辨力越强, 常

用的有直径分辨力、纵向和横向分辨力。

( 1 ) 直径分辨力及其与超声波波长的关系

当超声波长与病灶直径相比较大时, 衍射现象显著, 不能对病灶形成明显反射, 故在诊断

上通过反射原理所能显示病灶的最小直径主要与其波长 λ有关, 一般认为病灶直径为 5λ时,

才有明显反射, 可分辨其存在。因此, 多用超声波的 5λ来表征超声对病灶的最小可分辨

直径。

( 2 ) 纵向分辨力及其与脉宽的关系

它是指在超声传播方向上对病灶的分辨力。

1 ) 最小探测深度与脉宽的关系

TR 探头既发射又接收超声, 但二者不能同时进行, 只有当 TR 探头发射完处于静止期时,

才能接收, 但超声发射到被检组织而被 R 接收, 需经历一段时间, 若该时间小于脉宽, 发射波

与反射波重合, 探头便无法接收。

图 2. 11 最小探测深度与脉宽的关系

由图 2 . 11 可见脉冲在媒质中所经路程为

( 2 d) 等于脉宽 t 与声速 C 之积, 式中 d 为最小探

测深度:

t =
2d
C

即 dmi n =
Ct
2

( 2. 36)

  由于探头和被检查组织有不同角度, 以及超

声吸收等原因。实际探测深度和理论值相比有差异。

2 ) 纵深分辨力与脉宽的关系

它是指超声在传播过程中, 能分辨开媒质中, 前后方向 ( 纵深 ) 两点的能力。常用两点间

的最小距离来估计, 如图 2. 12 所示 A, B 两物之间能产生两个反射波的最小距离 Δx。
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图 2. 12 纵深分辨力与脉宽的关系

探头发射的脉冲一部分在 A的界面上反射, 另一部分继续至 B 的界面反射。

探头发射的脉冲往往超过 AB 间往返所需时间, 即脉冲前沿经反射回 A, 其后沿还没离开

A, 这样后沿和发射波前沿衔接, 重叠成一个脉冲, 探头接收的只是一个脉冲, 而非两个, 这时

A, B 便不可分辨, 显然只有当脉宽小于往返两点所需时间才能得到两独立的回波。可见纵深

可分辨率最小距离 Δx 与脉宽 t 之间的关系为

2Δx = ct 或  Δx = ct /2 ( 2. 37)

式中 ct———脉宽距离, 显然 t 越小, Δx 越小, 纵深分辨力越高。

人体软组织中, c = 1 500 m / s, 脉宽与纵深可分辨距离关系如表 2. 9 所示。

表 2. 9 脉宽与纵深可分辨距离关系

脉宽 t /μs 10 (5 ã2 ´1 …

脉宽距离 ct / mm 15 (7 µ. 5 3 ´1 …

纵深可分辨距离 Δx/ mm 7 ä. 5 3 Ÿ. 75 1 †. 5 0 A. 75

( 3 ) 横向分辨力及其与超声波波束直径的关系

它是指超声波束垂直的平面, 如有相邻两点, 超声能形成两个反射回波的上述两点间的最

小距离, 也即能分辨开这两点的能力, 显然这与声束的宽窄有关, 当声束直径小于两点间距离

时, 图 2. 12 中 A, B 就能把两点都显示出来。当声束直径大于两点间距离时, 图 2. 12 中 A, B

两点形成一个反射波而不能被分辨。

由讨论超声场可知, 在近场处声束与探头直径大致相同, 远场处超声束要扩散, 其直径随

距离增加而增大。因此, 横向分辨力随距离加大, 而不断下降, 若相邻两点间距用 Δy 表示, 理

论证明对于圆形晶片超声束 Δy =
1. 2λx

a
, x 代表两点到晶片表面的距离, a 表示晶片半径。x

提高→Δy 加大→横向分辨力下降。若采取聚焦探头:

Δy = 1. 2
λ·f

a
( 2. 38)

式中 λ———超声波长;

 f———超声透镜焦距。
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  从此看出: 随超声频率提高 λ下降 Δy 下降 横向分辨力提高

        

       脉宽下降 
横向分辨力上升

纵向分辨力上升

因此, 提高超声频率对诊断探测介质的微细结构有利, 故诊断上应尽可能使用较高的频率, 然

而频率提高, 衰减加大, 影响传播距离, 故探测较大距离时( 如腹部) 一般用 2 ～5 MHz, 对距离

不大, 但界面很多的组织( 如颅脑) 也不宜用较高的频率, 测量眼球时, 因不要求穿透很深, 主

要是分清细小结构, 常采用 5 ～10 MHz。

衰减系数 α随频率提高而增大, 超声衰减加大。

2 . 3 . 4 M 型超声诊断仪

( 1 ) M 型显示

M 型超声诊断仪适用于对运动脏器, 如心脏的探查( 心血管疾病的诊断 ) , 由于其显示的

图形是由运动回波信号对显示器扫描线实行辉度调制, 并按时间顺序展开而获得一维空间多

点运动时序图, 故称为 M型超声诊断仪。

其发射和接收工作原理与 A 型相似, 不同的是其显示方式对运动脏器由于各界面回波的

位置及信号大小是随时间而变的, 如仍用幅度调制的 A 型显示方式进行显示, 所显示的波形

随时间而变, 得不到稳定的波形。因此采用辉度调制的方法, 使深度方向所有的界面反射回波

用两点的形式在显示器垂直扫描线上显示出来, 随着脏器的运动垂直扫描线上各点将发生位

置上的变动, 定时地采用这些回波并使之按时间顺序先后逐渐在屏上显示出来, 便可构成一幅

反射界面的活动曲线图。

检查时, 其探头固定不动, 发射的超声波束遇到处于不同深度的运动界面形成不同强度的

回声信号, 显示光点的亮度与回声信号振幅大小成比例( 辉度调制) 同时在时间轴上展开, 以

显示这些光点的运动轨迹, 不动界面即一直线, 等幅振动的界面将形成正( 余) 弦波形。

( 2 ) 工作原理

工作时换能器固定不动, 由主控振荡器产生同步信号, 同时触发超声发生器, 深度扫描发

生器, 发射超声信号经生物运动界面反射回波仍由同一探头接收, 回声信号经探头变成电信

号, 由接收放大处理输入显示器阴极调制, 辉度显示。深度扫描信号输入显示器的垂直偏转板

y, 而时间慢扫描信号输入显示器的水平偏转板 x, 由此可知显示时纵轴 y 方向表示深度 ( 距

离) , 横轴 x 方向表示时间。

M 型特点是在水平偏转板上加一个慢速的线扫描电压, 其目的是将运动着的回波光点在

x 方向展开, 以构成运动目标在不同时间的运动轨迹图( 垂直方向表示运动目标离体表的运动

情况) 。

如图 2. 13 所示心脏有节律地收缩和舒张: 1, 4 运动的起终点( t1 , t5 ) ; 2 收缩、舒张均过此

点, 于是对应光点( t2 , t 5 ) ; 3 运动最大点( t3 ) 。

M 型超声诊断仪对人体中的运动脏器, 如心脏、胎儿、胎心、动脉血管等功能进行检查, 有

时, 可进行多种心功能参数的测量, 如心脏瓣膜的运动速度、加速度等。

但 M 型显示仍不能获得解剖图像, 它不适用于运动脏器的解剖图像诊察。
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图 2. 13 M 型显示的心脏跳动示意图

2 . 3 . 5 C 型超声诊断仪

它是在 B 型基础上发展起来的, 它具有与 X 射线透视相类似的图像。已知 B 超获得的是

一幅垂直断层图像, 即被检查脏器或病灶的垂直解剖图像, 但却不易获得被探查体的水平解剖

图像, 然而临床上有时需要检查肿瘤组织的扩大范围, 这就要求显像仪具有 X 射线透视的类

似效果, 因此研制了 C 超。

C 超采用多元线阵探头实现水平面上 x, y 方向综合扫描, 即在水平 x 方向采用和 B 超一

样的电子扫描方式, 而在水平 y 方向通过机械的方法使探头移动, 如图 2. 14 所示。

图 2. 14 C 型扫描成像原理图

当然如果仅在探头扫描方法上采用以上措施, 仍不能在显示器上获得 C 型声像图, 要获

取某一探测深度的 C 型声像图, 还需在接收回路上设计一个距离选择开关, 并通过控制该开

关的开通时间来控制同一深度的回波信号被接收显示, 由此获得该深度的平面 C 型声像图。

如果使多元线阵探头通过机械方法绕轴摆动, 则可获得任意深度的曲面 C 型声像图。

综上可知: C 型可获得一个与换能器发射波束主轴相垂直的断层平面图像。

如果距离开关的时间不是一个常数, 而是一个线性变量或者一非线性函数, 则接收的不再
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是同一深度的回波信号, 由此获得的深度切面图在 z 方向为一切面 ( 线性变量) 或为一曲面

( 非线性函数) 声像图, 通常称为 F 型声像图, 这样的超声诊断仪称为 F 型超声诊断仪。

F 超可以观察既不平行又不垂直 B 型平面的平面, 由于灵活性很高, 因此称为 F 型, F 是

( Flexible) 柔性的意思, 扫描运动方向与 C 型相同, 但距离选通脉冲是变化的, 从而可选任意角

度平面来成像。

2 . 3 . 6 超声断层成像

超声断层显像可分为横断层型和纵断层型; 根据成像速度可分为实时显像和非实时显像;

按照换能器数目可分为单探头移动式、多元线阵式和矩阵式等。现以应用最广的 B 型超声诊

断仪为例予以说明。20 世纪 60 年代的探头慢扫描式的 B 超作为第一代发展起来, 紧接着出

现了第二代 B 超, 即快速机械扫描显像仪, 第三代 B 超实现了高速实时多元探头电子扫描, 现

在已迅速发展。第四代 B 超: 以微机图像处理为主导的自动化、定量化、多功能的 B 型超声诊

断仪。

( 1 ) B 超的工作原理

1 ) 第一代 B 超

仪器方框图如图 2. 15 所示, 即单探头慢扫描 B 超。

图 2. 15 单探头慢扫描 B 超方框图

第一代 B 超与 A 型的相似之处是: 利用超声在不同界面的反射获得不同时间回波以确定

界面的深度。但它更多与 M 型相似: 回波信号加到栅极上调制光点亮度, 深度扫描信号加到 y

轴上自上而下地扫描, 故各亮点距顶部的距离表示被探查的各界面的深度。与 M 型的区别在

于: B 超在 x 轴上加的电压与换能器的位置相对应, 当换能器在人体表面沿一直线自左向右移

动时, 显示屏上的垂直扫描线亦可相应地自左向右显示, 于是线上代表组织界面位置和特性的

亮点就可横向连成曲线, 勾画出体内某一组织的切面轮廓, 从而得到一幅沿超声束方向的体内

组织纵切面图。

2 ) 第二代 B 超

第二代 B 超的工作原理和第一代相同, 区别在于用机械的探头扫查代替了手动扫查, 从
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而使探头扫查速度大大提高, 可达 33 次 /s。这样每秒可得到 33 幅图像, 用以观察运动的脏器

如心脏等, 形成实时显示。另一区别是第二代 B 超多用于扇形扫查而不是线扫。为了使显示

图形也是扇形, x 和 y 轴的扫描电压应严格与同步信号同步, 且其幅值 Vx , Vy 都应受探头位置

所控制:

Vy = ( Acosθ) t ( 2. 39)

Vx = ( Asin θ) t ( 2. 40)

式中 A———常数, 代表扫描线全长对应的电压;

 θ———探头偏离垂直线的角度, 即入射角。

实现快速机械扫查的一种方式是旋转探头, 如图 2. 16 所示。把规格相同的两个换能器对

称地镶在一个圆探头的两侧, 圆探头周围有一抛物面声反射镜, 被密封在盛满蒸馏水的盒子

中。当探头用马达带动旋转时, 压电晶片发射的超声波经抛物面反射镜反射后进入人体, 声束

扫描宽度可达 14 cm, 探测深度为 16 cm。利用探头上下移动改变反射位置可改变扫查位置。

机械式快速断层显像仪, 由于扫查速度不可能很高, 因此, 应用不如电子扫描式普遍。

图 2. 16 旋转式探头

3 ) 第三代和第四代 B 超

第三代 B 超的方框图如图 2. 17 所示。

第三代 B 超的探头扫查方式由机械旋转式发展到电子相控阵扫描。由于相控阵电路的

差别, 扫查可以是扇扫, 也可以是线扫, 图 2. 18 是相控阵扇扫的工作原理图。

如果把脉冲电压加到等间隔 d 排列起来的晶体 1, 2, ⋯, n 上, 由于各晶体发射的超声波是

同相面, 因而声束指向正前方。如果加到阵元的各激励电压间, 顺序地相差一时间 τ=
t
C

sin θ,

则声束将偏转一个角度 θ。接收的电压若以相反的时序规律, 即可得到 θ角接收的指向性。

利用相控阵技术, 对线阵换能器实现上述发射声束或接收的指向性偏移, 称为相控阵扫描。

第四代 B 超是在第三代 B 超内加了微处理机, B 超就具有 DSP 系统( 数字、扫描、信息处

理系统) 功能, 这些功能包括: 产生相控阵所需的相控信号及扫描同步信号等; 对图像进行冻

结、慢扫描、黑白翻转等各种显示; 采用内插技术使图像清晰; 同时显示 B 型、A 型和 M 型扫查

图像及多幅 B 型图像; 产生多种形式的 TGC( 时间增益补偿) 信号; 显示必要的文字、符号、数

字对图像加以说明; 进行长度、深度、周长、面积、体积、频率 ( 心率) 周期、速度、心输出量以至
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图 2. 17 第三代 B 超方框图

图 2. 18 相控阵声束扫描原理

胎龄的计算与显示等, 使 B 超的功能得到大大扩展, 诊断质量有很大提高。

( 2 ) B 超断层显像的灰度与颜色

为了在医学诊断上能早期准确地判别出各种病变, 人们希望获得既清晰又层次分明的能

分辨细节的超声断层图像, 图像显示细节的能力直接影响超声诊断的结果。早期的 B 超由于

动态范围太小, 所获得的图像主要是脏器轮廓的线条, 而不能很好地显示细节, 为了改进图像

质量而采用了“灰度显示技术”。

影像最亮的信号电平为白色电平, 最暗的信号为黑色电平, 介于白色和黑色电平之间的为

灰色电平。回波信号的大小决定图像的明暗。如信号太弱并且变化( 动态范围) 不显著, 反映

到图像上就太暗, 且黑白变化不明显, 即亮度小黑白对比度也小。早期的 B 超只有黑白之分,

失去了许多中间层次, 看不清图像的细节。灰度显示是把视频信号按其强度作灰度编码以增

加动态范围, 使不同声阻抗组织的回波信号得到相应灰度从而进行有效的显示, 使之有较明显

的对比度。改进后的灰度通过电子线路以回波强度分级显示, 以控制荧光屏的灰度。例如, 大

界面回波振幅在 - 40 ～0 dB 间, 虽然这些界面的回波振幅多变, 但成像时只需显示脏器轮廓

外形已足够, 故可大为压缩。小界面回波振幅在 - 100 ～ - 40 dB 间, 它反映组织器官内部细

微结构的重要信息, 宜放大并使之充分分离, 以其不同振幅的等级作灰度显示。对于在

- 140 ～- 100 dB范围的血液、电子噪声等则压缩到 0 使之不能成像。
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由于人体回波包含的信息十分丰富, 通过上述处理使弱回波得以用不同灰度显示, 就丰富

了黑色和白色之间的层次, 这种层次愈多, 中间色调也愈多, 影像也愈柔和, 能看清的细节也就

愈多。现在的 B 超已能较准确地诊断多种软组织的疾病, 如心血管疾病和内部脏器的肿瘤组

织等。

目前, 超声图像的灰度通常取 10 ～14 级, 可供一般诊断用, 其最大灰度范围为 32 级。由

于人眼对灰度的分辨能力仅有几十级, 而对彩色的分辨能力可达上千级, 故近年有彩色显示的

产生。彩色显示是把视频信号量化为阶调信号, 进行编码送至彩色显示器中得到彩色图像。

采用彩色编码显示可以将图像显示的动态范围大为扩大。例如, 若将灰度分为 64 级, 对彩色

而言, 由于是由 3 个基色( 红、蓝、绿) 合成, 故可分为( 64)
3
级, 扩大为 4 096 倍。这种彩色图

像是用电子方法人工合成的, 它既没有增加信息, 也不是模拟脏器的颜色, 因此是一种伪彩色。

这种方法适用于静态观察, 可以加强图像中某一种或几种色调以突出病变部位, 但不适用于动

态显示。

( 3 ) B 超的医学应用

超声断层显像能获得人体内部脏器和病变的断层图, 并且被扫查的断层可以方便地移动

和改变, 由于 B 型超声诊断设备技术的快速发展和功能的日益完善, 它已成为应用最普遍、最

有效的医学诊断技术之一。B 超主要应用于腹腔和胸腔内脏的检查, 它既可作静态观察, 如检

查肝、肾、脾、胰、胃、胆、肠、子宫等内部脏器和组织; 也可作动态观察, 如检查心脏、胎儿活动

等。此外, 也可用于脑部肿物及眼科检查。

2. 4 超声多普勒成像

自 1954 年 Kalmus 应用超声多普勒效应测量人体血流以来, 这一新的诊断技术得到迅速

发展。超声多普勒方法对于检测运动目标具有较高的灵敏度, 现在已发展了多种诊断设备, 如

胎心检测仪、血流测量仪、血管显像仪、心脏探查仪等。根据电路的结构, 大致可分为听诊型、

指示记录型、电子快速分析型和显像型 4 类, 每一类中又可分为连续波式和脉冲波式。早期的

超声多普勒血流计以听多普勒频移的声音为主, 现已发展为带有微机处理的超声多普勒实时

显像仪。

2 . 4 . 1 超声多普勒效应的基本原理

声源和接收者在弹性介质中做相对运动时, 所接收到声波频率要变化, 这种由于声源和接

收者相对运动而使接收频率发生变化的现象, 即超声多普勒效应。

( 1 ) 声源( 发射器) T 和接收者 R 在两者连线上运动

设声波在介质中传播速度为 C, 声源频率为 f0 , 波长为 λ0 , T 以速度 VT 相对介质运动, R

接收的频率为 f, 并以速度 VR 相对介质运动。

①VT = 0, VR = 0 ( T, R 相对介质均静止)

此时, f = C/λ0 = C/ C/ f0 = f0 ( 2. 41)

即在单位时间内通过 R 的波长数( 接收的波数) , 此时接收频率等于声源发射频率 f0。

②VT = 0, VR≠0 ( 声源静止, R 以 VR 相对介质运动)

63

医学成像技术



R 运动单位时间内通过接收者 R 处的波阵面向前传播距离为 C, 同时 R 又相对 T 移动了

距离 VR , 这样单位时间内 R 接收的频率( 波数) 为

f =
C + VR

λ0

=
C + VR

C/ f0

= 1 +
VR

C
f0 ( 2. 42)

显然 f > f0 , 频率有提高。

同理, 若 R 以 VR 远离 T, 则有

f =
C - VR

λ0

=
C - VR

C/ f0

= 1 -
VR

C
f0 ( 2. 43)

故 f - f0 = ±
VR

C
f0 = ΔfD ( 2. 44)

ΔfD 称为多普勒频移, ΔfD = ±
VR

C
f0 ,“ + ”表示 T 向 R 移动;“ - ”表示 T 远离 R。

③VR = 0, VT≠0

a. 当 T→R 运动时

单位时间内 T 向前传播距离 C, 同时 T 又向同一方向通过了距离 VT , 原来分布在 C 上的 f0

个波数, 现在分别在( C - VT ) 内, 相当于 λ压缩, 接收的波长 λ≠λ0 , 而是 λ=
C - VT

f0

≠λ0 , 故接

收的频率为

f =
C
λ

=
C

C - VT

f0 > f0 ( 2. 45)

即 R 接收的频率 f > f0 ( 声源频率) 。

b. 当 T 以 VT 远离 R, 相当于 λ拉长, 此时接收的频率为

f =
C
λ

=
C

C + VT

·f0 < f0 ( 2. 46)

  综合上述: ΔλD = ±
VT

C
λ0 ( 2. 47)

式中 “ + ”———T 远离 R;

 “ - ”———T 向 R 运动。

④VT≠0, VR≠0

综合上述②、③两种情况考虑可得

f =
C ±VR

C ±VT

f0 ( 2. 48)

式中, 分母取“ + ”, 分子取“ - ”表示 T, R 相互分离运动, 接收频率 f < f0 ; 分母取“ - ”, 分子取

“ + ”表示 T, R 作相互接近运动, 接收频率 f > f0 。

( 2 ) T、R 不在两者连线上运动

①VT = 0

a. R 向 T 运动, VR ≠0, 如图 2 . 19( c) 所示 T 发出的 λ= λ0 不变, 但通过 R 的声波速度为

VR = C + VR cosθ

f =
C + VR cosθ

λ0

= 1 +
VR cosθ

C
f0 ( 2. 49)
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图 2. 19 超声多普勒效应基本原理示意图

ΔfD = f - f0 =
VR cosθ

C
f0 ( 2. 50)

  b. R 远离 T 运动时:

同理可得 f = 1 -
VR cosθ

C
f0 ( 2. 51)

ΔfD = f - f0 = -
VR cosθ

C
f0 ( 2. 52)

综合二者: ΔfD = ±
VR cosθ

C
f0 ( 2. 53)

式中 “ + ”———R 向 T 运动;

 “ - ”———R 远离 T。

②VR = 0

a. T 以 VT 向 R 靠近, 如图 2. 19( d) 所示。由式( 2. 45) 可得

f =
C

C + VT cosα
f0 ( 2. 54)

  b. 当 T 远离 R 时, 由式( 2. 46) 有

f =
C

C + VT cosα
f0 ( 2. 55)

  综合 a, b 可得

ΔλD = ±
VT cosα

C
λ0 ( 2. 56)

式中, 符号意义同式( 2. 48) 。

③T, R 同时一起不在两者连线上运动时, 综合上述①、②两种情况可得

f =
C ±VR cosθ

C ±VT cosα
f0 ( 2. 57)

式中, 符号意义同式( 2. 48) 。其中, θ是 R 与水平方向的夹角, α是 T 与水平方向的夹角。

2 . 4 . 2 超声多普勒血流计

它是利用超声波在血流中产生的散射现象来测量血流速度, 其工作原理如图 2. 20 所示。
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图 2. 20 超声多普勒血流计原理图

血流计的换能器有两个晶片, T1 是发射连续波超声的

声源, T2 为接收回波的接收器。当声束射入血管内的红细

胞时, 红细胞向接收器散射一定能量的超声回波, 但由于

红细胞处于运动状态, 因此发生接收的超声频率与声源频

率之间的改变, 即频率位移, 称为多普勒频移。设红细胞

平均运动速度为 v, 发射和接收的超声频率分别为 f0 和 f,

发射超声束与红细胞运动方向之间的夹角是 θ, 则频移

ΔfD = f - f0 可表示为

ΔfD = ±
2f0 v

C
cosθ ( 2. 58)

式中, C 是超声传播速度。当 f0 , θ, C 一定时, 上式表明多

普勒频移与血流速度成正比。同时, 式( 2. 58) 中的正、负号还分别表示血流的不同方向, 正号

( ΔfD > 0) 表示血流向着探头运动, 负号( ΔfD < 0) 表示血流离开探头运动。通过不同类型的电

子线路检测出血流的运动速度和方向的信息, 并经过放大, 即可以电信号或声音显示出来。

利用超声多普勒效应还可以检测血管壁的搏动及心室壁的搏动。

( 1 ) 超声多普勒显像技术

1 ) 工作原理

图 2. 21 为最简单的多普勒显像系统示意图。它由探头、连续波多普勒监测器、滤波器、探

头位置定位器、阈值监测器、x 和 y 轴电压计算器及显示器组成。探头装在一个二维坐标定位

器上, 该定位器能提供与探头位移同步的信号输入 x 和 y 轴, 控制显示器的横向和纵向扫描。

图 2. 21 超声多普勒显像系统示意图
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由探头得到的多普勒频移信号经处理后输入到显示器 z 轴( 栅极) 控制光点的亮度。因此, 当

显示屏上出现亮点时, 它的位置可以正好与探头扫查的部位相对应。

探头在人体扫查时, 遇到有血管的部位便产生多普勒频移信号, 输送到显示器储存和增

辉。探头反复扫查覆盖着血管的皮肤表面时, 在显示屏上就产生血管在皮肤表面投影的图像。

因为动脉和静脉常常重叠在一起, 所以有的显像仪设有监测血流方向的线路用以抑制反向的

血流信息, 以区别显示的是动脉还是静脉血管。这类仪器的缺点是只能获得一个观察面, 缺乏

距离分辨率, 对深度不同、血管血流方向相同的重叠的两条血管就不能分辨了。为解决上述问

题, Mosersky( 1971) 和 Fish( 1972) 等分别提出了脉冲多普勒系统的设计。

2 ) 脉冲多普勒血管显像仪

最早发展的是一种单通道脉冲式多普勒血流监测仪, 它能确定在沿探头声束方向不同距

离的检测点( 实际为小容积内) 上是否有血流通过, 因此能在显示器屏上显示血管的横断面及

侧面图像。为了缩短检查时间, 又发展了使用多个血流检测点同时进行测量的多通道血流检

测器。图 2. 22 是脉冲多通道定向多普勒血管显像仪的方框图。

图 2. 22 脉冲多通道定向多普勒血管显像仪方框图

该仪器的探头用机械耦合到具有三维( ε, η, δ) 动作指示的位置指示器的臂上, 探头不但

可在二维平面移动, 而且可调节探头与皮肤表面的距离。用 30 个检测点同时检测血流, 各检

测点的位置可在存储监视器上指示出来。位置计算机既接收从定向器提供的声束部位信号,

又接收发自血流检测器的声束检测点的位置信号。当在某点检测到血流时, 血流检测器就产

生一个信号送到监视器的 z 轴( 栅极) 使光点增辉及存储, 因此, 当探头在皮肤上移动时, 被声
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束横切过的血流区便可在储存监视器上描出。在仪器中设有血流方向的监测器, 因此该仪器

可以显示单方向的血流图像, 在监视器上可分为两幅图像, 半帧显示流向探头方向的血流, 另

半帧显示离开探头方向的血流, 故可同时观察到相邻的动脉和静脉图像。

( 2 ) 多普勒诊断仪在医学中的应用

由于超声多普勒方法对运动目标具有独特的灵敏度, 故可用来检查生物和人体内部运动

器官和组织的状况, 其应用特别受到重视。

1 ) 对心脏疾病的诊断

用脉冲多普勒技术可以测出心脏内各运动部分的运动状态、速度和血流量, 在医学临床上

称为脉冲多普勒心动图, 它可以诊断以下疾病: 冠心病、心率失常、主动脉瓣病变等。

2 ) 对血管和血流的测量

其最大优点是非侵入性的。利用超声多普勒不但可测出瞬时血流, 而且可测得血流分布

图, 得到血管纵断面血流分布, 对诊断血栓、脉管炎有价值。同时, 对眼底动脉的测量可很快鉴

别血管硬化程度。在外科手术中, 可用来对断肢再植时血管接通情况作方便的检查。

3 ) 妇产科方面的应用

主要对胎儿胎心及胎盘定位的检查。

2. 5 超声计算机断层成像

X 射线计算机断层扫描术的成功, 使人们希望能推广到超声显像方面, 1974 年 Greenleaf

等首次提出超声计算机断层扫描术即超声 CT。

超声 CT 有两类: 一类是根据声阻抗的差别利用反射的不同而获得 CT 图像。另一类是类

似 X 射线 CT 原理, 利用超声的穿透性而获得 CT 图像, 即所谓“透射式”CT。透射式 CT 又可

分为两类: 一种是测定透过人体后超声的衰减量, 显示人体横断面的超声衰减分布 ( 即衰减常

数) 的超声 CT, 另一种是测定超声透过人体的传播时间, 显示人体横断面声速分布的超声 CT。

目前, 透射式超声 CT 技术尚处于实验阶段, 故在此仅做一简略介绍: 将人体置于水中, 超

声发射探头和接收探头相对地置于人体的两侧。两个探头在水槽的表面( 有机玻璃 ) 上平行

移动, 同时使人体旋转, 这种方法的几何学关系类似第一代 X 射线 CT。根据图像重建技术, 对

接收探头获得的信息用计算机处理从而得到人体横断面的图像。

2 . 5 . 1 超声 CT

用超声波束来代替 X 射线, 并由透射数据进行如同 X 射线 CT 那样的图像重建, 就成为超

声 CT。超声 CT 特点如下:

①无放射线危害;

②能得到与 X 射线 CT 及超声脉冲回声法不同的新型的诊断信息。

作为利用超声波的生物体成像法, 脉冲回声法是较有代表性的, 在临床上有着广泛的应

用。最近又提出了孔径合成法的超声波反射法及超声波全息等各种新型的超声成像法。这些

方法大多数都是用计算机来形成断层图像, 或对图像质量进行改善。从某种意义上说, 也可以

看做是广义的 CT。
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这里只限于对采用透射超声波的、从投影数据形成断层像的, 也就是采用 CT 算法的狭义

的 CT 进行说明。

在超声 CT 中被重建、显示的物理量有:

①对象物体内各点的传输时间的分布( time of flight tomography) ;

图 2. 23 投影数据的测定

②对象物体内各点对超声波的衰减的分布 ( at-

tenuation tomography) 。

( 1 ) 声速显示超声 CT

在图 2. 23 中, 如 果设点 ( x, y) 上 的声 速为

v( x, y) 。在声速的方向及位置分别用 θ, s 来表示的超

声波束路径 B i 上的传播时间可由下式给出:

T( θ, s) = Ti =∫
Bi

l / v( x, y) dl ( 2. 59)

  如果设发射器、接收器间距为 l, 水中的声速为

vW , 并且发射器、接收器之间为水的场合, 则传播时

间为

TW = l /vW ( 2. 60)

用这一水中的传播时间进行归一化后, 波束路径 Bi 上的传播时间可表示为

T0 ( θ, s) = T( θ, s) - TW =∫
Bi

{[ l /v( x, y) ] - ( l / vW ) } dl ( 2. 61)

  现在定义与声速关联的物理量:

u( x, y) = [ l / v( x, y) ] - ( l / vW ) ( 2. 62)

根据式( 2 . 61) , 归一化传播时间 T0 ( θ, s) , 就成了 u( x, y) 的投影数据。

因此, 只要在各方向上测定各点的超声波速的传播时间, 就可以用一般的 CT 算法, 进行

声速分布的重建。

( 2 ) 衰减常数显示型超声波 CT

如果用发射器发射超声波束, 并且在其对面用接收器检测透射束的强度, 就可以像在

X-CT中那样, 将波束路径中的由于吸收散射造成衰减的大小的分布重建出来。

在图 2. 21 中, 设波束路径为 Bi , 到达接收器的超声波束的强度为 A( θ, s) , 各点的衰减系

数为 a ( x, y) , 则

A( θ, s) = A0 e
-∫Bi

a ( x, y) dl
( 2. 63)

式中, A0 是由发射器的输出强度以及由于射束扩散引起声场强度减弱等决定而不依赖于介质

性质的参数。在介质为水的场合, 射束中声场强度的减弱, 可以看做仅仅是由于声束的扩散引

起的。因此, 测定的声场强度 AW 与 A0 是一致的, 求得透射波束的强度, 进而求得下式的 P ( θ,

s) , 就可以求得各点的衰减系数为

P( θ, s) = - lg[ A( θ, s) / AW ] =∫
B i

a ( x, y) dl ( 2. 64)

  作为衰减系数显示器的一个例子, 有一种对衰减系数的频率依赖关系进行重建和显示的

方式。超声波在生物体内的衰减与频率有依赖关系, 一般与频率成正比。因而, 对若干个频率

求出衰减值, 计算这些值的差来显示, 用这样的方法来减小测量的误差。
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2 . 5 . 2 超声波的性质与投影数据的测定

超声波在水中 ( 在生物体中差不多相同) 具有约 1 500 m / s 的声速。空气中的声速为

340 m / s左右, 与水中的声速有很大的差别。因此, 水( 或生物体) 与空气的界面对声音是极不

匹配的, 也就是说, 在水与空气的界面上, 超声波束接近全反射, 几乎不能透过。因此, 为了测

定超声波的到达时间或衰减系数, 必须采用水浸法, 将对象体( 生物体) 与发射器、接收器浸于

水中( 或适当的匹配油中) 进行测量。

通常, 在采用超声波对生物体成像时, 由于图像的分辨力以及生物体内超声波的衰减方面

的考虑, 一般选用 1 ～10 MHz 的超声波。因而, 超声波与 X 射线不同, 其波动性较强, 产生了

许多必须加以考虑的问题。

另外, 生物体成像中所用的频率较低, 以便对发射的超声波束的时间波形进行直接的控

制, 还可以对透过对象物的接收信号的时间波形进行观察记录。因而在超声 CT 得到投影数

据的时候, 不单是测定强度, 还可以对发射、接收进行适当的信号处理后再进行检测。这一过

程究竟怎样进行是超声 CT 的最重要的课题之一。

现在, 假设发射器、接收器的间隔为 30 cm, 检测到的传播时间应该是差不多 200 μs。为

了区分出音速差为 1% ( 约 15 cm / s) 的 3 mm 大小的组织, 至少需要:

0. 667 μs / mm× 3 mm× 1% = 20 ns

精度的测量。另一方面, 假定生物体的衰减为 1 dB/ cm, 生物体的大小为 20 cm, 在透过生物体

和水的场合, 就会产生 20 dB 的差别。为了有效地测定, 与此相适应的动态范围是必需的。而

图 2. 24  超声波束的反

射和折射

且, 为了区分衰减率差为 0 . 1 dB/cm 的 3 mm 大小的组织, 最低 0. 03 dB 精度的测定也是必

需的。

2 . 5 . 3 超声 CT 中波动性的影响

( 1 ) 超声波束的折射( 非直线性)

超声波如果在声速不同的界面上倾斜入射的话, 波束将不沿直线而被折射( 见图 2. 24 ) 。

另外, 如果声速是逐渐变化的, 则波束将描出一条曲线。因而测得的投影数据, 并不在接收器、

发射器间的直线上, 而是弯曲后的波束线上的线积分值。用通常的

CT 算法进行重建就会产生误差。

( 2 ) 超声波束的反射与介质的方向性

在超声波束在生物表面及组织的界面上反射的场合, 可以观察到

波束在这些地方的衰减。但是, 组织界面的反射率与波束的方向有

关。因此, 将其视为无方向性的散射是不合理的。将这样的投影数据

用 CT 算法重建的话, 就会产生误差。

这一问题不仅发生在反射时, 对于有方向性的组织( 如肌肉等) 也

会产生。

超声换能器的指向性与波束宽度使超声波束具有指向性, 这对于

排除直线路径以外的散射波束, 提高收信的信噪比是必需的。但是,

实际的波束不能成为一个细线, 而是具有一定的宽度, 这将使投影数

据发生模糊。
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( 3 ) 由骨、气体引起的投影数据丢失

如果在超声波束的路径中有骨头或气体, 由于波束不能透过, 投影数据将产生丢失, 使得

断层图像的重建不能进行。

2. 6 超声诊断成像的最新进展

2 . 6 . 1 彩色多普勒“功率法”成像

最近一种新的彩色多普勒成像技术, 如功率法 ( 能量法) 成像已经提出并应用于临床, 也

有很大一部分扫描仪都选用这种技术代替普通多普勒平均频移, 这种方法的显示包含了功率。

这样做有以下优点:

①可以设定一个门限把噪声降到最低;

②数据平均以获得更高的信噪比;

③成像对多普勒角度的依赖减少;

④只要功率被测出, 混淆现象就不再是问题, 这样通过很小的血管的信号就能被测出。图

像的产生和 X 射线造影比较相似。

这种方法的弊端是由于采用帧平均, 因此, 它对运动伪迹也特别敏感, 而且图像没有包括

血流速度和方向的信息。运动的问题可以通过谐波成像和注入造影剂相结合来解决。

2 . 6 . 2 时域流动测量

如前所述, 多普勒测量仪器有很多缺点, 包括很难测量出血流方向与声束的夹角, 能测出

的最大流速也受脉冲的重复频率限制。已经探索过在时域上测量血流的几种方法。以帧对帧

的方式对 B 型成像血液流过时产生的斑点进行追踪和对来自血液的射频回波自相关方法很

有前景。帧对帧的对斑点进行追踪方式能更好地从 B 型成像中获取血流信息且不需要其他

硬件。缺点在于从血流来的信号太弱( 在 3 ～10 MHz 的频率范围内) , 而不能准确地测量; 而

帧频太低( 为 30 次 / s) , 不能测量动脉内的血流速度。前一个问题可以通过注入造影剂来解

决; 第二个问题可以用一个高帧频的扫描仪来解决。

RF 回波信号的自相关由在超声束方向血细胞的流动而散射。考虑两组在 t0 , t1 获取的

RF 回波, 距离 z 由 ct /2 的得出, c 是媒质中的声速, t 是传播时间, 扫描仪接收的距离就是红细

胞在血流中移动的距离, 即 z1 - z2。它能由互相关关系和波形得出。f( z) = f( ct /2 ) , 通过获得

不同时间 t0 , t1 值, 而得出两个时间波形的互相关关系为

ζ( τ) =∫
α

- α
ft0

( t) ft1
( t - τ) dt ( 2. 65)

这里, ζ( t) 是互相关函数, ft 0
, ft 1

是由 t0 , t1 得出的波形。互相关时间可以通过计算互相关函数

中的 τ变化求出, 实际上它由 ζ的最大值得出。只要 z1 - z2 已知, 速度 v0 就能通过下面的等式

得出:

v =
z1 - z0

T
( 2. 66)
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式中, T = t 1 - t 2 为传输脉冲的重复时间。

这种方法已经应用在至少一种商业扫描仪上, 它具有以下优点:

1 . 由于没有干扰它能测出更慢的血流, 高通滤波在多普勒系统中被用来除去太慢的流体

回波信号;

2 . 它要求的信噪比更低, 这样就降低了成本, 也不需要很高的帧频;

3 . 没有混淆现象。如果 PRF 太低不能跟踪运动轨迹, 就不能用于测量;

4 . 由于使用更短的脉冲, 因此空间分辨率更高。

例 2. 1 一个超声时域图像血流测量系统要求 PRF 为 5 kHz, 它被用于颈动脉的血流测

量。自相关时间由两个由血管而来的连续回波波形的自相关函数得出, 为 0. 05 μs。假设由发

生器发出的超声束与血流同向, 求血流速度为多少?

解 传输时间和距离的关系为 z = ct /2

所以 Δz = z2 - z1 = ( 1. 54× 10
5

cm /s) × ( 0. 05× 10
- 6

s) /2 = 0. 003 9 cm

  又脉冲波的时间间隔为

1
PRF

=
1

5 kHz
= 0. 2 ms

得血管中的血流速度为

v = 0. 003 9 cm/0. 2 ms = 19. 5 cm / s

2 . 6 . 3 多维阵列

当前扫描仪所用的线形阵列只能在方位角平面, 即成像平面进行一维的动态聚焦。聚集

在决定切片厚度的高度平面( 与成像平面垂直) 的声束要通过塑型或遮蔽元的方式、激光方式

机械地获得。换言之, 线性阵列探测的聚焦区域是被固定在高度平面上的。因此, 切片厚度在

视野内变化, 并且在近焦点处达到最小值。要进一步改进成像质量, 就必须控制高度平面的声

束。最终的方法应该是运用能够是二维声束聚集并沿着特定路线前进的二维阵列。但是, 与

一维阵列的分析方法类似的二维阵列的制造是十分困难且极其昂贵的。超过 40× 40 个阵元

的标准二维阵列现已被用作三维实时体积成像的研究。目前, 运用大规模集成技术来减小与

阵元相关联的电子元件和发展新的相互联系技术的集中研究正在进行中。

2 . 6 . 4 三维成像与并行处理

由于超声成像是二维的断层摄影, 如果成像平面被加以空间编码, 则三维重建就能通过超

声成像的复合切片轻松地脱机实现。三维超声成像的最有趣方面在于它让声束沿特定路线前

进且动态聚焦在三维空间的二维阵列来实现三维实时成像的潜力。要完成这步工作, 对数据

的并行处理是必不可少的。在常规的超声成像处理过程中, 任一时刻组织中只能传播一个声

学脉冲。如果这个声学脉冲被同时发送到几个方向或者几个信息扫描线能被同时收集并进行

处理, 那么, 扫描时间就能被大大缩短。在一个并行处理系统中, 数据将由 8 个或更多方向获

得, 且每一个方向都传播了比一般声束更宽的脉冲。并行处理无疑增加了超声系统的复杂性

及费用。

2 . 6 . 5 腔内与高频成像

由于超声在组织中的衰减程度与频率大小约成线性关系, 因此, 用于从体表对内部器官成
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像的频率范围受到病人病变位置所限。而把换能器固定到离器官更近, 因而允许运用较高频

率的腔内成像是一种新的选择。独创的以机械分区, 线形阵列, 或相位阵列的形式制成的特殊

换能器对横贯食道, 直肠, 阴道及血管的扫描都是可行的。血管内的成像在技术上更具有挑战

性, 因为它需要的频率在 20 MHz 以上。在这些频率上, 要解析动脉壁的内部结构必须要有足

够高的分辨率。在开发运行在 30 ～100 MHz 范围内, 用以对眼睛和皮肤的浅表结构成像的设

备方面, 人们已表现出日益增长的兴趣。超声成像和多普勒仪器已被运用于内窥镜检查的手

术。这些设备十分有用, 因为依靠视觉的光内窥镜检查仪器只能得到解剖结构的表面图像。

由于外科手术者在内窥镜手术中不能运用触觉, 因此, 对表皮以下组织进行可视化的性能好坏

成了诊断人体结构或器官的关键。

2 . 6 . 6 超声造影剂和谐波成像

自造影剂在放射学中运用以来, 特定结构的 X 光图像被增强。例如, 碘的化合物被注射

到冠状动脉以使心脏中的冠状血管的图像更加清晰。类似的超声造影剂已经成功研制。由于

声阻抗的不匹配, 大部分造影剂运用了微小空气泡, 这些气泡是极其坚韧的超声分散物。气泡

的产生是化学反应或机械激励的结果。此外, 气泡受到超声波的穿透就会产生共振。如果入

射波被调制成气泡的共振频率, 气泡产生的回声就会被进一步加强。如用 fr 表示一个自由气

泡, 即没有外壳的气泡的共振频率, 则它与气泡的半径 a 有关, 表示为

fr =
1

2πa

3εp0

ρω
( 2. 67)

式中, ε表示特定的气体热量的比率, 空气的 ε为 1 . 4。P 0 是外界的压强, 等于 1. 013× 10
5

Pa

或在 1 atm 下为 1. 013× 10
6

dyns /cm
2
, ρω是周围媒质的密度, 如水的密度。

造影成像存在的问题包括产生合适的气泡大小与气泡寿命。更可取的方法是将造影剂注

射到静脉, 因为大量的造影剂一定能够穿越肺部的循环, 而只有小于 8 μm 的气泡才能通过肺

部的毛细血管。要求气泡保持它们的大小是源于当气泡成像或被监控时, 它们的大小必须是

已知或保持的, 这样才能对血流灌注进行定量。为了延长血流中气泡的寿命, 它们通常被密封

在一些无毒的外壳中。Albunex 是一种经济的造影剂, 由封闭在蛋白质外壳中的平均直径为

3 ～5 μm的空气泡组成。当前大量生产的造影剂能在血流中保持几秒至几小时。

已发现一种新的含有气体的造影剂, 在谐波成像和多普勒测量中的应用是令人鼓舞的。

在谐波成像和多普勒测量中, 被成像物周围的固定结构对成像及结果的影响减小了。注入了

含有气体的造影剂后的谐波成像和多普勒测量成为可能, 因为当微气泡被超声作用时, 它们就

会发生共振并发射出等于谐波频率的超声。等于谐波频率的超声只能在含有这些造影剂的解

剖结构中产生。不含气体造影剂的组织理论上是不会产生共振谐波信号的。血管中的血流就

是一个很好的例子。含有造影剂的血液会产生谐波信号而血管却不能。只有在谐波频率的回

声被换能器检测到, 血液与血管之间的对照才能在最后的谐波图像中被大大改进。为腹部器

官( 如胃和胰) 具有更好的可视性, 已经研制了用于超声成像中吸收或置换胃肠中气体的各种

形式的口服造影剂。
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2 . 6 . 7 超声弹性成像

图 2. 25 超声弹性成像  换能器的位移 Xt

将产生组织中的位移 X

弹性成像是一种超声成像的新形式, 它显示了组

织的弹性。它运用了两种不同方法, 即静态和动态。

静态方法如图 2. 25 所示。其中, 换能器的位移 Xt将产

生组织中的位移 X。一个区域的位移可用斑点模式的

互相关来估计。接下来一个弹性常量就可能有应变与

应力的比率计算出来, 应变与应力分别定义为单位长

度的位移和单位面积的受力。每一个像素或体素值可

以测量并由色彩或灰度表示。此类型图像显示的信息

不同于传统脉冲回波成像。因此, 一个在 B 型成像时

没有形成对比差异的物体在弹性成像中会大大提高其

对比差异。动态的弹性成像或声弹性成像运用了一个

外部振荡器, 与组织弹性性质相关的组织运动被多普

勒的方法加以监控, 该技术已在诊断前列腺癌中广泛

使用。

2 . 6 . 8 彩色血流映射成像

上节的脉冲多普勒血流检测, 其每次测量结果只是采样时间里采样体积内血球速度的平

均值。如果要同时取得血管剖面上各点血流速度的分布情况, 就要用多个采样体积沿声束与

血管相交的各点分别取样, 再经多通道检测处理, 如图 2 . 26 所示。早期的多通道血流仪 ( 如

GEC 公司的 Mavis 系列产品) 采用的就是这种办法。

图 2. 26 多门多普勒

能否只用一个通道直接由超声束回波信号同时估计出沿声束各点的血流速度, 这是对血
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流速度成像最早提出的问题。超声彩色血流映射( Color Flow Mapping, CFM, 医学界通称“彩

超”或“彩色多普勒”) 便是由此引出的第二代血流仪, CFM 的最初发展得益于雷达中的动目

标显示技术( Moving Target Indication, MTI) 。其中, 主要思路是:

①用发射两次相干的超声脉冲, 通过“静目标对消”来突出动目标的信息;

②由于逐次脉冲是相干发射的, 因此, 可以通过相位检测显示沿声束各点动目标的速度

剖面。

以下简单说明两者的原理。

( 1 ) MTI 技术

MTI 技术的含义是抵消静目标的回波, 以突出动目标的回波。其原理在概念上很简单, 如

图 2. 27 所示, 每隔 T 秒发射一次短脉冲, 各次发射的脉冲相位上是一致的 ( 即所谓“相位相

干”) , 因此, 它们在静目标上引起的回波便应该一样。只要把前一次回波存储下来, 延迟 T 秒

再和下一次回波相减, 便可以把它完全抵消。至于动目标, 由于在两次回波中的位置不同, 因

而相减后不会抵消。这样就突出了动目标。问题是: 由于静目标的回波比动目标要强 40 ～

60 dB, 完全抵消极不容易, 即使是静目标的回波也是有随机起伏的现象。

图 2. 27 动目标与静目标回波

实现抵消首先得解决前次回波的存储和延迟。优先采用数字方法, 可以直接对射频回波

采样后存储。这时采样率必须很高, 储存量也就比较大。也可以先对高频接收回波做正交相

位检测, 得到低频的 vA( t) , vB ( t) 后, 再采样存储, 不但可降低采样率和存储量, 而且还能检测

出血流方向。

( 2 ) 相位检测

如图 2. 28 所示, 声束沿 d 轴发射。只考虑一个处在 d 轴上的运动散射子 p。t1 时刻发射

第 1 个脉冲。t p1 时刻收到由 p 返回的动目标回波。设声波在两介质速度相同, 都是 c, 则往返

时间为

t p1 - t1 =
2dp1

c
( 2. 68)

式中 dp1 ———探头与 p 点的距离。

设发射脉冲为 e( t) = Asin ω0 ( t - t1 ) , 则在传感器上的回波脉冲为

r( t) = Bsinω0 [ t - t1 - ( t p1 - t1 ) ] = Bsinω0 t - t1 -
2dp1

c
( 2. 69)
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注 : 上下两图的坐标对应 , 只有象征意义 , 没有实际意义。

图 2. 28 发射与回波

  第 2 次发射如果是相干的, 与第 1 次间隔为 T, 则经坐标平移 T 后仍可以表示为 e( t) =

Asin ω0 ( t - t1 ) 。此时, 如果动目标移到 dp2 , 则第 2 次动目标回波为

r( t) = Bsinω0 t - t1 -
2d p2

c
( 2. 70)

比较两次回波的相位差

Δ� = ω0 t - t1 -
2dp2

c
- ω0 t - t1 -

2dp1

c
=

2ω0

c
( dp2 - dp1 ) ( 2. 71)

但 dp2 - dp1 = vT cosθ( 见图 2 . 28) , 故

Δ� =
2ω0 T

c
cosθv ( 2. 72)

式中 v ———动目标运动速度;

 θ———声束与流速夹角。

由式( 2 . 72) 可知, 相位差 Δ�与速度 v 成正比。这就是通过相位检测速度的基本原理。

如果 d 轴上同时存在多个以不同速度运动的散射子, 则经上述处理后所有的动目标都会

被突出, 其速度可由各自的相位差估计出来。这样便可以只用一个通道测得血管内流速的剖

面图( 有些文献中又称这种方法为“单门多普勒) 。应该注意, 由式( 2 . 72) 可知, 测得的只是速

度的轴向分量 vcosθ。

图 2. 29 是系统的主要方框图。静目标抵消器和相位检测器是它的基本环节。如果把它

和传统多普勒系统做比较, 静态抵消器相当于带通滤波, 去除血管壁干扰和 PRF; 相位检测相

当于频率分析, 时间平均相当于低通滤波。
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图 2. 29 单门多普勒方框图

( 3 ) 自相关法定相位差

如何检测逐次回波的相位差, 人们尝试过多种方案。目前, 商品仪器中较流行的方法是由

Aloka 公司 Kasai 等人提出的“自相关法”, 图 2 . 30 是这种系统的原理方框图。信号接收部分

的前半段与脉冲多普勒系统相同, 采用正交相位检测。输出的两路正交信号经 A /D 转换送入

计算机, 先经 MTI 环节做静目标抵消, 然后将两路抵消后的信号分别作为实部与虚部构成复

数信号 z( t) = vA ( t ) + jvB ( t) = A( t) e
j�( t )

, �( t) 是 z( t) 的相位。令 z
( 1)

( t) = A( t) e
j�1( t)

,

z
( 2)

( t) = A( t) e
j�2( t)

分别代表第 1 次和第 2 次回波经解调后的复数信号。证明任意时刻 t0 的

Δ�( t0 ) 可以通过相邻两次回波在 t0 时刻的共轭乘积求得, 因为

z
( 1 )

( t0 ) z
( 2 ) *

( t0 ) = A
2
( t0 ) e

jΔ�( t0)
( 2. 73)

式中, Δ�( t0 ) = �1 ( t0 ) - �2 ( t 0 ) , 可知此乘积的相位便是 Δ�。

图 2. 30 自相关法方框图

实际处理时, 为了提高相位估计的稳定性, 目前, 商品彩色血流成像仪中均是令探头在同

一位置下做多次发射, 取相邻回波在 t0 时刻乘积的均值来估计相位的, 即令

Rz( t0 { T) =
1

M - 1∑
M

i = 2

z
( i )

( t0 ) z
( i - 1 ) *

( t 0 ) ( 2. 74)

则相位估计

Δ�̂( t0 ) = Rz( t 0 | T) 的相角 = arctan
ImRz( t0 | T)

ReRz( t 0 | T)
( 2. 75)

式中, T 是发射间隔, M 是发射次数, Re, Im 分别是实部和虚部算子。这种算法被称为“自相关

法”的理由如下:
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图 2. 31 自相关法原理

如图 2. 31 ( a) 所示为记录下的回波信号, 相邻发射的间隔为 T。把每次发射后延迟 t0 秒

的回波值加以采样, 得到如图 2. 31( b) 所示的时间序列, 并称各次采样值为 z
( i)

( t 0 ) , i = 1 ～M,

则此序列在延迟等于 T 时的自相关值恰为

Rz( t0 | T) = ∑
M

i = 2

z
( i )

( t0 ) z
( i - 1 ) *

( t0 ) ( 2. 76)

  由式( 2 . 76) 求得相位估计后, 代入式( 2. 73 ) 中, 便可求得速度估计为

v̂( t 0 ) = cΔ�( t0 ) /2ω0 Tcosθ ( 2. 77)

令 t0 取不同值便可以得到沿声束各点的速度估计。可知这一方法的特点是可以把沿声束各

点的速度一次同时估出, 而无须采用多通道。把每点的速度做伪彩色编码后重迭显示在二维

B 型图像上, 便得到完整的彩色血流图。

2 . 6 . 9 超声血流测量的新进展

建立在相位检测基础上的脉冲多普勒与 CFM 有下述共同的不足:

①由于相位的周期性, 因此, 被估速度必须限制在一定的范围内。超出此范围便会产生迭

合现象, 造成估计错误;

图 2. 32 两次发射下动目标位置不同

②估计所得值实际只是物体沿声束方向的速度, 因此, 估计值受声束与流速夹角的严重影

响。如欲得到实际速度, 需要预知这个夹角值。也正是由于这个限制, 使这类方法难于直接用

于二维或三维速度场的估计;

③介于传感器和血管之间的传递媒

质的声学性质 ( 衰减和散射) 会影响估

计效果。

为了克服上述缺点, 近年来, 人们提

出了一些新的速度估计途径。下面加以

介绍。

( 1 ) 互相关法

此方法是从时域上考虑由于散射子

的惟一而引起的回波时移( 时间延迟) 。
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它可以避免通过相位估计时产生的迭合问题。如图 2. 32 所示, 第 1 次发射引起的射频回波如

记为s
( 1)

( t) , 则第 2 次发射的回波将为 s
( 2)

( t) = s
( 1 )

t -
2vT

c
速度, 其他因素均不考虑。T 是两

次发射的时间间隔。将 s
( 1 )

( t) 和 s
( 2)

( t) 做时间互相关为

R
( 1, 2 )

s ( τ) =∫
∞

- ∞
s

( 1)
( t) s

( 2 )
( t + τ) dt =∫

∞

- ∞
s

( 1 )
( t) s

( 1)

t -
2vT

c
+ τdt = R

( 1)

s τ-
2vT

c

( 2. 78)

式中, R
( 1 )

s ( τ) 是 s
( 1)

( t ) 的自相关函数。可知当 τ=
2vT

c
时, R

( 1, 2 )

s ( τ) = max。设此 τ值为

τma x , 则

v =
cτma x

2T
( 2. 79)

  实际上积分上下限不是∞, 而是由数据窗决定

R
( 1 , 2 )

s ( τ) =∫
t

0
+ B

t0

s
( 1 )

( t) s
( 2 )

( t + τ) dt ( 2. 80)

式中 t 0———采样窗的起点;

 B———窗宽。

如果采用 A / D 转换后的离散时间信号表示, 式 2. 80 变为

R
( 1 , 2 )

s ( m) = ∑
M - 1

n = 0

s
( 1 )

( n0 + n) s
( 2 )

( n0 + m + n) ( 2. 81)

式中, n0 是采样窗起点, M 是采样查内数据总点数, m 是对应于 τ的移位值。考虑到互相关极

大值未必恰好出现在离散采样时刻, 可用抛物线拟合方法更准确地估计 τma x , 如图 2. 33 所示。

τmax = mmax ( 采样间隔)

图 2. 33 用抛物线拟合定 τmax

改变 n0 使之处于血管横截面的不同位置, 就可以测得血管内血流速度的剖面图。

如果做 N 次发射, 取任意两次发射的回波 s
( i)

( t) 和 s
( j)

( t) , 均可由互相关估计出速度为
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v =
cτ

( i, j)

ma x

2( j - i) Tcosθ
 ( 设 j > 1) ( 2. 82)

式中, τ
( i, j)

m ax 是 R
( i , j)

s ( τ) = max 时的 τ值; θ是声束与流速间的夹角。

因此, 如果做 N 次发射, 可取任意两次回波 s
( i )

( t) 和 s
( j)

( t) , 按式( 2. 83) 估计速度 v
( i, j)

,

然后取各 v
( i , j)

的加权和作为速度的最后估计为

v̂ = ∑
N - 1

i = 1
∑

N

j = j + 1

ω
( i , j)

v
( i, j)

( 2. 83)

且 ∑
N - 1

i = 1
∑

N

j = i

ω
( i, j)

= 1

图 2. 34 一维流速剖面估计

式中, ω
( i , j)

是权重。估计值 v
( i , j)

愈准确, 其权重 ω
( i , j)

也愈大。

互相关法的应用如下:

①做一维流速剖面估计 ( 图 2. 34) , 或二维流速

分布估计( 图 2. 35) 。当然直接测得的都是轴向速度

分量。欲知实际速度还需要已知 θ角;

②改进目前 CFM 中估计速度的方法, 其处理方

框图如图 2. 36 所示( 与图 2. 29 相比较) 。

( 2 ) 极大似然估计法

运动物体对发射脉冲回波的影响既表现在频率

偏移上, 又表现在各次回波间隔的变化上。例如, 设

图 2. 35 二维流速分布估计

( a) 顶视图  ( b) 侧视图

t = 0 时探头和散射子的距离为 d ( 图 2. 37 ( a ) ) 。此时探头连续发射两个脉宽为 τ的正弦脉

冲, 其间隔为 T( 图 2. 37( b) 上一行) 。散射子沿声束轴线以速度 v 运动。分析其回波情况。

设经时间 Δt 1 后第 1 个发射脉冲的起点与散射子相遇, 开始产生回波。显然

Δt1 =
d

c - v
( 2. 84)

此回波再经 Δt 1 后返回探头。因此, 第 1 个回波的起点将在 2Δt1 处( 图 2 . 37( b) 下一行) 。

再看第 1 个回波的终点: τ秒后第 1 个发射波的终点开始由探头发出。由于散射子此时

已前移 vτ距离, 因此它与散射子相遇所需的时间为
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图 2. 36 CFM 速度估计的改进

τ′= 1 +
2v
c

τ

T′= 1 +
2v

c
T

图 2. 37 各次发射及回波的时间关系

Δt2 =
d + vτ
c - v

( 2. 85)

此波再经 Δt 2 后返回探头。因此, 从 t = 0 时刻, 所需总时间为 2Δt 1 + τ。即第 1 个回波的终点

应在 t = 2Δt1 + τ处。可知回波脉宽为

τ′= ( 2Δt2 + τ) - 2Δt 1 =
c + v
c - v

τ≈ 1 +
2v
c

τ ( 设 v n c) ( 2. 86)

类似地求第 2 个回波的起点, 往返需时为

2Δt 3 = 2 d + vt
c - v

( 2. 87)

因此, 从 t = 0 算起的往返总需时为
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2Δt 3 + T =
2 d

c - v
+

c + v
c - v

T ( 2. 88)

可见两次回波的间隔为

T′= ( 2Δt3 - T) - 2Δt 1 =
c + v
c - v

T ≈ 1 +
2v
c

T ( 2. 89)

式( 2 . 87) 和式( 2. 90) 证明了运动散射子对回波的双重影响:

①就每个脉冲而言, 持续时间由 τ增加到 τ′= 1 +
2v
c

τ。从频域上, 即频率由 ω0 降为

ω0

1 +
2v
c

≈ 1 -
2v
c

ω0

即多普勒频偏等于
2 v
c
ω0 。

②就各种脉冲的间隔而言, 由 T 增加到 1 +
2v
c

T。传统的多普勒方法只考虑前一个因

素, 上节的时域互相关法只考虑后一因素。因此, 更合理的方法应把这两者结合起来。极大似

然估计正是这样一种估计方法。

文献在回波是单谱峰的所谓“渐近信号”( asymptotic signal) 且为高斯分布的假设下, 根据

信号检测估计的基本原理, 推导出散射子速度的似然函数表达式。由于在高斯假设下信号的

似然函数与其相关函数间存在单调的对应关系, 因此, 推导结果实际就是一种相关检测 ( 或匹

配滤波) , 方案如下:

①设发射一组脉冲序列, 则回波中将有 4 个反映散射子速度的特征:

a. 多普勒频移: e
j 2v

c
ω

0
t
, ω0 是发射中心频率;

b. 脉冲重复周期 T′= 1 +
2v
c

T, T 是发射周期。

②由于回波是渐近信号, 因此, 每个回波脉冲都可以表示成对应解析信号的实部为

s( t) = Re[ A( t) e
jω

0
t
] ( 2. 90)

式中, A( t) = A( t) e
j�( t )

是回波的复数包络, 且 �( t ) 就是多普勒频移对应的相位变化

�( t) =
2v
c

ω0 t , A( t) 是解调后的包络函数。

前述的两个特征也将反映在回波信号的复数包络上。即复数包络的频率为 e
j

2v
c

ω0t
, 各次

包络的间隔是 1 +
2v
c

T。

③可以用如下的 R̂( t) 作为参考信号, 对回波的复数包络 Â( t) 做检测:

R̂( t) = ∑
N - 1

k = 0

E t - Δ - kT 1 +
2v
c

e
j 2v

c
ω

0
t

( 2. 91)

式中, E( t) 是发射脉冲经传感器传递函数及中间媒质衰减、散射等做后波形的包络函数, Δ是

由于探头与散射子初始位置间距离引起的时间延迟; K 是发射脉冲的序号, 共发射 N 个。

④根据检测估计理论, 在散射子互相独立, 均匀分布, 且回波服从高斯分布等假设下, 可以
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推导出散射子速度的似然函数为

L( v) =∫
∞

- ∞
Â( t) R

*
( t) dt

2

= ∑
N - 1

k = 0
∫

∞

- ∞
Â( t) E t - d - kT 1 +

2v
c

e
- j 2v

c
ω0t

dt
2

( 2. 92)

  当 L( v) = max 时, 参考信号中的 v 值恰与 Â( t) 的实际速度相等, 因此, 取使 L = max 的 v

值作为速度的极大似然估计。

式( 2 . 93) 既可以用互相关方案( 图 2 . 38) , 又可以用配有延迟线的匹配滤波方案实现( 见

图 2. 39 ( a) ) 。图中 P 是参与处理的脉冲个数 ( P < N) 。匹配滤波的另一种实现方案 ( 见

图2 . 39( b) ) 。

R
～* ( t ) = ∑

k

E[ t - Δ - k] 1 +
2v

c
e - j 2v

c
ω

0
t

图 2. 38 互相关实现

h( t) 与∑
k

E [ t - Δ - k] 1 +
2v

c
e - j

2v
c
ω0 t 匹配

( b)

图 2. 39 匹配滤波实现

( 3 ) 其他问题

以上方法所检测的实际上仍是速度的轴向分量。为了估计流速场中个带内的速度矢量

( 如心腔内的流速分布) 需确定垂直于声束轴的速度分量 vsin θ( 也称为横向分量) 或消除 cosθ
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对速度的影响( 所谓“与角度无关的血流测量”) 。为此, 提出了如下方法:

①采用多声束探头, 且各声束夹角为已知;

②图像序列中动目标的二维跟踪。根据运动目标在连续多帧 B 型图像上的位置, 通过二

维互相关确定目标的运动方向与速度。

由于这些方法概念比较直接, 这里不再重复赘述。

另一个值得注意的问题是 Newhouse 在 1987 年提出的“横向多普勒”概念。可以证明, 当

运动目标以横向速度 vsin θ沿垂直于声束轴线方向渡越声束时, 由于声束的宽度有限, 仍可能

探测到多普勒现象。特别是对有聚焦的声束, 现象更加显著。这是由于此时声场并非严格地

垂直于声束轴线的平面波( 也就是, 由于声束横截面上场强的非均匀性) , 因而并不保证横向

速度处处都垂直于声场。可以证明, 当激励是单一正弦波时, 这样产生的多普勒谱的谱宽不但

与探头直径及焦距长度有关, 而且与横向速度的大小有关。因此, 由谱展宽程度可以估计

vsinθ值。目前, 已有人将此原理用于颈动脉狭窄与堵塞的判别。

2. 7 超声的生物效应

尽管超声是一种无创的辐射形式, 但如果它的强度增大继而超过了一定限度, 则生物学效

应就会不可避免地发生。超声的生物学效应可分为两类: 热效应与机械效应。热效应是由于

组织吸收了超声能量引起温度的升高而产生的。机械效应是由于超声的机械扰动而产生并由

微小空气泡或空化效应的产生而显现。目前, 国际上一般认为超声对人体的安全阈值为

100 mW / cm
2
。一个专业的制造组织协会制订了一套标定声输出的标准。这些量值是热指数与

机械指数, 它们分别与热效应和机械效应有重要关系。制造商们都被鼓励在扫描监视器上标

出这些指数。

热指数( TI) 定义为换能器产生的声能量与使组织温度升高 1 ℃所需能量的比值。热指

数决定于组织种类。显然, 骨头吸热与软组织不同, 因此骨头的热指数与软组织也不一样。当

换能器产生的 TI 值大于 0. 4 时, 数值就应当在监视器上显示出来。机械指数 ( MI) 与空化效

应产生的概率有关且与峰值稀释压力成正比, 与超声频率成反比, 因此, 发生空化效应的可能

性随超声强度的增加而增加, 而随频率的增加而减少。机械指数不应超过 1. 9。这些指数的

引用是为了鼓励操作者在对病人进行扫描时遵守 ALARA 规则, 即尽可能合理地低到可以达

到的程度。

自 20 世纪 60 年代以来, 随着超声诊断的广泛应用, 人们对超声的生物作用和安全问题也

开展了许多研究, 但是由于超声的生物效应和机理比较复杂, 许多问题至今仍无明确的定论,

需要继续深入研究。

2 . 7 . 1 超声波的生物效应

按照生物和人体结构的层次分别说明超声生物效应的一些实验结果。

( 1 ) 生物大分子

超声对水溶液中的大分子尤其是 DNA 的作用很明显, 其效应主要是导致降解。用频率

0 . 25 ～4 MHz、强度 1 W /cm
2
的超声照射, 能使 DNA 的双螺旋断裂, 平均分子能量从 10

7
降到
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0 . 25× 10
6
。双螺旋结构的断裂首先发生于分子的中间部分, 其机理可能是由于超声引起液体

的空化作用将螺旋链切断。

( 2 ) 细胞

超声对细胞的作用研究最早是在微生物和其他单细胞的水悬浮液中进行的, 观察到的普

遍效应是导致细胞膜的破裂, 这是后来发展的用超声波破碎细胞技术的基础。超声波在导致

孤立细胞发生致命损伤以前, 主要是引起细胞膜的损伤, 如超声照射引起细胞电泳迁移率下

降, 反映了细胞膜表面静电荷的减少, 另外还观测到某些细胞对一些有毒药物的通透性有所增

加。引起这些效应的机制可能是超声的空化作用, 而空化作用只有在液体中才能发生, 因此,

上述效应在活组织中是否发生有待进一步证实。

对受到超声照射的单细胞进行显微观察, 例如, 把海生动物的受精卵放在靠近以 20 kHz

频率振动的针尖处, 可看到细胞的核质发生声学流动、变形, 并在细胞内出现一些碎片。在强

度小于 40 mW / cm
2
、频率 1 MHz 的超声束照射后, 可观察到植物原生质的粘弹性—弹性的改

变。有人报导, 用 2 MHz, 11. 5 mW / cm
2
和 38. 4 mW / cm

2
的超声, 照射孵化了 50 h 的鸡胚胎

3 min。继续孵化 52 h 后, 与对照组比较, 用胚胎的体节计数测定, 剂量 11 . 5 mW / cm
2
组中, 发

育延迟者大于 97. 5 % ; 38. 4 mW / cm
2
的组中, 发育延迟者大于 95% 。

( 3 ) 生物组织

生物组织对超声有相对高的吸收系数和低的热传导率, 因此, 与单细胞悬浮液比较, 超声

引起的温度上升成为主要问题。组织中温度的升高极易导致其功能的改变, 这可能是超声理

疗的物理基础。超声入射到软组织和骨的界面时产生的局部热量很重要, 这种情况下可能有

相当一部分能量以横波形式辐射进入软组织, 而软组织对横波的吸收系数比对纵波要大得多。

医学应用上, 通过对超声波聚焦, 照射皮下一些病变组织, 用来治疗腰肌扭伤、疼痛, 关节周围

发炎和软组织的炎症等都是有效的。

1 ) 对血流和血管的作用 用频率 1 MHz、强度小于 0 . 5 W /cm
2
的超声照射小血管, 可使

血流阻断, 血细胞聚集在间隔为半波长的带中, 看来此效应是由驻波造成的。以较弱的超声照

射血管, 可引起扩张, 以强超声照射血管, 则引起血管收缩。用超声直接照射颈部迷走神经, 可

看到明显的降压作用。

2 ) 对恶性肿瘤的作用 因为人体组织吸收超声能量产生热而引起局部温度升高, 故可用

超声作为人工加热治疗肿瘤的一种手段。实验表明, 高强度的聚焦超声可破坏神经胶质瘤和

抑制肿瘤生长, 用峰值聚焦强度达 1 000 W / cm
2
和持续时间 2 s 的超声波照射, 表明可抑制移

植到小鼠的神经胶质瘤的生长, 并注意到超声照射增强了鼠的免疫活性。

3 ) 对组织再生的作用 有实验报导, 超声可以刺激组织的再生。用兔耳实验性损伤作实

验, 利用频率 3. 6 MHz、强度 0. 5 W /cm
2
、脉冲持续时间 2 ms 的超声波, 隔日进行 5 min 的照

射, 可使损伤的修复率达 30% 。

2 . 7 . 2 超声波的生物作用机制

能够引起生物效应似的生物作用, 可分为热作用、机械作用和化学作用, 而空化现象则同

时包含了上述 3 种作用。

( 1 ) 热作用

超声在介质中传播时被吸收的能量可转化为热能。下面讨论介质对超声能量的吸收和转
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化的分子机理。

1 ) 弛豫过程对超声能量的吸收

一个介质体系能量能够以分子的振动、转动、晶格的振动、平移等多种形式存在。当超声

通过介质时, 可使一种或多种形式的能量增加。例如, 在超声的机械作用下, 可压缩介质内一

个小体积元, 使其温度升高, 从而使该体积元内的分子平动动能增加。如果不发生任何形式的

能量转换, 则在压缩变为稀疏期间, 分子的平动动能将会还原为波动能量。但是, 介质中分子

增加的平动能因耦合作用会转变为其他形式的能量, 如转变为振动能。这种转变有一个弛豫

过程, 即分子的平动能和振动能相互转换需要一定的时间, 因此, 当压缩变为稀疏的半周期中,

还原了的声波与原来的声波之间就产生了相位差, 并且振幅减小了, 一部分超声能量被介质吸

收了。

由于超声传播过程中介质分子能量转换的弛豫现象而发生的能量能够吸收, 与介质本身

的特性和超声频率有关。前者因介质的微观结构和物理化学性质的差异, 影响平动能和其他

形式能量相互转化的弛豫时间及能量分配比例, 后者影响两种形式的能量还原为波动能时的

相位和幅值。由于能量转换的弛豫过程引起的能量衰减常数随频率的变化如图 2. 40 所示。

图 2. 40 生物物质的超声吸收系数与频率的关系

经典的声能吸收理论只考虑了介质的

粘滞性和热传导, 认为吸收系数与频率平方

成正比。但在生物活体中, 生物大分子 ( 主

要是蛋白质) 对超声的吸收占重要地位, 其

吸收特性与分子内和分子间能量传递和转

换的弛豫过程相关, 因此, 生物物质的超声

吸收系数与频率表现出如图 2. 40 所示那样

复杂的关系。

2 ) 超声的热效应

生物组织吸收的超声能量大部分转化

为热能, 导致组织的温度升高。在超声频率

为数兆赫兹的中等强度时, 热作用占重要地位。在软组织中, 被吸收的总能量中有 80% 左右

是由于上述的蛋白质分子能量转换弛豫过程而吸收的。超声束对围绕蛋白质分子的水合层的

振荡压力作用引起蛋白质分子的重新排列, 并可能导致其分子构象或结构的永久变形。

( 2 ) 机械作用

超声波对介质的机械作用可分为辐射压和声压两种因素引起的, 现分述如下:

1 ) 辐射压强

当超声入射到两种介质的界面时, 除反射和透射外, 在界面处还产生一个稳定的沿传播方

向的静压强, 称为辐射压强。与交流电中有直流成分相类比, 压强波动中也有定向成分, 即辐

射压强。

辐射压强对生物体可引起两种效应:

①骚动效应 当强超声束通过液体时, 可看到很强的骚动效应, 如水的沸腾现象和喷射现

象。这种骚动作用可使蛋白质变形、细胞变形等;

②摩擦现象 辐射压给予溶液中的溶剂和大分子以不同的加速度运动, 从而使小分子

( 如水) 和大分子( 如蛋白质和核酸) 之间发生强烈摩擦, 其力量之大可能导致 C = C 键的断裂
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而使大分子降解。

( 3 ) 化学作用

超声有多种化学作用, 如增加化学反应速度, 促进氧化、分解等。用超声处理能加速氧化

作用, 特别是对胶体系统的化学键和范德瓦尔斯型的分子键有明显作用。影响超声化学作用

有诸多因素: 频率、迁移、持续时间、温度等。超声的化学作用认为是二级效应。超声首先引起

组织内空隙、电现象、升温、压强变化等效应, 它们都可以继而引发化学效应。

( 4 ) 空化作用

在液体内部一般都含有大量的亚显微气泡, 在超声的机械振动作用下, 由于气泡周围液体

中溶解的气体向气泡析出, 这些气泡会逐渐膨大。当气泡增大到和超声波长差不多时, 气泡就

相当于谐振腔, 其谐振振幅可比入射超声的振幅大几个数量级。该系统的谐振频率为:

f = 1
2πτ0

3γ P 0 +
2σ
r 0

/ρ
1
2

式中 r0 ———气泡半径;

 γ———比热比( Cp / CV) ;

 P 0———液体的静压强;

 σ———表面张力系数;

 ρ———液体密度。

上述现象称为“稳定空化”。这种在液体内部发生的变化, 可以两种方式使生物的结构发

生变化。首先, 在组织结构之间引起的相对振荡运动, 在周围液体中趋向于建立稳定的冲击

流, 从而在局部产生很高的速度梯度, 足已破坏细胞的膜系统和生物大分子。其次, 由于剧烈

振荡的结果, 气体在微气泡中被压缩时, 使局部产生极高的温度和压强的突变, 从而引起电离

作用, 以致把具有高度化学活性的自由基群以很高的浓度向周围液体中释放, 其效果和电离辐

射作用相似。

稳定空化无疑对在培养液中的悬浮细胞起重要作用。产生稳定空化作用现象需要一定的

条件, 首先要有提到的超声持续时间, 在医用超声仪器中使用几个微秒宽度的脉冲超声源时,

不会出现空化现象。其次, 随着超声频率的增加引发空化现象需要的超声强度也逐步提高。

另外, 空化的发生与液体中溶解的气体量有关。因此, 空化现象在活体的组织器官中是否存在

尚缺乏证据。

( 5 ) 超声生物作用规律

目前, 对超声与生物相互作用规律的认识还很不明确, 下面就实验得到的结果做一概括。

首先, 超声引起的生物损伤与频率有相反的关系, 即频率越低, 对生物组织的损伤程度越

大。用 5 MHz 以上的超声照射生物组织不产生显见的损伤。其次, 不同的超声强度引起的生

物损伤也不同, 如弱超声照射的氧化作用较大。当超声强度增大时, 机械作用变强, 而氧化作

用则减弱。从生物效应后果考虑, 引发不同的生物效应需要不同的频率范围和不同的最低强

度以及不同的持续时间, 表 2. 10 和表 2. 11 分别给出连续波和脉冲波引发一些生物效应所需

要的超声频率、强度和持续时间条件。
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表 2. 10 连续波照射获得阳性结果的最低强度

照射强度

/ ( W·cm
- 2

)

接通时间

/ s

频率

/ MHz
研  究  结  果

0 þ. 08 3 600 Ã2 ž染色体变型( 人血)

0 þ. 02 3 600 Ã2 ž染色体变型( 人血)

0 Â. 022 5 36 000 Ú6 ž染色体变型 , 人胚胎细胞在子宫照射
0 þ. 04 180 •1 ž细胞的固有粘滞弹性变化 , Helodea

0 �. 1 600 •0 Z. 87 生长速度( 人细胞)

0 �. 2 60 ‡0 q. 8 染色体变型( 蚕豆属)

0 �. 3 30 ‡1 ž发育异常( 蜂蛇属)

0 �. 4 180 •1 ž脱氧核糖核酸退化
0 �. 4 1 200 Ã0 q. 8 发育异常( 蜂蛇属)

1 B36 000 Ú2 q. 2 分裂速率 , 人胎儿成纤维细胞
1 �. 3 3 600 Ã1 q. 5 生长速率( 蚕豆属)

1 �. 7 30 ‡3 ž硫酸盐代谢( 荷兰猪皮)

7 B20 ‡3 ž神经冲动传导

15 Y10 ‡1 ž破裂( 小白鼠细胞)

20 Y600 •3 ž永久性变化( 内耳)

25 Y120 •3 ž鱼虫的生存
30 Y480 •1 ž脱氧核糖核酸退化
35 Y7 C. 3 1 ž神经冲动传导

60 Y30 ‡1 ž非致热性损害( 肝脏)

170 o600 •1 ž变形虫( Amoeba) 的生存
200 o60 ‡0 Z. 85 耳蜗毁损
200 o120 •1 ž脱氧核糖核酸退化

650 o0 C. 5 2 q. 7 脑损害
1 000 •30 ‡1 ž永久性变化( 肌肉)

表 2. 11 脉冲波照射获得阳性结果的最低强度

照射强度

/ ( W·cm- 2 )

脉冲持续

时间

脉冲

间歇期

平均强度

/ ( W·cm- 2)

总时间

/ s

接通时间

/ s

频率

/ MHz
研究结果

0 þ. 5 2 ms 8 ms 0 Ÿ. 1 300 Ë60 …3 �. 5 创伤愈合率( 兔耳)

10 B

25 B

20 μs

1 ms

10 ms

10 ms

10 ms

10 ms

10 ms

180 μs

9 ms

90 ms

100 ms

200 ms

300 ms

400 ms

1 Í

2 Ÿ. 3

1 Ÿ. 2

0 Ÿ. 8

0 Ÿ. 6

300 Ë

300 Ë

600 Ë

900 Ë

1 200 ñ

30 …

27 …

29 …

29 …

29 …

1 @

3 �. 5

细胞离子活动度

脊髓损伤( 鼠)

40 B20 μs 180 μs 4 Í300 Ë30 …1 @发育畸形( 鸡胚)

56 B10 ms 100 ms 5 Ÿ. 1 300 Ë27 …2 @肝损害( 鼠)

105 X20 μs 200 μs 9 Ÿ. 5 300 Ë27 …6 @肝损害( 鼠)
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虽然超声的生物效应随作用强度和时间而异, 但许多实验表明, 即使总能量不变( 单位时

间的作用能量与作用时间的乘积相同 ) , 不同类型的超声和不同的照射方式所产生的生物效

应并不相同, 因此, 没有发现超声生物效应的累积效应。

( 6 ) 超声诊断的安全剂量

有人综合各种实验结果, 总结出一种超声诊断安全剂量图, 如图 2. 41 所示。

图 2. 41 超声安全剂量图

由图 2. 41 可见, 对人体安全照射的超声剂量随照射时间而变。如只照射 1 s, 剂量可达

500 W /cm
2
, 而照射 1 min 时, 则安全剂量只有 100 mW / cm

2
了。在某一段区域内, 安全剂量的

强度和时间的乘积基本是一常数。在时间很短时, 人体可承受较大的强度, 例如 A 型超声诊

断仪的脉冲超声强度高达 2 ～10 W / cm
2
, 但因脉冲宽度只有毫秒量级或更短, 因此其平均强度

只有毫瓦量级了。另外, 超声的安全剂量应以不同检查对象和部位而异, 例如, 检查胎儿的安

全剂量以控制在 20 mW / cm
2
和 30 min 内, 而检查成年人的腹部器官等可控制在 40 mW / cm

2

和 60 min。

2. 8 超声治疗

因为高强度的超声产生的生物学效应, 超声在许多年前就用做治疗目的。根据治疗过程

中暴露的持久度与强度等级, 超声治疗的运用可分为高热与无创两类手术。一般而言, 组织暴

露在持久而低强度的超声中属于超声的高热热疗。在强度等级为几个到几十个 watts / cm
2
时,

持续期通常是 10 ～30 min, 组织温度可升高到 43 ～45 ℃ 。对于无创手术, 持续期通常较短

( 几秒钟) , 但强度等级较高( 几百个 watts / cm
2
) 。目的在于在短时间内使换能器聚焦区域的

温度升高到 70 ～90 ℃。在这个温度范围内, 细胞就会立即发生死亡。高强度的聚焦超声手术

在许多疾病的临床治疗中是十分有效的, 包括良性前列腺增生, 眼部肿瘤和视网膜撕裂。

尽管超声治疗仪已有商业上应用, 但仍然存在一些技术上的困难。要想获得广泛的认同,
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这些困难是必须克服的。最大的问题就是对无创的温度监控。目前, 人们正在研究超声成像

与磁共振成像, 对在原位置温度的升高进行估计。另一个问题在于对声束的适当聚焦。运用

在成像中的相阵技术现在正在试用于治疗超声。的确, 设计能处理高超声能量的换能器就像

找到一种合适的监控温度的方法一样具有挑战性。

思考题与习题

2 . 1  什么是超声波? 它有哪些特性? 在医学超声工程和临床中是如何利用这些特性的?

2 . 2  试求 3. 5 MHz 的超声波在肝、肾、脂肪、血液中的波长是多少? 7. 5 MHz 的超声波在

晶体、玻璃和巩膜中的波长是多少?

2 . 3  超声衰减的重要成因是什么? 生物软组织衰减的规律是什么?

2 . 4  试比较 A 型、B 型、M 型 3 种显示方式的异同。M型仪器结构与 A 型的仪器结构有

哪些主要不同?

2 . 5  简要说明 B 型超声成像技术的基本原理。

2 . 6  简要说明超声多普勒效应的原理。如何应用这种原理来检测血流速度?

2 . 7 若组织的衰减值是 0 . 5 dB/ ( MHz·cm) , 试求探测深度为 14 cm 时的超声多普勒仪

的最佳发射频率。

2 . 8  若发射脉冲的最大重复频率取 1 KHz, 组织声速 1 570 m / s。求最大探测距离和能

接收的最高多普勒频移是多少?

2 . 9  超声多普勒的优点是什么? 连续波超声多普勒仪是如何进行鉴幅、鉴频和鉴相处

理的?

2 . 10 平面波公式的计算方法是 e
j( wt - kz)

和 e
j( wt + kz)

的形式, 一个代表波向 z 轴正向传播,

另一个代表向负向传播, 为什么?

2 . 11 一个峰值压力为 2 MPa 的 3 MHz 的平面超声波入射在声阻抗分别为 1. 5 和

2 . 12 MRayl的两种媒质的交界面。

①计算传播和反射的压力和强度。

②如果阻抗为 1. 5 和 1. 3 MRayl, 重新计算①。

③P t 能比 P i 大吗? 为什么?

④从①和②得到的结果, 证明 Ii = It + I r。

2 . 12 计算 1 MHz 的超声在①空气中②水中③肝脏中传播且强度衰减到入射值的一半

时所走的距离。当频率增大到 5 MHz 时重复计算。

2 . 13 用一个 96 元素的线形阵列来对子宫里的胎儿进行实时成像。母体的厚度加上一

个足月胎儿可能需要 20 cm 的穿透深度。假设 16 个元素作为一组来构成一条扫描线:

①在一个成像构架中有多少条扫描线。

②扫描仪的构架率为多少?

2 . 14 用一个 128 元素线形阵列的 5 元素辅助孔径来构成一个声束, 如图 2. 10 所示。两

元素间的带宽为 0. 2 mm, 元素宽为 0. 5 mm。在接收期间, 声束聚焦在 P 点, 位置在辅助孔径

前 1 mm 处。计算与边缘的两个元素相关的中心元素实现合适聚集时的时间延迟。
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2 . 15 用一个 5 MHz 的 CW 多普勒流量计来监测颈动脉中的血流。监测角度与血流成

60°。血流速度为 40 cm/ s。多普勒频移为多少?

2 . 16 组织的变薄会影响超声成像系统的轴和侧面的计算方法吗? 证明你的答案。

2 . 17 为避免在脉冲多普勒或脉冲回声成像系统中的重叠现象, 从身体中的最深结构反

射的回声必须先被接收到, 然后下一个脉冲才能被发射。于是, 最大穿透深度 zma x 决定了脉冲

多普勒或脉冲回声成像系统的 PRP。假设一个脉冲多普勒系统的 PRP 至少是多普勒最大频

移的 2 倍, 证明 zma x vma x ≤c
2

/8f, 其中, vma x是最大速度, c 是血流中的超声速度, f 是超声频率。

2 . 18 计算水中的胶原质球体的分散横截面, 假设胶原质的压缩度为 2. 3× 10
- 11

cm
2
/ dyn。

解释为什么作为超声对照药剂, 空气泡比胶原质更理想。

2 . 19 计算在血流和空气中发生共振且频率为 2 MHz 的空气泡半径。
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第 3 章

X 射线成像技术

3. 1 电离辐射的基本知识

3 . 1 . 1 电离与电离辐射

所谓电离就是指原子的轨道电子逸离原子的过程, 它包括直接电离和间接电离。前者主

要是由具有足够动能的带电粒子与原子中的电子相互碰撞引起, 而间接电离主要是指不带电

粒子( 光子、中子) 在引起核转变过程中产生出的新的高能粒子, 由这些粒子再直接或间接引

起电离。

3 . 1 . 2 常用的辐射单位

( 1 ) 照射量及其单位

它是衡量 X 射线或 γ射线对空气的电离本领的一个量, 定义为: X 或 γ射线在空气中产

生同一符号的离子的总电荷绝对值 Q 对空气质量 m 的微商, 即

X =
dQ
dm

( 3 . 1)

  单位为伦琴( R) , 1 R 是 1 cm
3
干燥空气 ( 0. 001 293 g) 在 X 或 γ射线照射下产生的正

( 负) 离子的总电荷量为 1 静电单位电量时的照射量。照射量只能用于 X 或 γ射线对空气的

效应, 而更关心的介质是人体组织, 因此, 引入辐射剂量来描述被照介质吸收辐射能量的大小。

( 2 ) 吸收剂量

它描述每单位质量的被照介质所吸收的平均辐射能量, 其定义为

D = dE / dm ( 3 . 2)

单位为 Gy:

1 Gy = 1 J / kg ( 3 . 3)

另一单位为 rad:

1 rad = 100 erg /g = 0. 01 J / kg = 0 . 01 Gy ( 3 . 4)
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  不同物质对辐射能量的吸收不同, 因此, 论及吸收剂量必须说明吸收物质的种类。

( 3 ) 剂量当量

在生物系统中, 相同的吸收剂量未必产生相同程度的生物效应, 为了比较不同类型辐射引

起的生物效应, 引入一个能反应特定类型辐射引起的线质因数 ( 品质因数) Q, 将 D× Q 后就可

用同一尺度来比较不同类型辐射所造成的生物效应的严重程度, 记 D× Q = H, H 称为剂量当

量, 即

H = D× Q ( 3 . 5)

单位为希沃特:

Sv = Gy× Q ( 3 . 6)

另一单位为雷姆:

rem = rad× Q ( 3 . 7)

因 1 Gy = 100 rad  1 Sv = 100 rem

  Q 与辐射引起的电离密度有关, 规定 γ辐射的 Q = 1, 其他类型辐射的 Q 值见表 3. 1。

表 3. 1 常见辐射的 Q 值

辐  射  类  型 Q 值

X 射线、γ射线或电子 1 Ë

热中子 2 ž. 3

快中子或质子 10 â

α粒子和多电荷粒子 20 â

3 . 1 . 3 辐射的生物效应

电离辐射与物质的相互作用, 实际上是一种能量的传递过程, 辐射的部分能量为被照物所

吸收, 从而引起其内部发生各种物理的、化学的、生物的变化, 并从临床症状表现出来。

电离辐射的生物效应, 可分为躯体效应和遗传效应两类, 前者出现在受照者身上, 后者出

现在后代身上。

电离辐射与普通的光电辐射的基本区别在于前者具有足够的能量引起电离, 并与被照体

细胞组织、体液等相互作用, 引起物质的原子激发或电离, 因而可以直接使机体内某些大分子

结构受破坏, 甚至直接损伤细胞的结构。

3 . 1 . 4 电离辐射的防护

事物都是一分为二的, 电离辐射既可造福于人类, 也会给人类带来危害, 因此防护是必

要的。

电离辐射对人体的作用方式分为内、外照射两种, 为防止或减少人体受到内照射, 必须尽

可能切断放射物质进入人体的各种途径, 减少放射性核素进入体内的一切机会; 外照射防护的

基本措施是缩短接触放射源的时间, 增大离开放射源的距离和采取适当的屏蔽措施, 即在辐射

源与人之间放置能有效吸收射线的物质, 如铅、铁、混凝土等。
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3. 2 X 射线的物理基础

3 . 2 . 1 X 射线的产生

1895 年伦琴在研究阴极射线时, 意外地发现了一种人眼看不见的射线, 它能穿透许多物

质, 因此时对此射线还不够了解, 故以未知数“X”命名, 亦称 X 射线或伦琴射线。

X 射线是一种高能光子束, 它与光线、无线电波等属电磁波, 它的发生需要两个基本条件:

①高速运动的粒子流;

②适当的阻止粒子流运动的障碍( 由于高速运动的粒子骤然减速, 部分动能转换成 X 射

线发射出来) 。

X 射线就是由于靶物质受高能运动粒子轰击而发射, 发射形式有两种:

( 1 ) 连续辐射

连续辐射是高速带电粒子在靶物质的原子核电场作用下, 改变运动方向和速度所损失的

动能中有一部分转化为能量等于 hν的光子辐射出去。

由于各个带电粒子与原子核相互作用的情况不同, 辐射光子能量也不一样, 具有连续的能

量分布。

当用 X 射线管产生 X 射线时, X 射线光子的能量取决于管电压 V的大小, 且有如下关系:

hνm ax = eV ( 3 . 8)

式中 νma x———电磁波最大频率。

X 射线的波长为

λmin = c /νma x =
hC
eV

( 3 . 9)

式中 C———光速;

e———电子电荷;

h———普朗克常数。

若波长单位为 �!( 10
- 8

cm) , 其他量取相应单位制代入

λm in =
12. 4

V( kν)
( 3. 10)

可见管电压上升, 波长下降。

式( 3 . 10) 成立的前提是: 假定管压为 V 的 X 射线管中, 有一个电子从灯丝向阴极靶面加

速移动, 打击靶面时, 速度突然降到零, 并以 X 射线光子的形式释放其全部能量, 则这个电子

可能引起的最短波长 λmin 由式( 3. 10) 给出, 然而, 大多数电子只能做不同程度的减速, 即以不

同的衰减来释放能量从而产生各种波长的 X 射线光子:

λ =
12. 4
αV

 ( 0 < α< 1) ( 3. 11)

不同管压下产生 X 射线谱如图 3. 1 所示。

谱线特征是: 给定管压会产生连续波长的 X 射线, 波长由 λmi n 开始, 上升到一个最大强度
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图 3. 1 X 射线谱示意图

后即较缓慢地向长波方向逐渐降低。当

V 上升时 λmi n下降, 且发射强度提高。

( 2) 特性辐射( 标识辐射)

高速电子与原子内层电子相互作用,

而将内层电子轰击使原子呈不稳状态。

当具有较高势能的外层电子填补内 ’层电

子的空位时, 就要释放多余能量。这种能

量辐射称为特性辐射或标识辐射。

只有在一定条件下才能产生标识辐

射, 因管压小被加速电子所获能量不足以

击出靶原子的内层电子时, 便无标识辐

射。标识辐射的 X 射线波长是由跃迁电

子能量差决定的。它与高速电子的能量

( 管电压) 无直接关系, 主要决定于靶物质

的原子序数, 原子序数越高, 产生的标识辐射的波长越短。

3 . 2 . 2 X 射线的基本特性

X 射线其本质和普通光线一样都属于电磁波, 只是其波长比可见波更短, 介于紫外线和 γ

射线之间, 它具有波动—微粒二重性。每个 X 射线光子具有一定的能量 hv, 并以光速直线传

播, 同时服从光的一般规律, 但由于光子能量大, 还具有普通光线所没有的性质。在与物质相

互作用过程中, X 射线具有如下几种主要特性:

( 1 ) 物理特性

①穿透作用: X 射线的波长很短, 对各种物质具有程度不同的穿透能力。

②荧光作用: 某些物质受 X 射线照射而激发, 当其恢复常态时, 释放出可见的荧光。

③电离作用: 具有足够能量的 X 射线光子, 不仅可以从原子中击脱电子产生一次电离, 脱

离了原子的电子还能与其他原子碰撞产生二次电离。在有机体中, X 射线的电离, 将会诱发各

种生物效应。X 射线的治疗作用实质上是利用其产生的生物效应。

( 2 ) 化学特性

①感光作用: X 射线与可见光一样可使摄影用的胶片感光, 即胶片乳剂中的溴化银受 X

射线照射感光, 经化学显影还原出黑色金属颗粒, 其黑度取决于感光程度。X 射线摄影就是利

用其化学感光作用, 使组织影像出现在胶片上。

②脱水作用( 着色作用)

某些物质经 X 射线长期照射后, 因结晶脱水而逐渐改变颜色, 如荧光屏、增感屏等。

( 3 ) X 射线通过物质, 因被物质吸收会产生各种效应( 能量转移)

①光电效应

X 射线光子与原子的内层电子相互作用的过程; 产生条件: X 射线光子能量必须大于或等

于电子结合能, 且 X 光子将全部能量 hv传给光子, 光子本身消失。其产物是, 荧光放射、光电

子及正离子。
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  ②康普顿散射

入射 X 光子与原子外层电子相碰撞, 光子一部分能量传给电子, 并将其中原子击出, 能量

减小了的光子, 波长增大且改变运动方向, 成为散射光子。

产物是: 散射光子、反冲电子及正离子。

③电子对的产生

当能量大于 1. 022 MeV 的 X 光子进入吸收物质行近原子核时, 受到核子的作用, 它可以

突然消失而转换成一个正电子和一个负电子, 这一过程即电子对的产生。如果光子能量超过

1 . 022 MeV 则超过部分将成为所产生的电子对的动能。

以上 3 种过程, 就光子能量来说: 在能量小时, 占主要作用的是光电效应; 中等能量时, 以

康普顿散射为主; 能量大时, 才有电子对的产生, 且随能量加大, 电子对的产生慢慢增多。就吸

收物质的原子序数来说, 轻元素中散射比较重要, 而光电效应和电子对在重元素中作用较大。

3 . 2 . 3 X 射线的量与质

从物理意义上讲, X 射线的量表示 X 射线束内的光子数目; X 射线的质表示这些 X 射线

光子的能量, 但难以用直接简便的方法测出, 因此, 实际工作中常用 X 射线管的工作参数如管

电压、管电流来描述量与质。

单位时间内通过与 X 射线方向垂直的单位面积的辐射能量, 称为 X 射线强度, 并用 I

表示

I = ∑Ni hνi = N1 hν1 + N2 hν2 + ⋯

式中, Ni表示具有能量为 hνi的光子个数, 显然增大管电流即增加奔向阳极的热电子, 亦即 N 增

大, 增大管电压, 即增加两极间电场强度, 可使每个光子 hν( 能量) 增加, 这两种情况都可使 X

射线强度增大, 通常是在管电压不变时, 用管电流来调节 X 射线的强度( 单位 mA) 。

在 X 射线诊断中, 常用 X 射线管的管电流与曝光时间( 产生 X 射线的时间) 之积来表示 X

射线的量( mA·S) 。

在治疗方面所用 X 射线量的单位为 R 伦琴, 剂量率为伦琴 /秒, 物理意义上讲, X 射线的

质是指 X 射线光子能量分布情况, 加于 X 射线管的管压越高, 两极间电场强度越大, 电子到达

靶的能量越大, 产生的 X 射线波长越短。因此, 可用管电压来反映 X 射线的质, 其实用单位

为 kVp。

在实用中还用“硬度”来描述 X 射线的穿透能力,“硬度”越大, 表穿透能力越强, 它与管电

压有一定的关系, 表 3. 2 表明了 X 射线分类及用途。

表 3. 2 X 射线质的分类及用途

名  称 最短波长 /�! 管电压( kVp) 用  途 滤过板材料

极软 X 射线 2 t. 5 ～0. 62 5 ～20 n软组织摄影 胶纸板

软 X 射线 0 ]. 62 ～0. 12 20 ～100 ›透视与摄影 铝片

硬 X 射线 0 ]. 12 ～0. 05 100 ～250 ±较深组织治疗 铜片

超硬 X 射线 0 ~. 05 以下 250 以上 深部组织治疗 锡、铅

“半价层”是 X 射线质的一种常用述语。
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定义: 就是使一束 X 射线强度减弱到初始值一半时, 所需的吸收体的厚度。它反映 X 射

线束的穿透能力, X 射线对不同物质穿透能力不一样, 因此, 对一束 X 射线, 描述其性质的半

价层, 也可用不同滤过板的不同厚度表示。

3 . 2 . 4 实用 X 射线的产生条件

①具有一个电子源( 阴极) : 用以发射电子。

②具有一个受电子轰击而辐射 X 射线的物质称为阳极或靶。

③为加速电子, 在阳、阴极之间加上较高的电压, 使电子在强电场作用下被加速, 获得电

场能。

④为使高速电子在加速过程中不受气体分子阻挡而损耗能量, 同时保护阳极不被氧化, 阴

极及靶内必须处于机械强度较高的抽真空的 X 射线管内。

3 . 2 . 5 X 射线对人体的穿透能力

X 射线对人体组织穿透性能的差别是 X 射线医学影像的基础, 在人体组织中, 密度大的

吸收 X 射线多, 一般 X 射线不易通过。通透性如表 3. 3 所示。

表 3. 3

易透过性组织 中等透过性组织 不易透过性组织

 
气体

脂肪组织
( 密度小)

 

结缔组织
肌肉组织
软骨组织

血液
( 密度近于水)

 
 
骨骼
 
 

3. 3 X 射线诊断设备

3 . 3 . 1 概述

随着 X 射线的出现, 产生了 X 射线诊断设备, 它提供了了解人体内部结构、器官功能的方

法, 解决了人们与疾病斗争中一直遇到的一个难题, 常用的 X 射线诊断设备是常规的 X 射

线机。

医用 X 射线机是利用 X 射线的物理性能及生物效应对人体脏器或组织进行检查与治疗,

它是现代医学诊断的重要工具, 它主要由控制台、摄影台、X 射线管和高压发生器等几个部分

组成。

X 射线诊断设备的发展历程如下:

第 1 阶段: 1895—1949 年, X 射线设备自动化水平低, 只能在暗室透视, X 射线照片只能提

供一个重叠的阴影像, 只了解人体组织宏观形态的情况变异。

第 2 阶段: 20 世纪 50 年代初, 随电子、化学、光学工业的发展, 影像增强器和闭路电视系
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统与 X 射线机配套使用, 该系统使 X 射线图像增加了亮度, 提高了分辨率, 由暗室向明室操作

过渡, 并为图像处理提供了基础。

第 3 阶段: 20 世纪 70 年代以来, 随计算机及信息技术的发展和应用, X 射线诊断设备进

入了计算机时代, 出现了 X-CT, 清除了 X 射线图像的重叠模糊, 提高了密度分辨率, X-CT 的出

现, 并没使常规设备淘汰而是继续发展, 如影像增强器的改善等。

3 . 3 . 2 X 射线机的分类

X 射线机按强度分为:

治疗 X 射线机

大型( 管电流 1 000 mA 以上)

中型( 管电流 100 ～1 000 mA)

小型( 管电流 100 mA 以下)

诊断 X 射线机

X 射线诊断就是利用 X 射线穿透人体各组织( 器官) 时衰减程度不同, 而在显示器上呈现

不同对比的影像。

3 . 3 . 3 X 射线机的组成

X 射线机由主机和外设两大部分组成。主机系指主电路及其元部件所构成的系统, 包括

电源箱、控制台、高压发生器和 X 射线管等设备, 称为 X 射线机的硬件。外设则指除主机以外

的各种辅助和直接为临床诊断服务的设备, 如透视显像用的荧光屏, 摄影感光用的增感盒, 调

节视野用的遮光器, 保证摄影清晰用的滤线器等。

( 1 ) X 射线管

它是 X 射线机的核心部件, 是 X 射线输出源, 目前, 使用的是高真空热( 电子式) 阴极 X

射线管, 它主要由阴、阳极组成。

X 射线管及其基本电路如图 3. 2 所示。

图 3. 2 X 射线管基本原理图 图 3. 3 阴极和阳极结构示意图
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  1 ) X 射线管的阴极

阴极主要由灯丝及聚焦装置组成, 灯丝起电子发射器的作用, 一般用 0. 05 ～0 . 5 mm 直径

的钨丝制作, 聚焦装置在灯丝附近, 与灯丝处于同电位, 可使电子更好地聚焦于阳极, 焦点大小

与灯丝尺寸及灯丝在聚焦装置中的位置有关。

2 ) X 射线管的阳极

阳极是承受高速电子冲击而产生 X 射线的地方, 常用的有固定阳极和旋转阳极。

固定阳极 X 射线管一般用于治疗设备或少数特殊用途的小功率 X 射线机, 而在诊断设备

中, 由于要求焦点小、功率大、曝光时间短, 固定阳极散热能力适应不了, 因此, 几乎都采用旋转

阳极, 使电子束在不同时间冲击在焦点轨迹上不同的地方, 这种 X 射线管的最大优点是性能

稳定和 X 射线强度及穿透能力在一定范围内可任意调节, 因此, X 射线机的电路结构必须满

足 X 射线管的下列要求:

①供给一个较低的但可以变化的灯丝电压, 使灯丝受热而发射电子, 同时可任意改变灯丝

加热温度, 也即要有可以改变管电流的装置。

②供给一个很高的且可变的管电压, 使灯丝电子以高速撞击阳极而发射 X 射线, 同时可

任意改变其穿透力, 即要有管压可变的装置。

③有一个能控制且可以任意选择的 X 射线发射时间的装置, 使 X 射线管管电压, 在预定

时间内接通或断开, 即要有可控制 X 射线曝光时间的装置。

因此, 管电流、管电压和曝光时间是决定 X 射线机性能的 3 个重要参数。

( 2 ) 高压整流电路及中频高压发生器

为了满足上述 X 射线管的要求, 所有的 X 射线机都有供给灯丝电压的降压变压器及供给

管电压的升压变压器, 因为管电压必须保证阴极为负, 阳极为正, 才使灯丝发射的热电子获得

奔向阳极的加速力, 因此, 升高的高压必须加以整流, 整流后的电压稳定性对 X 射线的质与量

都有极大的影响。

3. 4 X 射线机的常用诊断设备

为了获取人体组织、器官或病变的信息, 只有 X 射线机还不够, 必须要有必要的诊断

设备。

为了避免原发 X 射线进入人体组织后产生的( 比其波长更长) 续发射线( 向四周发射) , 对

胶片影像的影响, 故必须使用滤线设备, 将此影响消除。常用的有以下几种:

( 1 ) 遮光器( 控制原发射线)

又称为缩光器、视野调节器, 它装在 X 射线管管套放射窗口处, 是控制 X 射线照射视野及

定位的重要装置, 主要用于调节 X 射线照射视野定位。

( 2 ) 集光筒( 遮线筒)

它与遮光器的作用相同, 其主要差异是照射视野不可调节。

( 3 ) 滤线器

它是减少续发射线的有效工具, 应用时被置于被照体与胶片之间, 其作用是直接减少续发

射线( 不同于遮光器和集光筒) , 临床上往往二者同时使用以提高性能。
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其主要组成部分是滤线栅, 它由许多薄铅条与可透 X 射线的物质相互间隔粘结压制

而成。

当 X 射线通过滤线栅后, 原发 X 射线被铅条吸收一部分, 致使到达胶片的原发射线减少,

因此, 在使用滤线器摄影时, 应适当改变照射条件, 如不增加管电流和曝光时间, 则增加管电压

约 10 kV 也可获同样效果。

原发 X 射线 λ越短( 管压越高) , 强度越大 ( 管电流越大) , 散射线越多, 受到散射的面积

越大越厚, 对照片质量的影响也越严重。

3. 5 X 射线透视

3 . 5 . 1 X 射线透视

由于人体各组织、器官在密度、厚度等方面有差异, 故对入射的 X 射线的吸收不同, 透过

量也不同, 透过的 X 射线与荧光屏相遇时就形成明暗不同的像点构成的图像, 其暗处对应人

体密度高, 对 X 射线吸收多; 亮处表示密度低, 对 X 射线吸收少, 临床医学根据解剖学、病理学

等知识, 分析这个影像, 即可判断组织器官的形态和功能, 这就是 X 射线透视检查。

例如, 在作胸透时, 两肺透过的 X 射线多, 而心脏透过的 X 射线少, 荧光屏上可形成清晰

的肺脏影像。

X 射线透视不仅可观察器官的形态, 还可观察器官的活动情况, 如心脏冠状动脉的搏动,

膈肌的运动以及肠胃的蠕动等。

3 . 5 . 2 荧光屏

它是利用 X 射线对物质的荧光作用, 从而将人眼看不见的 X 射线影像转换为可见光影

像, 它是 X 射线透视产生影像的部件, 它由荧光纸、铅玻璃和薄胶合板组成, 其表面为保护层,

其下是荧光屏。

透视检查具有方便、简单、费用低等优点, 但也具有以下局限和不足之处:

①与其他方法相比, 被检者和医生不可避免地要接受剂量, 胸透要比胸部照相的 X 射线

剂量大得多。

②不能留下客观记载。

③所观察的影像是经两次影像转换, 即 X 射线透视影像转换为荧光屏的荧光影像, 此影

像再变为人眼视网膜上的光影像, 由于荧光屏亮度有限, 荧光物质颗粒较大, 人的视觉灵敏度

不高, 因此在此转换过程中, 较细微解剖结构影像变得模糊不清, 甚至观察不到。对早期较小

的病变, 结构复杂的部位, 如头颅、骨盆、腹部等都不易观察清楚。

为了提高 X 射线透视的影像亮度, 在 20 世纪 50 年代研制了 X 射线影像增强器, 它可使

荧光屏的亮度提高 1 000 倍。

3 . 5 . 3 X 射线影像增强器

它可大大增强荧光屏上亮点的亮度, 其重要意义在于使间接摄影及电视观察成为可能。
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它是一种电真空器件, 内有输入荧光屏、光电阴极, 聚焦电极、阳极和输出荧光屏等, 其工作原

理是: X 射线穿过受检物, 进入真空管并投射到荧光屏上, 在屏上形成被检体的 X 射线影像,

它作用在半透明的光电阴极上, 使其发射出低能量的光电子, 其数量决定于荧光屏图像各点的

亮度。这样, X 射线影像及其强度的变化, 被变为具有相应电子密度变化的电子图像, 电子在

管子两端高压作用下加速和聚焦, 管压越高, 加速后电子能量越大, 并以此能量到达接收屏, 在

接收屏上形成一个很亮的图像, 这是一幅亮度增大, 尺寸缩小的倒置图像。

图 3. 4 影像增强器

产生亮度增益的原因有以下两点:

①是由于电子在静电场中被加速, 增加了能量使输出屏能激发更多的可见光子, 产生通量

增益。

②是由于输出屏尺寸小于输入屏, 从而增加了光密度, 产生了缩小增益。

总的亮度增益等于二者之积。

影像质量取决于输入屏的分辨能力和背景噪声。

3 . 5 . 4 医用 X 射线电视

由于电视技术的发展, 影像增强器的出现, 使 X 射线电视在临床诊断中得到广泛应用。

( 1 ) 工作原理框图

图 3. 5 医用 X 射线电视工作原理框图

由图 3. 5 可知, 医用 X 射线电视, 除 X 射线光子到可见光的图像转换及影像增强器外, 其

余部分与工业用闭路电视工作原理基本相同, 但对临床 X 射线电视有其特殊要求; 它是一种

低照度、微光闭路电视, 不仅如此, X 射线电视对信噪比和分辨率的要求也比一般电视高, 在一

般电视图像中局部混杂有极淡薄的固定干扰阴影往往无关大局, 而 X 射线诊断中, 重叠在图
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像中极为淡薄阴影和小点常常表现为严重病灶所在, 这样就要求 X 射线电视对成像具有良好

的调制传递函数。

( 2 ) 医用 X 射线电视的优点

①亮度高, 使 X 射线透视摆脱了暗室操作。

②X 射线的剂量低, 透视所需剂量仅为一般荧光屏透视所需剂量的 1 /10 左右。

③提高了影像的清晰度, 由于剂量低, 有可能使用更小焦点的 X 射线管。

④可供多人同时观察, 扩大会诊和教学效果。

⑤便于传递、录像和图像的信息处理。

⑥便于实现遥控、遥测, 使观察者完全避免了 X 射线辐照。

⑦便于进行动态记录和观察。

3. 6 普通 X 射线摄影

3 . 6 . 1 普通 X 射线摄影

用胶片代替荧光屏, 透过人体的 X 射线就作用在胶片上。由于各组织、器官的密度、厚度

不同, 故对 X 射线的衰减就不同, 对胶片的感光程度就不同, 于是形成 X 射线影像, 这就是普

通 X 射线摄影。

由于胶片的感光度高, 这样 X 射线剂量较 X 射线透视少得多, 且因胶片感光颗粒小, 它比

X 射线透视能显示更细微的病变, 且胶片可长期保存, 可走出暗室, 在日光下读片。

它不像透视可在现场直接观察, 而需在暗室中进行显影、定影处理, 应注意, 它与透视影像

的明暗正好相反, 如在透视的荧光屏上, 骨骼部位是暗的, 而在摄影胶片上, 骨骼部位是明

亮的。

3 . 6 . 2 X 射线胶片

X 射线摄影时, X 射线透过人体的拍摄部位, 投射到 X 射线胶片上, 使之感光形成潜影, 然

后通过显影、定影等化学处理, 把潜影变成可见光影像, 即 X 射线照片, 医生对照片上的影像

细节进行判读, 从而确诊患者的病变所在和病情。

图 3. 6 胶片结构图

胶片结构如图 3. 6 所示。

感光药膜是形成影像的主要材料, 其主要成

分是: 卤化银和明胶, 卤化银颗粒一般只有 1 ～

2 μm左右的直径, 颗粒越细, 对提高 X 射线胶片

的清晰度和解像力越有好处。

解像力: 胶片分辨被照体细节的能力也称分

辨力。

清晰度: 是表示这些被分解出来的线条边缘

是否清晰, 不同于解像力。

为了保证 X 射线照片的质量, 除充分了解和
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发挥 X 射线胶片的性能外, 还要注意投照条件的选择和显影加工处理等。它们与 X 射线照片

影像和形式有很大关系。

一张合格的 X 射线照片, 除应保证摄影部位与质量、位置的选择符合临床要求外, 还应具

备下列 4 个条件。

①照片能表示出足够的能为肉眼识别的适当密度。

②具有能分辨出 X 射线吸收差异的适当对比度。

③能反映被照体细节, 保持良好的明锐度。

④能保持被照体的原有形态具有较小的失真度。

3 . 6 . 3 暗室技术

曝光的胶片要在暗室中进行显影、定影及水洗和干燥, 这称为暗室技术。

①显影: 是把胶片乳胶中已经感光形成的潜影还原为 Ag, 从而形成可供观察的图像。显

影过程就是把曝光的胶片浸入显影液中。

②定影: 其作用是把显影后剩余下来, 未还原的溴化银溶解掉, 使还原了的银固定下来。

③水洗和干燥: 经定影的胶片, 要用清水冲去定影液和被溶解了的银化合物, 而后把胶片

放入烧片机中干燥或自然干燥。

3 . 6 . 4 增感屏

它是增加胶片感光度效应的装置。

实际 X 射线摄影中, 为增大胶片的感光, 缩短曝光时间, 提高影像的清晰度, 常采用的增

感措施是: 在暗盒中, 将胶片夹在两级增感屏之间, 然后进行曝光。

增感屏有 3 种, 它们同为层状结构, 其构成及原理如下:

①金属增感屏: 将金属箔粘贴到硬纸板上制成。增感原理是: 当射线光子辐射到金属箔上

时, 发射散射光子, 由于金属箔很薄, 散射光子偏离原方向不大, 由于被检体引起的散射光子能

量小, 且金属箔对这些光子有较强的吸收, 因而金属增感屏可改善图像质量。

②荧光增感屏: 将荧光物质涂于纸板上, 并在荧光物质表面粘贴透明的保护层, 在射线照

射下, 荧光物质发射荧光, 使胶片感光速度加快十倍到百倍。

③金属荧光增感屏: 在纸板上粘贴金属箔, 金属箔上涂荧光物, 再粘保护层, 它同时具备上

述二者之优点, 它使感光速度大增, 图像质量提高。

3. 7 X 射线特殊检查技术

用普通 X 射线摄影, 一般得不到很明显的组织、器官图像, 但采用某些特殊方法, 则可使

之有很清晰的图像显示, 这就是所谓的 X 射线特殊摄影。

3 . 7 . 1 X 射线造影检查

人体内有些器官与周围组织密度的差异不大, 对 X 射线吸收相近, 用一般方法难以获得

这些器官和组织的可供观察的图像。若将某种造影剂, 引入欲检查的器官内或其周围, 人为造
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成器官与周围组织的密度、原子序数上的差异, 这样再进行 X 射线的透视和摄影时, 器官的图

像就可清楚地显示出来, 这就是 X 射线造影检查。

造影剂可分为阳性和阴性两种, 阳性的密度与原子序数明显高于观察的器官的密度与原

子序数, 阴性正好相反。阳性对 X 射线吸收较强, 阴性则吸收较弱, 透视时阳性造影剂占据的

部位对应暗的部分, 其余部分是明亮的, 从而把器官结构显示出来, 拍片时明暗情况正好与此

相反。

3 . 7 . 2 静电 X 射线摄影

它应用于临床始于 20 世纪 50 年代, 它操作简便速度快, 不消耗银, 故得到广泛的应用。

目前主要应用于乳腺检查、骨关节病变和外伤, 血管造影, 肺断层, 泌尿系统等。其方法有很

多, 常用的一种方法是干板摄影, 其原理如下:

主要利用半导体材料如硒的光电导特性, 用真空镀膜的方法在铝板上镀上一层硒层, 制成

硒板, 硒板在黑暗的情况下, 用电晕放电方法使之表面带上一层均匀电荷, 而后放在暗盒内进

行 X 射线曝光。曝光后由于硒板电阻率的改变, 其表面电荷随接受 X 射线量之多少而作相应

的衰减得到一静电潜像, 然后在硒板上喷洒带异性电荷的粉末如滑石粉等。由于静电吸引而

在硒板上形成一幅可见的粉末图像, 此图像可转印到白纸上, 用加热方式或有机溶剂如丙酮固

像, 便可进行图像永久保存。硒板用毕后, 刷去粉末, 便可充电再用、一块硒板可用几千次, 其

工作过程如图 3. 7 所示。

图 3. 7 干板摄影原理框图

3 . 7 . 3 常规 X 射线断层摄影

X 射线透视或摄影所得到的影像实质是人体各部位各脏器和组织的立体影像在平面上的

重叠投影, 这会造成读片困难。为了把需要研究的区域与周围组织结构分离出来, 则产生获得

二维平面信息的像即断层像, 此方法即断层摄影, 为区别于计算机断层摄影通常又称为常规 X

射线断层摄影, 又称为多层或体层摄影。

其原理是: 利用 X 射线管和胶片以人体所需检查部位为轴, 作相对方向相反的匀速运动,

这样和轴心同在一个平面上的组织都能获得清晰的影像。而与轴心不在一个平面上的各组

织, 由于其影像在胶片上的位置连续变化的结果, 而变得模糊不清。断层摄影的方式有许多

种, 按其机构运动的轨迹可分为: 直线式、圆周式、弧线式、螺旋式等形式, 下面通过直线式来说

明原理。

如图 3. 8 所示, 在曝光时间内, X 射线源沿水平方向由 S1 →S2 , 同时底片由左→右, 水平地

保持一定相对速度移动, 由图可见, 需要研究的剖面如果和轴心在同一水平面上, 那么, P 在胶

片上的像点位置就始终不变, 同一剖面另一像点 R 的位置始终处于胶片左端 1 /5 长度的位置,
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图 3. 8 常规 X 射线断层摄影原理图

但不在此剖面的 Q 点, 在胶片上的像点却

占据从胶片的右端到左端的位置上, 即 Q

的像点比 P 像点模糊得多, 这样就可在胶

片上获得 PR 剖面的清晰断面影像。

实际操作中, 用一长金属杆连接放射

源与胶片暗盒, 使其匀速反向运动, 杆的

支点选在被检人体欲摄取的剖面上。改

变支点高度, 就会得到一系列不同高度水

平断面的图像, 从而得到病变的空间位置

及分布情况。

断层摄影必须满足 3 个条件:

①X 射线管的焦点与胶片必须作方

向相反的匀速运动。

②X 射线管的焦点、金属杆的支点及

胶片中心三者始终在同一直线上。

③X 射线管焦点到支点的距离与支点到胶片中心的距离比值恒定不变。

3. 8 X 射线计算机断层成像( X-CT)

3 . 8 . 1 概述

在三维的世界里, 人类的视觉系统是观察三维物体的外表面, 然后利用双目视差判断物体

的前后次序。对于不透明物体内部结构的观察, 则必须切开物体。自从 1895 年伦琴发现 X

射线以来, 人们懂得了让 X 射线穿过物体进行无损探测, 然后再根据物体对 X 射线的吸收和

散射情况来推断物体的内部结构。这就是通常的 X 光照相。

但是, 这种常规的 X 光照相是把一个三维物体以二维形式显示出来, 它不可避免地会丢

失大量信息。

假如把物体视为大量薄片, 它们一片挨一片地构成整个物体, 那么, 当一细束 X 射线穿过

物体时, 被穿过的每一薄片都使射线衰减掉一部分。但测量得到的只有一个信息, 即最终强

度。因为每一薄片的单个信息都重叠在一个平面之中了, 深度信息则已被破坏, 每片的空间上

互相分离的特点也混淆在一起了。

X 射线计算机断层成像( 简称 X-CT) , 是一种把三维物体的每一片层取出来加以单独研究

的成像技术。其目的是为了获得物体内各层的信息。

它采取的手段是, 让一束 X 射线透射待研究的物体; 同时使这个 X 射线源相对待测物体

旋转, 得到不同角度的投影像。每个投影像都是物体各片层信息的综合。再利用计算机将这

些综合信息的数据加以分析, 可得到每一片层的数据。最后, 将这些数据分别加以重建, 即得

到每层的图像。

X-CT 是以测定 X 射线在人体内的衰减系数为基础, 采用一定的数学方法, 经计算机处理
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重新建立断层图像的现代医学成像技术。

1917 年奥地利数学家 Radon 从理论上证明, 利用 X 射线的投影数值, 可以重建二维或三

维图像。所谓“投影”指 X 射线在某方向角上投照被检物体, 在与 X 射线垂直的平面上截获的

透射 X 射线, 所谓“数值”就是透射的 X 射线的衰减值。但重建图像的信息量太大, 因此直到

具有快速计算功能的计算机问世后, 这种重建图像的出现才成为可能, 1972 年美国制成用于

临床的第一台 X-CT, 最初 X-CT 用于脑组织检查, 随后又出现了全身 CT, 心脏 CT, 发射型 CT

( E-CT) 。现代的 X-CT, 具有多种功能, 且可进行定量诊断, 已成为放射诊断中的重要检查手

段。X-CT 的问世, 标志着 X 射线诊断设备进入了计算机时代, 它能提供体内断层图像, 为诊

断体内疾病提供了一种无损诊断的极好方法, 为此 CT 的发明者 G. N. Hounsfield 和 Carmark 获

得了 1979 年的 Nobel 医学奖。

3 . 8 . 2 普通 X 射线摄影与 X-CT 的比较

①普通 X 射线摄影会出现多器官的重叠图像, 而 X-CT 是用断层的投影数据建立图像, 图

像是清晰的。

②X-CT 因采用近于单能的窄束 X 射线投照, 被检体检测器的尺寸也很小, 因此散射线对

图像影响不大。

③X-CT 的密度分辨率可达 0. 1 % ～1% , 而普通 X 射线摄影为 10 % 。

④X-CT 图像的伪像和干扰要比普通 X 射线摄影复杂得多。

⑤X-CT 图像的空间分辨率低, 这是因为检测器的尺寸不能做得太小。X-CT 对小于 1 mm

的病灶及弥漫型病变诊断效果不佳。

⑥与普通 X 射线摄影比较, X-CT 对被检者的 X 剂量较大。

3 . 8 . 3 X-CT 基本原理

CT 成像过程中, 包括了被测物体对 X 射线的吸收和散射( 主要是康普顿散射) 。

( 1 ) 物理基础

1 ) 吸收与散射

X 光吸收, 是将全部能量 E X传给被测物体原子的内层电子。电子克服结合能 E B , 以电子

动能 E K的形式从原子中弹射出来, 即, EX = EB + E K。这种从原子中弹射出的电子称为光电

子。一般说来, 光电子的弹射角较大。

X 光能量较高时, 会引起康普顿散射, 即, 当 X 光被物质散射时, 散射光波长大于入射光

波长。这个波长改变量 Δλ与入射波长无关, 与散射物质也无关, 而只与散射方向有关。

对于被测物体是肌肉而言, 当 X 光能量 E X < 35 eV 时, 表现为以光电吸收为主; 而当 X 光

能量 E X > 35 eV 时, 以康普顿散射为主。

在吸收介质中, 康普顿散射的几率随着电子密度和介质密度的增加而增大。在 X-CT 成

像中, 应尽量克服和消除康普顿散射, 因为它会使像质变坏。

2 ) 射束硬化

在 X-CT 中, X 射线束是具有不同能量的光子 ( 即所谓“多色”光子) 组成的。对于低能量

的光子来说, 在固定点上的衰减量一般是较大的。当 X 射线束通过物体时, 其能量分部谱会

发生变化( 即所谓“硬化”) 。从各个不同方向到达人体内一个特定点上的 X 射线束会有不同
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的谱( 因为在到达“那个点”之前, 已通过各种不同物质) , 因而, 在那个点上的射束将不同程度

地被衰减。这就使得对人体内一个点上的衰减系数赋予单个值是相当困难的。为此, 采取对

那个点具有特定能量的光子赋予一个衰减系数。如果我们使用的 X 射线束其光子仅具单一

能量( 即所谓“单色”光子 ) , 那么, 从不同方向来的射束在固定点上将以相同的方式衰减。

X-CT的目的就是重建这个衰减系数。

3 ) X 射线束的衰减

①单色 X 射线束

对于仅具有单一能量的 X 射线束, 其透过吸收体后的衰减满足

I = I0 e
- μx

( 3. 12)

式中 I0 ———入射光强;

I———透射光强;

x———吸收体厚度;

μ———衰减系数。

②多色 X 射线束

对于含有能量( E 1 , E2 , ⋯, E n ) 的多色 X 射线束, 其透过吸收体后的衰减满足

I = I0 ( E1 ) e
- μ( E

1
) x

+ I0 ( E2 ) e
- μ( E

2
) x

+ ⋯ + I0 ( E n ) e
- μ( E

n
) x

( 3. 13)

对于低能量 X 光而言, 其衰减系数 μ( E K ) 较大。

4 ) 衰减系数 μ和 CT 值

衰减系数 μ, 对于不同衰减特性的组织而言是有差异的。CT 能检测并且显示这一差异,

从而不但能为放射科医生提供一幅解剖横断面的图像, 而且能提供其中的定量信息。

μ的测量是有基准的。由于人体内大部分软组织是由水组成的, 故以水为基准( H( 水 ) =

0 ) 。CT 测量的 μ值满足

H =
μ( 组 织 ) - μ( 水 )

μ( 水 )

( 3. 14)

式中, H 是 Hounsfield( CT 发明者之一) 的字头。一般取 H ( 空 气 ) = - 1 000 , H ( 骨骼 ) = 1 000。影响

CT 值的因素 ρ主要是吸收体密度 ρ1 ( 即单位体积内的质量 g /cm
3
) 和质量电子密度 ρ2 ( 即单位

质量的电子 e / g) 。因为 X 光与物质相互作用中主要是康普顿散射, 它与 ρ2 有关。CT 值与ρ=

ρ1 ·ρ2 有关。ρ称为体积电子密度, 其单位为 e / cm
3
。

( 2 ) 数学描述

如前所述, 单色 X 光透过一均匀介质时, 其透射光强满足指数衰减

I = I0 e
- μx

图 3. 9 非均匀介质吸收的分布

  如果介质不均匀, 则可分段处理。即将

不均匀介质分割成若干均匀介质段 ( 它们有

不同的衰减系数) 。设它们的衰减系数分别

为 μ1 , μ2 , ⋯, μn , 每段介质厚度为 x( 图 3. 9) 。

设入射光强为 I0 , 则各段透射光强为

I1 = I0 e
- μ1x

   

I2 = ( I0 e
- μ1x

) e
- μ2x
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…

In = I0 e
- ( μ

1
+ μ

2
+ ⋯ + μ

n
) x

( 3. 15)

对 I n两边取对数得

μ1 + μ2 + ⋯ + μn =
1
x

ln
I0

I n

( 3. 16)

欲求 μ1 , μ2 , ⋯, μn , 则需要建立 n 个方程。如果图 3. 9 是一个方向的投影的话, 那么, 要求多个

μ值就必须有多方向投影, 这是粗略的看法。当然, 具体算法要比这复杂得多。下面仅以反投

影算法为例来进行说明。

1 ) 投影像: 二维→一维

CT 投影, 是利用 X 射线源相对于检测器的一系列平移和转动所得到的大量投影来进行

透射测量的( 图 3. 10 ) 。

图 3. 10 CT 成像投影扫描示意图

图 3. 11 xr-yr 相对 x-y 坐标系旋转

当然, 从原理上讲, 也可以采用多个 X 射线

源和多个探测器阵列来测量( 不必平移和转动) 。

设 X-Y坐标系与待测物体相对固定, x r -yr 坐

标系与 X 射线源固定( 其中, y r方向是 X 射线源

射束方向) 。xr -yr 坐标系相对 x-y 坐标系沿逆时

针方向转角为 �( 图 3. 11) 。

以 μ( r) 表示物体的二维分布 ( 即某一片

层) , �和 �0 分别为透过的光子的积分通量和入

射光子的积分通量, 则

� = �0 exp -∫
l

u( r) dl ( 3 . 17)

式中 l———源和探测器的连线。
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透射后的 X 射线光通量为

�φ( xr ) = �0 exp -∫
l
u( r) dy r

( 3. 18)

  最终的投影数据为

λφ( xr ) = - ln
�φ( x r )

�0

= -∫
l
μ( r) dyr ( 3. 19)

称 λφ( xr ) 为 μ( r) 的投影。CT 的目的就是根据 λφ( xr ) 反求 μ( r) 。

从入射光 �0 到投影数据 λφ( xr ) , 如图 3. 12 所示。

图 3. 12 从入射光 �0 到投影 λφ

2 ) 反投影累加像: 一维→二维

单凭一个方向的投影像 λφ( xr ) 是无法惟一确定某一片层分布 μ( r) 的。因为各方向的

λφ( xr ) 只是多个一维函数, 尚缺乏深度信息 yr。因此, 需要将多个 λφ( xr ) 沿 y 方向反投过去,

即得到相应的多个反投影像 gφ( r
_

) , 然后再将各个方向的 gφ( r
_

) 累加起来, 如图 3 . 13 所示。

图 3. 13 矩形物的投影与反投影

( a) 表示两个方向的投影像为矩形函数  ( b) 、( c) 表示各自的反投影( 斜线阴影部分)

( d) 表示反投影像的累加像( 两组斜线相交叠而得到的黑阴影部分) 为矩形
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多个方向的反投影像 gφ( r
_

) , ( �= 1, 2, ⋯) 记作

gφ( r
_

) = gφ( r , θ) = λφ( rcos( θ- φ) ) ( 3. 20)

累加后得

∑
i

gφ( r
_

) = b( r
_

) ( 3. 21)

为反投影累加像。将上式写成积分形式:

b( r
_

) =
1
π∫

π

0
gφ( r) dφ=

1
π∫

π

0
λφ( rcos( θ- φ) ) dφ ( 3. 22)

  为了直观起见, 用简单的图示法来进行说明。

假定待测片层分别为 μ1 ( r
_

) , μ2 ( r
_

) 和 μ3 ( r
_

) , 它们在水平、垂直和 135°方向的投影分别

如图 3. 14 ( a) 所示, 将其反投影, 得图 3. 14( b) 。再求其反投影累加像, 得图 3. 14( c) 。

图 3. 14 三个片层的投影像、反投影像和反投影累加像

( a) 投影像  ( b) 反投影像  ( c) 反投影累加像

这里, 进行了如下简单运算: λφ 量化→gφ→ ∑g φ →“滤波”( 即去掉“维像”, 如图 3. 14

( c) 所示中 μ1 层的第二行第二列的数字 6 ) →μ( r
_

) 。

λφ 量化为

对 μ1 层———λ0 = {0, 2, 2 , 2 }, λ1 = {0, 2, 2, 2} , λ2 = {0, 2, 2, 2} ;

对 μ2 层———λ0 = {0, 2, 2 , 2 }, λ1 = {0, 2, 2, 2} , λ2 = {1, 0, 3, 2} ;
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对 μ3 层———λ0 = {0, 2, 2 , 2 }, λ1 = {0, 2, 2, 2} , λ2 = {2, 3, 0, 1}。

由上例可见, 尽管为 μ1 , μ2 和 μ3 的投影像中水平方向和垂直方向相同, 而只有 135°方向

不同, 但得到的反投影累加像也是有区别的。因此, 求多个方向的反投影累加像是很必要的。

3 ) 从反投影累加像重建原物体: b( r
_

) →μ( r
_

)

求得反投影累加像 b( r
_

) 后, 还需要进行一系列运算才能重建原物体。现用以下框图来进

行说明:

原像 b( r_ ) F 变换 滤波 逆 F 变换 新图像 μ( r_ )

图 3. 15 CT 系统的 PSF

框图中, 原像 b( r
_

) 代表反投影累加像, F

变换和逆 F 变换中 F 代表傅立叶 ( Fourier) ,

新图像代表重建的原物体。

①PSF( 点扩散函数)

点扩散函数 ( PSF) 是描述一个系统性能

的函数。由于 CT 是一个线性空不变系统, 因

此, 它的点扩散函数可求得

PSF =
1
πr

( 3. 23)

  图 3. 15 表示这个 PSF 的反投影累加像,

它是由大量通过原点的线 δ函数形成的 PSF

简记为 p( r
_

) 。

②b( r
_

) 与 μ( r
_

) 的关系为

b( r
_

) = μ( r
_

) * p( r
_

) = μ( r
_

) *
1
πr

( 3. 24)

式中, * 代表卷积运算。

③滤波

先取滤波函数 πρA( ρ) , ρ代表 F { r} , 即 F { }代表 F 变换。再对 b( r
_

) 进行 F 变换:

B( ρ) = F { b( r
_

) } = F {μ( r
_

) }·F { p( r
_

) } = M( ρ) ·
1
πρ

=
M( ρ)
πρ

( 3. 25)

  进行滤波得

B( ρ) ·πρA( ρ) = M( ρ) A( ρ) ( 3. 26)

  ④复原 μ( r
_

)

复原 μ( r
_

) 是对 M( ρ) A( ρ) 进行逆 F 变换

F
- 1

{ M( ρ) A( ρ) } = F
- 1

{ M} * F
- 1

{ A} = μ( r
_

) * a ( r
_

) ( 3. 27)

  若 a ( r
_

) 为 δ函数, 则 μ( r
_

) * δ( r
_

) = μ( r
_

) , 这是理想情形。一般取 A( ρ) 为高斯函数, 则

a ( r
_

) 接近于 δ函数。

( 3 ) CT 值与窗口技术

1 ) CT 值

CT 图像的实质是通过投影数据, 经过一定的算法转变为衰减系数的二维空间分布。但

CT 机中的 X 射线强度测量是相对测量即得到的是相对值。CT 图像是由不连续的数字信号转

变而来, 故图像中各像素特征值也不是连续的。
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定义 CT 值为

CT =
μ- μω

μω

× 1 000 ( 3. 28)

单位为 H, 亨。规定为 μω 为水在 X 射线能量为 73 keV 时线性吸收系数, 即 μω = 0. 19 / cm =

19 / m。按定义人体中各组织( 含空气) 的 CT 值大约为 - 1 000 ～1 000 H, 即大约 2 000 个 CT

值 CT水 = 0, CT空 气 = - 1 000, CT致密 骨 = 1 000, CT = 12, CT凝 固血 = 56 ～76 , CT脑灰 质 = 36 ～46,

CT脑 血质 = 22 ～32 , CT脂 肪 = - 100。

这 2 000 个 CT 值转变为图像上的 2 000 个灰度值, 因此, CT 图像是一个灰度不同, 且不连

续的二维图像。

2 ) 窗口技术

人眼一般只能分辨 30 个灰度级, 这样以人眼的灵敏度而言, 是把 2 000 个灰度划分为

2 000
60

= 33 级显然漏掉了大量信息, 利用计算机的信息存储及随意提取的功能。CT 机中采用

了“窗口技术”, 即把医生感兴趣的灰度范围加以增强, 对不感兴趣的部分加以压缩, 这个被增

强的灰度范围叫窗口。

①窗幅: 灰度值即 CT 值的上下限之差。

②窗水平: 灰度值的均值。

窗幅及窗水平都可任意选择, 在窗幅之上的灰度均压缩为白色, 其以下的灰度压缩为

黑色。

( 4 ) X-CT 图像重建的质量参数

1 ) 空间分辨率

指区分距离很近的两微小体的能力, 它主要取决于探测器尺寸的大小, 尺寸越小, 空间分

辨率越高。

以胸部检测为例: X 射线摄影的空间分辨率为 0. 1 ～0. 2 mm, γ照相机的分辨率为 5 ～

10 mm, CT 机的空间分辨率为 1 ～2 mm。

2 ) 密度分辨率

也称为对比度分辨率, 它是 CT 图像反映物质密度差异大小的能力:

定义: Δ=
a - b
a + b

× 100%

或 Δ=
a - b

a
× 100% ( 3. 29)

式中, a , b 为两体系的 CT 值。

能观测两小对比度的组织是 X-CT 的优势, 典型的密度分辨率为 0. 5 % ～1 % , 这比普通 X

摄影有很大提高, 由于 μ与 X 射线能量有关, 因此, 密度分辨率也与 X 射线能量有关, 它还受

探测器噪声的影响, 噪声越大分辨率越低。

3 ) 噪声与 X 射线剂量

X-CT 的噪声用 CT 值的标准差表示

σ =
1
n ∑ ( CT - CT)

2
( 3. 30)

式中, n 为像素个数, CT 值为实际值, CT为各像素 CT 值之平均值, 噪声的来源是 X 射线测量
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的量子噪声、电子测量系统的热噪声以及图像重建算法带来的噪声。

噪声与进入探测器的 X 射线光子数有关, 也与 X 射线剂量有关, 剂量大, 噪声小。

4 ) 空间分辨率、密度分辨率、噪声以及 X 射线剂量的相互制约关系

在 X 射线剂量一定下, 不可能同时改变空间分辨率和密度分辨率, 例如, 要提高空间分辨

率就要减小探测器尺寸, 但会造成进入探测器光子数减小, 量子噪声增加, 信噪比降低, 导致密

度分辨率降低, 因此只有在增加 X 射线剂量下, 才能改善图像质量, 但被检者接受剂量总有一

个安全标准, 所以分辨率应限制在病理学所必须的合理范围内, 对 X-CT 的质量评估应采用全

面多因素的综合评定方法。

( 5 ) X-CT 扫描装置

1 ) CT 扫描原理

CT 扫描就是 X 射线管和检测器对人体横断面进行往返旋转扫描, 得到透过 X 射线的强

度分布, 再用计算机描出物质的吸收系数分布图, 就可得 CT 图像。扫描过程中, X 射线管和

图 3. 16 单束扫描

探测器安装在同一框架上, 由于两者横切人体

扫描, 就得到 X 射线的投影图, 同时框架围绕

人体每隔一定角度旋转就得到许多投影图, 再

将其送入计算机, 根据数学方法重建图像。

2 ) CT 的扫描方式

①单束扫描

单个光源, 单个检测器, 二者作同步直线扫

描, 然后整个装置转一小角度 1°, 再作直线扫

描直到旋转 180°止, 完成整个扫描过程。特点是: 散射引起的噪声小, 数据采集时间长, 100 ～

200 s。

②窄角扇束扫描

采用扇形 X 射线束和多个 ( 30 个) 检测器, 平移加旋转, X 射线不再是平行束, 而是 5 ～

10°的扇束在一次平移内, 有多个检测器同时接收信息, 每次旋转 10°, 从而加快了数据采集。

上述两方法速度慢, 且旋转期间不采集数据, 因此采集是间断进行的。

图 3. 17 窄角扇束扫描 图 3. 18 广角扇束扫描

③广角扇束扫描

单 X 射线管及扇形线管, 但线束张角大, 包含整个重建区, 检测器多达 500 个, 扫描装置

围着病人旋转, 连续采集数据, 不必再平移运动, 可以在 5 s 以内完成数据采集工作。
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④反扇束扫描

采用检测器多达( 420 ～1 500 个) 布满整个圆周, 形成一个环行检测器阵列, 数据采集时,

检测器不动, 一个 X 射线管在检测器阵列内侧的圆周上旋转运动, 由于这个检测器及其电子

线路不必旋转, 使扫描时间减为 1 ～5 s。

上述 4 种方法都不适合于像心脏这样快速运动器官的成像, 这是因它们不仅采集速度慢,

而且由于同一断层切片的数据不是在同一时刻采集的, 因此难于形成连续的动态影像。

图 3. 19 反扇束扫描 图 3. 20 动态空间重建机

⑤动态空间重建机

它克服了上述缺点, 采用 28 个 X 射线管排列成半圆形, 且有相应数目的检测器来检测信

息, 它完全排除了机械运动, 而按电子仪器的方式开或关, 在 1 /100 s 内完成数据采集, 常用这

类 X 射线管在周期为 10 ms 的时间内开关一次, 且这一过程按每秒 60 次的速率重复, 它能排

除心脏跳动对重建过程的影响, 显示出心脏活动的连续动态情况。

( 6 ) X-CT 技术进展及展望

X-CT 技术自 20 世纪 70 年代问世以来, 发展极为迅速, 发展的焦点集中在改进扫描方法、

提高扫描速度和缩短数据采集时间, X-CT 已发展到五代, 目前, 最成熟、使用最多的是第三、四

代, 第五代采用电子束偏转扫描, 速度快, 但价格昂贵, 应用尚不普及。

下面讨论已取得的进步及未来的发展。

1 ) 扫描速度

它是变化最大, 改善最多的。扫描速度由第一代 CT 的几分钟, 提高到第五代的心脏扫描

只用几十毫秒, 提高速度的原因是要减小病人运动产生的伪像。

第一代 CT 可满足头部扫描的要求( 几分钟) ;

第二代 CT 提高到用于头部扫描不到 1 min 就足够了, 但用于全身扫描就遇到呼吸运动的

问题;

第三代 CT 扫描时间减小到 5 s 左右, 病人吸一口气暂停呼吸可以做完扫描保持不动, 初

步解决全身扫描问题;

第四代 CT 扫描时间缩短到 1 s 左右, 可满足全身扫描的要求, 但用于心脏扫描还嫌太慢;

第五代 CT 扫描时间达到 100 ms 以下, 可以观察心脏的跳动过程。

2 ) 空间分辨率

最大分辨率提高了差不多一个数量级达到 15 ～20 线对 / cm, 扫描层片的厚度由最初的
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13 mm下降到现在的 1 mm。

3 ) 密度分辨率

它反映 X-CT 机的检测能力。

由于 X 射线光子统计起伏产生的噪声, 以及检测和重建处理方法限制了密度分辨率。

4 ) 曝光强度和辐射剂量

多数 X-CT 工作时, 辐射曝光强度在 1 ～10 R 之间, 在做多薄层扫描时, 有些系统曝光强度

可达 100 R, 在扫描时间内必须提供足够的 X 射线通量, 才能将噪声减少到要求的范围。

5 ) 伪像

由于高速扫描技术的发展, 扫描时间缩短到 1 s 以内, 基本上可消除运动引起的伪像。

6 ) 人机交互界面和支撑功能

由于微电子、计算机和软件发展, CT 系统在人机交互界面方向有很大改进, 在图像的后处

理和分析方面也增强了大量的新功能。

近 10 年来, X-CT 技术迅速发展, 已被广泛应用并趋于成熟, 在一些先进国家已趋饱和, 今

后 X-CT 的性能将会逐步发展, 在性能改进上, 仍将集中在扫描时间和空间分辨率两个指

标上。

当前由于 MRI 以及其他影像设备的出现和性能提高, X-CT 面临竞争, X-CT 必须尽可能

发挥优越性, 如定量 CT 法、动态扫描等。

从今后 CT 发展看, 另一个问题是要求 CT 的各项性能都是最好的前提下, 尽可能降低成

本, 进一步推广 X-CT 的使用, 尤其是发展中国家的推广使用。

思考题与习题

3 . 1  X 射线的放射形式有几种? 各有何特点?

3 . 2  为什么说 X 射线管发射的 X 射线束是波长分布很广的混合线?

3 . 3  X 射线强度是管电压的高低, 这种说法对吗? 为什么?

3 . 4  说明 X 射线在与物质相互作用过程中所表现的几种主要特性。

3 . 5  对 X 照片的对比度影响最大的射线因素是什么?

3 . 6  在 X 射线投照设备中, 采用滤线设备的目的是什么? 遮光器、遮线筒与滤线器的作

用原理有什么不同?

3 . 7  简述 X 射线影像增强器的工作原理。

3 . 8  简述 X-CT 各种扫描方式的原理和特点。

3 . 9  X-CT 装置的成像原理与常规的 X 射线断层摄影有什么不同?

8
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第 4 章

核磁共振成像技术

4. 1 引 言

1946 年以美国斯坦福大学的 Bloch F. 和哈佛大学的 Purcell E. M 为首的两个研究小组几

乎在相同的时间内, 用不同的方法各自独立地发现了物质的核磁共振( Nuclear Magnetic Reso-

nance, NMR) 现象, 后来二人合作制造了世界第一台核磁共振谱仪, 1952 年他们两人因此获得

了 Nobel 物理学奖。所谓核磁共振就是根据处在某个静磁场中的物质的原子核系统受到相应

频率的电磁波作用时, 在它们的磁能级之间产生共振跃迁的原理而采取的一种新技术, 经过几

十年的发展, 它已被广泛应用于物理、化学、生物、医学等领域。

自 20 世纪 70 年代初期以来, 由美国科学家 Lauterbur 和 Damadian 等分别首创了将核磁共

振成像技术用于人体内成像, 从此为透视人体提供了有效的工具。由于核磁共振成像可以提

供非常丰富的信息, 因此核磁共振成像日益引起生物医学界的浓厚兴趣。尽管这项技术目前

仍在不断完善之中, 但是由于它能提供人体的组织特征和功能信息, 并且还可以产生多核种、

多参数的物理图像, 因此它具有巨大的潜力。可以预料, 随着科技的快速发展, 核磁共振成像

技术将日臻完善和提高。

与 X-CT 一样, 核磁共振图像也是通过计算机处理后产生的图像。所不同的是, 在 X-CT

中, 图中每个像素的数值代表的是人体组织中某一体素对 X 射线的吸收衰减值; 而在核磁共

振图像中, 每个像素的值代表的是从某个体素来的核磁共振信号的强度, 这个核磁共振信号的

强度与共振核子的密度及两个主要参数———弛豫时间 T1 与 T2 有关。
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4. 2 核磁共振成像的物理基础

4 . 2 . 1 原子核的自旋与磁矩

( 1 ) 原子核的一般特性

各种不同元素的原子具有不同的原子核, 每种原子核的最基本的特性是它的电荷和质量。

核的电荷决定于核中质子数目, 核的质量数则决定于核中的质子数目与中子数目之和。不同

的元素其原子核内的质子数是不同的, 当质子数相同, 而中子数不同的核组成的元素称为同位

素。例如, 氢的同位素有
1
H1 ,

2
H1 ,

3
H1 分别称它们为氢核、氘核、氚核。元素符号的右下角表示

原子序数, 即核内的质子数均为 1, 左上角表示核的质量数即质子数与中子数之和。在氢的同

位素中, 核内中子数分别为 0, 1, 2 , 因此左上角分别为 1, 2, 3。

( 2 ) 角动量与进动磁矩

质量为 m 的质点对一点 O 的角动量 L 等于从点 O 到质点的矢径 r 与质量动量 mv 的矢

积, 如图 4. 1( a) 所示。

L = r× mv = m( r× v) ( 4 . 1)

具有轴对称的物体对于对称轴的角动量 L 等于物体对轴的转动惯量 J 和转动角速度 ω的乘

积, 如图 4. 1( b) 所示:

L = Jω ( 4 . 2)

L 与 ω同向, 与转动方向成右旋关系, L 的单位是 kgm
2
/ s。

图 4. 1 角动量

如转动物体不受任何力矩 M 作用, 则 L 将保持大小和方向不变; 如 M≠0, L 就要改

变。由

F·dt = d( mv) ( 4 . 3)

M·dt = dL ( 4 . 4)

M 与 dL 同向, M 的效果使 L 改变。

若只考虑 M 作用, L 不变大小, 只变方向的情况, 则要求 M 作用产生的 dL 垂直于 L。否

则, dL 大小、方向均要变。
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图 4. 2 陀螺的进动

综上可知, 因 dL 与 M 同向, 如 M 垂直于 L, 则

dL 垂直于 L, 这时 L 将在 M 的作用下, 只变方向, 不

变大小。如图 4. 2 所示的高速自转陀螺, 其顶点着地

于 O 点, 它在绕自转轴 Oz′高速转动的同时, 其自转轴

Oz′还绕铅直方向 Oz 轴旋转, 前者叫自转, 后者叫

进动。

陀螺产生进动现象是因其自转时角动量 L 始终

受到一个与 L 垂直的重力矩 M = r× mg, M⊥g, M⊥

r , 故 M⊥L, 因此, M 作用下 dL⊥L, 于是 L 的方向连

续改变, L 的矢端就绕 Oz 为中心轴做圆周运动。也

即 Oz′轴绕 Oz 转动, 即出现了陀螺的进动现象。

它是其自转角动量 L 受力矩 M 作用而产生的。

L 的矢端在水平面沿半径为 Lsin θ的圆作圆周运动。

dL 与进动角 dφ之间的关系如下

dL = L sinθdφ ( 4 . 5)

且
dφ
dt

= Ω为进动角频率

dL = L sinθΩdt = Mdt = r× mg dt

= mgr sin θdt = L sin θΩdt ( 4 . 6)

Ω =
mgr
L

=
mgr
Jω

( 4 . 7)

上式表明了进动角频率与力矩及角动量之间的定量关系。

综上讨论可知: 只要角动量受到一个与之垂直的力矩的作用, 则角动量就要产生进动, 表

现为角动量矢端沿一圆周运动, NMR 要用到这一结论。

圆电流包围的面积矢量 S 与电流强度 I 的乘积称为磁矩, 以 pm表示, p m与 S 同向, 二者关

系为

pm = IS ( 4 . 8)

单位为 A·m
2
。

置于外磁场中的磁矩要受到外磁场的磁力矩作用, 并且有磁势能

E = A = - pm B = - pm B cos θ ( 4 . 9)

即是 pm从与 B 同向状态变化到 pm与 B 偏离 θ角的过程中, 力偶力 F 做的功。

这个结果对任意磁矩都成立, 如微观粒子磁矩为 μ, 则其处于磁场中的磁势能为

E = - μ·B = - μ·B cos θ ( 4. 10)

( 3 ) 原子核的自旋运动

某些原子核和电子一样也有自旋现象。试验证明, 原子核的自旋量子数 I 与核的质子数

和中子数有关。

①质量数为偶数, 原子序数也为偶数( 质子数是偶数, 中子数也为偶数 ) 的核, 则自旋量子

数 I = 0, 没有自旋现象。例如,
12

C6 ,
16

O8 ,
32

S16 等核。

②质量数为奇数( 质子数是奇数, 中子数是偶数、或质子数是偶数, 中子数是奇数 ) 的核,
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自旋量子数 I = 1 /2 , 3 /2, 5 /2⋯等半整数。例如,
1
H1 ,

13
C6 ,

15
N7 ,

19
F9 ,

31
P1 5 等核, I = 1 /2。

11
B5 ,

33
S16 ,

13
C6 ,

35
Cl17 ,

3 7
Cl 17 ,

79
Br35 ,

81
Br35 等核, I = 3 /2。

17
O8 ,

27
Al1 3 ,

55
Mn25 等核, I = 5 /2。

③质量数为偶数, 原子序数为奇数 ( 质子数是奇数, 中子数也为奇数 ) 的核, I = 1, 2 , 3, ⋯

等正整数。例如,
2
H1 ,

6
Li 3 ,

14
N7 等核。

自旋量子数 I≠0 的原子核要进行自旋运动, 原子核的自旋运动用自旋角动量 L 来描述, L

的方向与自旋轴重合。自旋角动量 L 的数值, 根据量子力学计算

L =
h

2π
I( I + 1) = h I( I + 1 ) ( 4. 11)

式中, h 为普朗克常数。可见自旋角动量的大小决定于核的自旋量子数。因 I 是量子化了的

值, 故 L 值也是量子化了的值。

图 4. 3 原子核的磁矩

( a) I = 0 的核  ( b) I≠0 的核

( 4) 原子核的磁矩

原子核带有一定的正电荷, 粗略地讲, 可以认为这些电

荷均匀分布在原子核的表面上。I≠0 的核, 有自旋运动, 因

此, 这些电荷也围绕旋转轴旋转, 从而产生一个循环电流。

有循环电流就会产生磁场, 这就如同电流通过线圈时产生磁

场一样, 如图 4. 3 所示。因此, 凡是自旋量子数不为零的原

子核都会产生一个磁场, 也就是说它们像一个小磁铁一样具

有磁性质, 一般用磁矩 μ来描述这种磁性质。μ的方向垂直

于循环电流的平面, 并与自旋角动量 L 的方向重合。核磁矩

μ与自旋角动量 L 成正比, 即

μ = γ·L ( 4. 12)

式中, γ为核的磁旋比( 又称为旋磁比) , 是核的特征常数, 与核的运动无关。不同的原子核有

不同的 γ值, 据推导, 磁旋比以式( 4. 13 ) 计算

γ=
e

2mP c
gN ( 4. 13)

式中, e 是质子电荷, 数值与电子电荷相同; mP是质子的质量; c 是光速; gN是核的朗特因子。

原子核磁矩的绝对值

μ = γ· L ( 4. 14)

将 γ和 L 值代入式( 4. 14 ) , 得

μ =
eh

4πmP c
gN I( I + 1) = μN gN I( I + 1) ( 4. 15)

式中, μN为核磁子, 是计算核磁矩的单位, 其值为

μN =
eh

4πmP c
= 5. 05× 10

- 27

( 5 ) 原子核的电四极矩

在原子核中有一些原子核( I = 0, 1 /2) 的电荷分布呈球形对称, 但是大多数原子核( I > 1 /2)

的电荷分布不是球形对称的, 一般是用原子核的电四极矩 QN来度量核中电荷分布离开球形对称

的程度, 其公式可写为

QN =
2
5

Z e ( b
2

- a
2
) ( 4. 16)
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式中, b, a 分别为椭球纵向和横向半径, Z e为球体所带电荷。QN > 0, 则 b > a , 相当于电荷分布

是一个拉长了的椭球体。当 QN < 0, 则 b < a , 相当于电荷分布是一个压扁了的椭球体。

4 . 2 . 2 自旋核在静磁场中的行为

( 1 ) 自旋核在磁场中的自旋取向

若将具有自旋的原子核置于磁场中, 自旋核角动量在磁场中受到力矩的作用进行定向排

列。从量子力学的观点即为空间量子化, 它与自旋量子数 I 有关, 共有 2I + 1 个取向, 可用磁

量子数 m 表示, 即 m = I, I - 1, I - 2 , ⋯ - I。若 I = 1 /2 有 2 个取向, 即 m = 1 /2 , - 1 /2。I = 1 有

3 个取向, 即 m = 1, 0 , - 1。I = 3 /2 有 4 个取向, 即 m = 3 /2 , 1 /2, - 1 /2, - 3 /2。如图 4. 4 所示。

核自旋角动量根据空间量子化规律在 z 轴上投影为

图 4. 4 自旋角动量的空间量子化

Lz =
h

2π
m = ηm ( 4. 17)

由于 m 的取值范围只有( 2I + 1 ) 个, 因此, Lz也只能取( 2 I + 1) 个数值, Lz的各个可能值之间相

差 η的整数倍。

角动量在 z 轴上投影的最大值通常用 L表示, 其值为

L = ηI ( 4. 18)

同样核磁矩在磁场中也有( 2 I + 1) 取向, 如图 4. 5 所示。

图 4. 5 核磁矩在磁场中的取向

核磁矩在 z 轴上的投影为
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μz = γLz = γηm ( 4. 19)

核磁矩投影的最大值为

μ= γL = γηI ( 4. 20)

图 4. 6 在磁场 B0中

的核磁矩 μ

( 2 ) 核磁矩在静磁场中的能量

前已述及自旋角动量不等于零的原子核都具有自旋磁矩。如果把

这种核放在静磁场 B0 中, 那么磁场对核磁矩有一个作用力, 使核磁矩

在磁场中具有一定的能量, 如图 4 . 6 所示。设静磁场 B0 与 z 轴方向重

合, 核磁矩 μ与 μz 之间的夹角为 α, 这时 μ与 B0 相互作用的能量 E 等

于二者点乘积的负值, 即

E = - μ·B0 = - μ· B0 cosα

又因 μz = μ cosα

所以 E = - μz·B0 ( 4. 21)

  核磁矩在静场 B0 中的能量等于核磁矩在静磁场方向上的投影与磁场强度乘积的负值, 由

式( 4 . 19) 和式( 4. 21) 可知核磁矩在各能级上的能量应为

E = - μz·B0 = - γηmB0 ( 4. 22)

可见核磁矩在静磁场中的能量也是量子化的, 把这些不连续的能量值称为原子核的能级, 按照

能量值的大小画出的图称为能级图, 如图 4. 7 所示。

图 4. 7 核磁矩磁场中的能级图

从图 4. 7 中可见, 核磁矩在磁场中的能级的数目取决于核自旋量子数 I, 能级总数为

2 I + 1。磁量子数 m 为正值的那些状态, 核磁矩 μ与静磁场方向同向, 这些状态的能量为负

值, 因此为低能态。而磁量子数 m 为负值的那些状态, 核磁矩片与静磁场 B0 方向相反, 这些状

态的能量为正值, 因此为高能态。每个能级的能量绝对值与磁场强度成正比。由于 m 可能取

的数值按顺序相差为 1, 因而两相邻能级能量之差为

ΔE = γηB0 ( 4. 23)

因此, 核磁矩在外磁场一定的情况下, 能级分裂是等距的, 如图 4. 7 所示。随着磁场强度的增

加, 相邻两能级之间的能量差( ΔE) 也按比例增加。

( 3 ) 自旋核在静磁场中的进动

由上所述, 自旋核有一定的自旋角动量, 如同陀螺一样作自旋运动。当陀螺不旋转时, 它

在重力的作用下就会倾倒下来。而当陀螺旋转时, 即使它的旋转轴离开垂直地面的方向, 在重

力作用下, 它并不会倒下来, 而是围绕着地面的垂线进行进动, 即陀螺在地球引力场中的进动。

如图 4. 8 所示。
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    图 4. 8 陀螺的进动              图 4. 9 磁性核在磁场中的进动

核磁矩在静磁场的作用下, 也如同旋转陀螺在地球引力场中一样进行进动。如图 4 . 9 所

示。经典力学的观点认为: 一个磁矩为 μ的孤立原子核处于磁场强度为 B 磁场中, 若磁矩与

B 的方向不同, 则磁场作用产生的力矩 T 为

T = μ× B ( 4. 24)

此力矩迫使原子核的自旋角动量 L 改变, 即

T =
dL
dt

= μ× B ( 4. 25)

将式( 4 . 25) 两边乘以 γ得

γ
dL
dt

= γ[ μ× B] ( 4. 26)

将式( 4 . 12) 代入式( 4. 26) 即

dμ
dt

= γ[ μ× B] = γ

i j k

μx μy μz

Bx By Bz

( 4. 27)

核磁矩对时间的变化率等于磁矩与磁场强度的矢量积并乘以磁旋比 γ。写成分量形式

dμx

dt
= γ( μy Bz - μzBy ) ( 4. 28a)

dμy

dt
= γ( μzBx - μx Bz) ( 4. 28 b)

dμz

dt
= γ( μx By - μy Bx ) ( 4. 28c)

  现在研究核磁矩 μ在静磁场 B0 中的运动。假设 B0 沿着 z 轴的方向, 核磁矩 μ与 B0 之间

夹角为 α, 如图 4. 10 所示, Bz = B0 , Bx = By = 0, 把此值代入式 ( 4. 28 a ) , 式 ( 4 . 28b ) , 式

( 4 . 28c) , 即

dμx

dt
= γμy B0 ( 4. 29a)
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dμy

dt
= - γμx B0 ( 4. 29 b)

dμz

dt
= 0 ( 4. 29c)

  这就是磁矩 μ在静磁场 B0 中的运动方程。由方程( 4. 29c) 可知, μz是一个常数, 这说明 μ

在 z 轴上的投影是不变的, 为解运动方程 μx , μy , 对方程 ( 4. 29a ) 再取一次导数, 并把式

( 4 . 29b) 代入, 得

d
2
μx

dt
2 + γ

2
B

2

0 μx = 0 ( 4. 30)

这是一个简谐振动方程, 它的解为

μx = A cos ( γB0 t + φ) ( 4. 31)

μy = - A sin ( γB0 + φ) ( 4. 32)

用 ω0 = γB0 代入 μx , μy中可得

μx = A cos ( ω0 t + φ) ( 4. 33)

μy = - A sin ( ω0 + φ) ( 4. 34)

  由方程( 4 . 29c) 解得     μz = 常数 ( 4. 35)

由式( 4 . 33) 和式( 4. 34) 可得

μxy
= μ

2

x + μ
2

y = A ( 4. 36)

A 为常数。

可见, μ在 x 轴上的投影按余弦规律变化, μ在 y 轴上的投影按正弦规律变化, μ在 xy 平

面上的投影的绝对值 μxy 是一个常数, 说明 μ在 xy 平面上进行转动, 转动频率为 ω0。

图 4. 10 核磁矩各分量的运动             图 4. 11 μ的进动方向

根据上述公式可以看出, 核磁矩 μ在静磁场中绕 B0进动, 进动频率为 ω0 = γB0 , ω0 与 γ和

B0 成正比, 与 μ和 B0 之间的夹角 α无关, 这种进动称拉莫尔进动( LARMOR PRECESSION) , ω0

称为拉莫尔频率( LARMOR FREQUENCY) 。

根据上面公式也可以确定自旋核的进动方向。假设 t = 0 的时刻, μxy处在 x 轴上即 μy =

0 , 当有时间正增量 Δt 以后, 在 Δt 很小的时候 μy = - A sin( Δt) ≈ - Aω0 Δt, 为负值, 即当时间

从零开始以后不久有一个小小的增量时, μxy 在 y 轴上的投影首先出现负值。由此可见, 当 γ
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为正值时, 如果对着 z 轴观察, μ是向着顺时针方向进动, 如图 4. 11 所示。

同理, 当 γ为负值时, μ是向着反时针方向进动。

由此可见核磁矩 μ在静磁场中围绕 B0 进动, 它的运动轨迹是圆锥体。在进动过程中, 核

磁矩的能量不发生变化。

4. 3 核磁共振现象的产生

4 . 3 . 1 核磁共振现象和共振条件

( 1 ) 核磁共振现象

经典力学的观点: 核磁矩具有一定的能量, 在静磁场中以定角 α作拉莫尔进动, 但没有能

量变化。为使核磁矩 μ所具有的能量发生变化, 必须在静磁场的垂直平面内, 施加以 ω角速

度旋转的第二个磁场 B1 , 一般 B1 n B0。这时来研究核磁矩 μ的运动。为了获得角速度为 ω

的磁场 B1 , 实际上一般都是在 x 轴方向上加一个线偏振的交变磁场 2 B1 cos ωt, 如图 4. 12 ( a)

所示, 即在 x 轴上的振荡线圈中加上交变的电压, 使其振幅为 2B1 , 振荡角频率为 ω, 则振荡线

偏振磁场为 Bx = 2B1 cos ωt。可以把这个线偏振磁场看做是由大小相等, 旋转方向相反的两个

圆偏振的磁场 B1 的叠加而成, 如图 4. 12( b) 所示。

图 4. 12 线偏振磁场分解为两个旋转磁场

其中, 一个磁场的旋转方向与核磁矩旋转方向相同, 角频率相近, 它能够与核磁矩相互作用。

而另一个磁场与核磁矩的方向相反, 所以与核磁矩的作用可以忽略。为了简化与直观起见, 假

设有一个旋转坐标系 x′y′z′, 如图 4. 13( a) 所示。它的 z′轴与固定坐标系 xyz 的 z 轴以及 B0 相

重合, 它的 x′, y′轴围绕 z 轴旋转。假如旋转磁场 B1 与 x′轴永远重合, 这表示两者的旋转速度

一致, 那么, 在 x′y′z′系中就可以认为 B1 是静止的。上面讲到, 核磁矩 μ在固定坐标系中以角

频率 ω0 = γB0围绕 B0 进动。如果使所加的旋转磁场的频率 ω正好等于核磁矩的进动频率 ω0 ,

那么, 在 x′y′z′系中观察, μ也是静止的。但是由于加上 B1 磁场, μ将受到一个相当于静磁场

B1 的作用, 根据前面证明的结论, μ就围绕 B1 发生进动。这个进动的角频率为 ω1 = γB1 , 一般

B1 很小, 因此, 这个进动比较慢。在 xyz 系中观察, 将看到两种进动的合成。由于 μ围绕 B1 的
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图 4. 13

( a) 两种坐标系的关系 ( b) μ在旋转坐标系中的运动

进动, 使核磁矩 μ与静磁场 B0 的夹角 α发生变化, 根据公式 E = - | μ| | B0 | cos α, 当 α变化

时, μ在 B0中的能量也发生变化( α角增加, 能量增加) , 而这个能量变化是以所加旋转磁场的

能量变化为依据的。如果 α角增加, 核磁矩就要从外加交变磁场中吸收能量, 这就是核磁共

振。共振条件为

ω = ω0 = γB0 ( 4. 37)

  μ围绕 B1 的进动方向跟上面得出的结论一致, 即对着 B1 看, 如果 γ> 0 , μ向顺时针方向进

动, 如果 γ< 0, μ向反时针方向进动。从图 4. 13 ( b) μ在旋转坐标系中可以见到, 由于 μ的开

始位置不同, B1 的作用可能使 α增加, 相当于核的能量增加, 它从 B1 吸收能量。如果 μ处于左

半部分, B1 的作用使 α角减小, 相当于核的能量减小, 它把能量交给 B1 场。如果 B1 与磁矩 μ

在 x′y′面上的投影 μx′y′之间的相位是直角, 那么, α角的增加最有效。如果 B1 与 μx′y′的相位

接近 0°或 180°, 则 α角的增加不是很有效。

当外加的交变磁场频率 ω不等于核的进动频率 ω0 时, 那么, 在 x′y′z′坐标系中 μ就不是静

止的, 而 μx′y′相对于 B1 旋转。如果 ω与 ω0 相差不大, 那么, μ旋转得很慢, 它可能在阴影部分

停留很久, 然后在非阴影部分停留很久, 因此, 核对能量的吸收和发射是交替进行的。如果 ω

与 ω0 相差很大, 这个交替发生得很快, 实际上相当于 α不变, 因此, 也看不到能量的发射与吸

收, 即 ω≠ω0 时, 不发生共振。

量子力学的观点, 根据空间量子化的规则, 相邻两能级间的能量差为 ΔE = γhB0 。

原子核在能级之间的跃迁, 根据量子力学的选择定则, 认为这里只有磁量子数的变化, 即:

Δm = ±1 , 相邻两能级之间的跃迁才是允许的。如果把电磁波作用到原子核系统上, 当这个电

磁波的频率所决定的能量正好等于原子核两相邻能级之间的能量差, 即:

hν= ΔE = γhB0 ( 4. 38)

  这个电磁波就会引起原子核在这两个能级之间跃迁, 从而引起原子核对电磁波的吸收, 这

就是核磁共振现象。根据式( 4 . 38) 得出共振条件为

ν=
γ

2π
B0 ,  ω = γB0 ( 4. 39)

这结论与经典力学的观点是一致的。
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图 4. 14 核磁矩在进动圆锥之间的跃迁

综合经典力学和量子力学的观点, 可以这样来研

究原子核在磁场中的运动。自旋原子核的磁矩 μ在

外磁场 B0 中以 ω0 = γB0 的角频率围绕 B0 进动。当没

有交变磁场 B1 时, μ与 B0 的夹角 α保持不变, 因此,

在磁场中核磁矩只能取某些固定的方向。例如, I =

1 /2的核, 核磁矩 μ只能有两个方向。把进动的概念

与空间量子化的概念结合起来, 认为核磁矩是在两个

可能的进动圆锥上进动。如图 4. 14 所示。

当 μ在上面的进动圆锥上进动时 ( 与 B0 同向 ) ,

相当于核磁矩在 m = 1 /2 的低能级状态。当 μ处在下

面的进动圆锥时 ( 与 B0 反向 ) , 相当于核磁矩处于

m = - 1 /2的高能级状态。在垂直于 B0 的平面上, 即

在 x 轴方向上加一个交变磁场 Bx , 从而产生一个旋转

磁场 B1 。如果旋转磁场角频率满足共振条件 ω0 =

γB0 , 那么, 处在上面的进动圆锥上的原子核就会吸收

交变磁场能量而跃迁到下面的进动圆锥上来, 即从低

能级跃迁到高能级, 这就是核磁共振现象。当然, 当核磁矩从下面的进动圆锥跃迁到上面的进

动圆锥上来时, 即从高能级跃迁到低能级时, 原子核要通过无辐射的形式放出能量。

( 2 ) 核磁共振条件的讨论

上面由经典力学得出的共振条件与量子力学得出的结论是一致的, 即

ω = ω0 = γB0

ν= ν0 =
γB0

2π

此式即拉莫尔方程, 是核磁共振的最基本公式, 它规定了磁性核在一定的磁场中引起共振的必

要条件。下面从 3 个方面来考虑满足核磁共振条件。

①为了找到核磁共振信号, 可以固定磁场强度, 扫描电磁波频率。当满足拉莫尔方程时,

即有共振信号, 这是扫频法; 采用固定频率, 扫描磁场的是扫场法; 也可以固定磁场, 以一个含

有各种频率的宽频带去覆盖核磁共振区域, 使得全部同类核同时被激发, 这种方法叫脉冲法。

扫频和扫场法又称连续波法。

②无论扫频法还是扫场法, 原子核种类不同, 即磁旋比 γ不同, 共振频率( 或引起共振的

磁场) 也不同, 其频率( 或引起共振的磁场) 的大小取决于磁旋比 γ, 某些核的 γ值可由表 4. 1

查到。

例 4. 1 
1
H 与

13
C 核的磁旋比 γ分别为 26. 7× 10

7
rad /( s·T) 和 6. 7× 10

7
rad /( s·T) ,

在一个 T 的磁场强度之下,
1
H 与

13
C 的共振频率分别为

1
H:     ν=

γ
2π

B0 =
26. 7× 10

7
rad / ( s·T)

2× 3. 14
× 1 T = 42. 58 MHz

13
C:     ν=

γ
2π

B0 =
6. 7× 10

7
rad /( s·T)

2× 3. 14
× 1 T = 10. 70 MHz

③由拉莫尔方程可以看出, 共振频率与磁场强度成正比, 磁场强度增加, 共振频率也成比
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例地增加。图 4. 15 分别表示 I = 1 /2 , 1 , 3 /2 的自旋核的核磁矩的能级与磁场强度的关系。当

B0 = 0, 核磁矩 μ只有一个能级, 而 B0 不等于零时, 能级开始分裂, B0 越大, 能级裂分越大, ΔE

越大, 即相邻两个能级能量的差别越大, 或者说从低能级跃迁到高能级吸收的电磁波频率越

大。表 4. 2 列出
1
H 核磁共振的磁场强度和相应的共振频率。

图 4. 15 核磁矩的能级与磁场强度的关系

表 4. 1 某些核的磁旋比 γ

核
磁旋比 γ

γ/ ( rad·s - 1 ·T - 1·10 - 7 )
核

磁旋比 γ

γ/( rad·s - 1·T - 1 ·10 - 7 )
1 H
13

C
15 N
19

F
29 Si
31

L
2 D
7
Li

26 C. 752

6. 728

- 2. 712

25. 181

- 5. 319

10. 841

4. 107

10. 398

14 N
17 O

23 Na
33 S

35 Cl
37

Cl
39 K

1 q. 934

- 3. 628

7. 080

2. 055

2. 624

2. 184

1. 250

表 4. 2 不同磁场强度下产生核磁共振所需射频波的频率

频率 / MHz 磁场强度 / T 频率 / MHz 磁场强度 / T

60

90

100

180

200 ã

1 �. 409 2

2. 113 8

2. 348 6

4. 227 6

4. 697 3

220

250

270

360

600 ³

5 î. 167 1

5. 871 6

6. 341 4

8. 455 2

14. 092

4 . 3 . 2 核自旋态在各能级上的分布-玻尔兹曼分布

前面讨论了单个孤立自旋核的一般性质, 在均匀磁场中的行为以及核磁共振现象和共振

条件。如果是一群核, 它们具有哪些性质呢? 首先是这些核在均匀磁场中进行能级分裂。那
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么, 一群核在各能态上分布情况如何? 假设讨论 I = 1 /2 的核, 核之间无互相作用。对于

I = 1 /2的核只可能有两个能级, 在热平衡状态下令高能级上核数为 N
0

2 , 低能级上的核数为 N
0

1 ,

根据玻尔兹曼分布, 它们之比, 由式( 4 . 40) 给定

N
0

2

N
0

1

= exp -
ΔE
kT

= exp -
γηB0

kT
( 4. 40)

由于 γηB0 n kT, 式( 4. 40 ) 可以按泰勒级数展开取一级近似, 得

N
0

2

N
0

1

= exp -
ΔE
kT

≈ 1 -
γηB0

kT
( 4. 41)

通过以上可计算出热平衡状态时两能级上的核数目的差值 η0

η0 = N
0

1 - N
0

2

令 N 为热平衡状态核的总数目 N = N
0

1 + N
0

2

所以

N
0

2

N - N
0

2

= 1 -
γηB0

kT

整理得

N
0

2 =
N
2

1 -
γηB0

kT

1 -
γηB0

2kT

=
N
2

exp -
γηB0

kT

exp -
γηB0

2 kT

=
N
2

exp -
γηB0

2kT

=
N
2 1 -

γηB0

2 kT
( 4. 42a)

同理, 可得

N
0

1 =
N
2 1 +

γηB0

2kT

η0 = N
0

1 - N
0

2 =
N
2

γηB0

kT
( 4. 42 b)

  从上式可看到在热平衡状态下两能级上核数之间差值与总核数 N、静磁场强度 B0 成正

比, 而与绝对温度成反比。由于原子核两能级的能量差 ΔE = γηB0 很小, 因此, 两能级上核数

的差值也就很小。

例 4. 2 求常温 27 ℃即 300 °K 热平衡条件下,
1
H 核在 2. 3 T 均匀磁场中两能级上核数的

差值 η0 。

对于
1
H 核, I = 1 /2  ΔE = γηB0 = 26 . 753× 10

7
×

6. 626× 10
- 34

2× 3. 141 6
× 2. 3 = 6 . 48× 10

- 26
J

kT = 4. 11× 10
- 21

J

ΔE
kT

= 15. 65× 10
- 6

根据式( 4 . 42b) , 即

η0 = N
0

1 - N
0

2 =
N
2

γηB0

kT
=

N
2

( 15 . 65× 10
- 6

)

从此式可以看出, 2. 3 T 磁场的情况下, 如 N = 10
6
时在热平衡的状态, 两能级之间的核数之差
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约为 8 个, 即低能级上质子数比高能级上质子约多 8 个。

对于
13

C 核, I = 1 /2,

ΔE = γηB0 = 1. 626× 10
- 26

J

ΔE
kT

= 3. 92× 10
- 6

η0 = N
0

1 - N
0

2 =
N
2

γηB0

kT
=

N
2

( 3. 92× 10
- 6

)

  同样可看出, 2. 3 T 磁场情况下, 100 万个
1 3

C 核, 常温下在热平衡状态, 两能级之间核数之

差约为 2 个。所观察到的核磁共振信号完全是由这个核数目的差值形成的。

4 . 3 . 3 饱和现象

由核自旋态在能级上分布的情况可知: 能级之间的核数目相差极少, 因此, 在核磁共振的

条件下, 如何保持这个核数的差值是很有意义的。由于在射频场的作用下低能态的核要吸收

射频场的能量, 从低能态向高能态跃迁而产生共振信号。如果高能态上的核无法及时回到低

能态, 自旋核系统继续吸收射频场的能量, 低能态上核的数目逐渐减少, 两能级上核的数目趋

于相等, 吸收能量减少或消失, 则核磁共振信号减少或消失, 这种现象称为饱和现象。

图 4. 16 电磁辐射与物质的相互作用

( a) 感应吸收  ( b) 感应辐射  ( c) 自发辐射

这种饱和现象随着时间的变化是如何进行的, 已知电磁辐射与物质相互作用有感应吸收、

感应辐射、自发辐射 3 个过程, 如图 4. 16 所示。所谓感应吸收, 处于低能态 E1 上的核在外界

电磁波的作用下, 吸收一个电磁波的能量子 hν12 , 跃迁到高能态 E2 去, 外加电磁波的能量减

弱, 此称为感应吸收, 如图 4. 16 ( a) 所示。处于高能态 E2 上的核在外界电磁波的作用下, 从 E2

跃迁到低能态 E1 上, 并把多余的能量以电磁波的形式放出去, 这时外加电磁波的强度增加, 这

个过程称为感应辐射, 如图 4. 16( b) 所示。处于高能态 E2 上的核自发地跃迁到低能态 E1 上,

并把多余的能量以电磁波 hν12 的形式辐射出来称为自发辐射, 如图 4. 16( c) 所示。

对于原子核而言, 感应吸收几率 L12 与感应辐射的几率 L21 是相等的, 而自发辐射的几率是

随跃迁频率的立方而改变的, 在核磁共振这样低频的情况下, 自发辐射几率较小, 难以发生。

下面研究饱和现象, 即研究高低能级上核数随时间变化的规律。

已知 L12 = L21 , 并令它等于 L, 即 L = L12 = L21 , 现在来看低能级上核数的变化规律。在射频

照射的情况下高能级上的核数为 N2 , 低能级上的核数为 N1 。而 N1是逐步减少的, 所以它随时

间的变化率应为负值, 即
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dN1

dt
= N2 P 2 1 - N1 P 12 = - P( N1 - N2 ) ( 4. 43)

令 N1 + N2 = N  N1 - N2 = η

则

N1 =
N + η

2
,  N2 =

N - η
2

d N + η
2

dt
= - P N + η

2
-

N - η
2

= - Pη

1
2

dη
dt

= - Pη,  
dη
dt

= - 2Pη,  
dη
η

= - 2Pdt

  上式两边积分, 得

∫
η

η0

=
dη
η

=∫
t

0
- 2P dt

η= η0 e
- 2 pt

( 4. 44)

积分限从射频接通的瞬间到某一时刻 t, 相应的两能级上核数之差的积分限为 η0 到 η, 它们分

别代表在静磁场中热平衡状态下的核数之差和照射 t 时刻后核数之差。从积分结果看其物理

意义, 除其他因素参与以外, 射频照射开始核吸收射频波能量由低能态向高能态跃迁, 低能态

的核数 N1 逐渐减少, 高能态核数 N2 逐渐增加, 它们之间的差值按指数规律衰减逐渐趋于零, 高

能态与低能态的核数趋于相等, 结果就达到饱和。饱和后射频波继续照射时, 两能级上的核处

于动态平衡之中, 对照射的电磁波能量净吸收为零, 核磁共振将无法进行下去, 其核磁共振信

号消失。

4 . 3 . 4 原子核系统磁化强度矢量的运动

前几节已分析了磁性核在磁场中的运动规律, 但在核磁共振实验中所用的样品含有大量

的磁性核, 因此, 需要研究磁性核集团在磁场中的运动规律。

图 4. 17 I = 1 /2 核磁矩系统的矢量和

( 1 ) 静磁化强度矢量

为了研究核磁矩的宏观特性, 布洛赫提出了原子核

磁化强度矢量的概念, 用 M 表示。其定义为单位体积内

核磁矩的矢量和, 即 M = ∑
N

i = 1

μi。一般情况下, 即无磁场

作用, 原子核系统中各核磁矩的方向是杂乱无章的, 它

们的矢量和等于零( M = 0) 。但是如果把原子核系统放

入磁场中时, 各原子核磁矩都围绕磁场方向以一定的角

度和角速度进动, 并进行能级分裂。与磁场方向同向的

核磁矩处于低能级, 与磁场方向反向的核磁矩处于高能

级, 两能级上的核数服从波尔兹曼分布, 低能级上核数

高于高能级的核数。根据 M = ∑
N

i = 1

μi 式可知, M 在 z轴的

投影 Mz ≠ 0 , 但是核磁矩进动相位是随机的, 因此, 它在
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xy 面内投影是均匀分布的, 所以 M 在 xy面上的投影 Mxy = 0。因此, 在静磁场中, 原子核磁化强

度矢量 M 就等于纵向分量, 其数值很小与 B0 方向一致, 如图 4 . 17 所示。

这种在静磁场中的原子核的磁化强度矢量称为静磁化强度矢量, 用 M0 表示。其大小为

M0 = ∑
N

i = 1

μiz 或  M0 = ∑
I

- I

μmzNm

式中, Nm 是 m 能级上磁性核数, μmz是 m 能级上核磁矩在 z 轴上投影。

M0 大小推导如下: 当一个样品受到磁场 B0 的作用之后, 样品中各核磁矩将沿着磁场 B0 有

不同的取向, 相应的能量为 E m , E m = - mγηB0 。若单位体积内有 N 个原子核分布在 2I + 1 个

能级上, 由波尔兹曼分布可知, m 能级上原子核的个数 Nm 正比于 exp
ΔE
kT

, 因此, 可得到下式

N1

exp
IγηB0

kT

=
N I - 1

exp
( I - 1) γηB0

kT

= ⋯ =
Nm

exp
mγηB0

kT

=
∑

I

- I

Nm

∑
I

- I

exp
mγηB0

kT

所以 Nm = ∑
I

- I

Nm

exp
mγηB0

kT

∑
I

- I

exp
mγηB0

kT

= N

exp
mγηB0

kT

∑
I

- I

exp
mγηB0

kT

因为在核磁共振中,

mγηB0

kT
n 1

上式可用泰勒级数展开, 忽略高次项, 即

Nm = N
1 +

mγηB0

kT

∑
I

- I
1 +

mγηB0

kT

( 4. 45)

M0 = ∑
I

- I

Nmμmz = N
∑

I

- I
1 +

mγηB0

kT
γηm

∑
I

- I
1 +

mγηB0

kT

= Nγη
∑

I

- I
m +

m
2
γηB0

kT

∑
I

- I
1 +

mγηB0

kT

又因

∑
I

- I

m = 0  ∑
I

- I

I = 2I + 1

∑
I

- I

m
2

=
1
3

I( I + 1 ) ( 2I + 1)

所以

M0 = Nγη

γηB0

3kT
I( I + 1) ( 2I + 1 )

2 I + 1
= N( γη)

2 I( I + 1) B0

3 kT
=

I( I + 1) N( γη)
2

3kT
B0
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令 χ0 =
I( I + 1 ) N( γη)

2

3 kT
( 4. 46)

M0 = χ0 B0

此式为居里公式, 其比例常数 χ0 称为静磁化率( 也称居里磁化率) 。

当 I = 1 /2 的核

M0 =
NB0 ( γη)

2

4kT
( 4. 47)

  例 4. 3 室温下 1 ml 水在磁场 4. 7 T( XL—200) 中质子的静磁化强度矢量 M0 是多少?

M0 =
NB0 ( γη)

2

4kT

N = 1 ml× 1. 00 g /ml×
1

18
mol /g× 2 个 / mol× 6. 02× 10

23

= 6. 69× 10
22
个

B0 = 4. 7 T

γη= 2. 675 2× 10
8
×

6. 626× 10
- 34

2× 3. 141 6
J / T = 2. 82× 10

- 26
J / T

kT = 4 . 11× 10
- 2 1

J

M0 =
6. 69× 10

22
× 4. 7× ( 2. 82× 10

- 26
)

2

4× 4. 11× 10
- 21 J /T = 1. 52× 10

- 8
J / T

( 2 ) 磁化强度矢量的弛豫过程

前面已讨论过, 核磁矩从高能级向低能级的弛豫过程, 而在宏观上应表现为磁化强度矢量

的弛豫过程。如果原子核系统受到外界的作用( 如射频场的作用 ) , 核磁化强度矢量就会偏离

平衡位置 Mz≠M0 , Mxy≠0。此时磁化强度的纵向分量小于平衡值 M0 , 并出现了一个横向分量

Mxy。当外界作用停止后, 这种核系统的不平衡状态不能维持下去, 而是要自动地向平衡状态

恢复。但是这种恢复需要一个过程, 即需要一定的时间, 因此, 把原子核系统从不平衡状态向

平衡状态恢复的过程称为弛豫过程。

将 z 轴方向的弛豫过程称为纵向弛豫, 即

dη
dt

= -
1
T1

( η- η0 ) ( 4. 48)

两边同乘 ∑μz , 得

∑μz

dη
dt

= - ∑
1
T1

( η- η0 ) μz

dMz

dt
= -

1
T1

( Mz - M0 ) ( 4. 49a)

∫
Mz

M0 c os α

dMz

Mz - M0

=∫
t

0
-

1
T1

dt

ln
Mz - M0

M0 cos α- M0

= -
t

T1

Mz = M0 1 + ( cos α- 1) e
-

t
T1 ( 4. 49 b)
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  将水平方向的弛豫过程称为横向弛豫, 即

dη
dt

= -
η

T21

两边同乘 ∑ μxy , 得

∑μxy

dη
dt

= ∑ -
η
T2

μxy

dMxy

dt
= -

Mxy

T2

( 4. 50a)

∫
Mxy

M0 si n α

dMxy

Mxy

= -∫
t

0

dt
T2

ln
Mzy

M0 sin α
= -

t
T2

Mxy = M0 sin αe
-

t
T2 ( 4. 50 b)

其弛豫过程如图 4. 18 ( b) 所示。

图 4. 18 核磁化强度矢量的弛豫过程

( a) 平衡状态的磁化强度矢量

( b) 不平衡状态的磁化强度矢量

实验表明, 对于大多数不太粘的液体, 式

( 4. 49a) 、式( 4. 49b) 、式( 4 . 50a) 、式( 4. 50b)

这 4 个公式是适用的。其中, T1 是描述核磁

化强度的纵向分量 Mz恢复过程的时间, 因此

称为纵向弛豫时间。这个过程是由于核自旋

系统与周围介质交换能量所引起的, 因此 T1

也称为核的自旋-晶格弛豫时间。而 T2 是描

述核磁化强度横向分量 Mxy ( 包括 Mx , My ) 恢

复过程的时间, 因此称为横向弛豫时间。这

过程是由于核自旋系统内部交换能量所引起

的, 因此 T2也称为核的自旋-自旋弛豫时间。

( 3) 磁化强度矢量的运动和布洛赫方程

磁化强度矢量不仅受到外加恒定静磁场

的作用, 而且还受到射频场和本身弛豫效应的作用。布洛赫假设核磁化强度矢量受磁场的作

用与它本身弛豫作用是各自独立发生的, 在连续波核磁共振中是同时进行的, 因此, 它们可以

进行简单的叠加。下面分别讨论固定坐标系与旋转坐标系中的布洛赫方程。

1 ) 固定坐标系中磁化强度矢量的运动和布洛赫方程

在前几节讨论中, 知道核磁矩在外加磁场中的运动为

dμ
dt

= γ[ μ× B]

  根据磁化强度矢量的定义

M = ∑
N

i = 1

μi

  如对等同核而言, 则

M = N·μ
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因此将上式两边同乘以 N, 得

N
dμ
dt

= γ[ Nμ× B]

dM
dt fi x

= γ[ M× B] ( 4. 51)

再加上弛豫的作用, 则布洛赫方程为

dM
dt fi x

= γ( M× B) -
Mx i + My j

T2

+
Mz - M0

T1

k

= γ

i j k

Mx My Mz

Bx By Bz

-
Mx i + My j

T2

+
Mz - M0

T1

k

其中, i, j , k 为固定坐标系统中 x, y, z 各轴方向的单位矢量, 写成分量的形式如下:

dMx

dt
= γ[ My Bz - MzBy ] -

Mx

T2

( 4. 52a)

dMy

dt
= γ[ MzBx - Mx Bz ] -

My

T2

( 4. 52 b)

dMz

dt
= γ[ Mx By - My Bx ] -

Mz - M0

T1

( 4. 52c)

由于在垂直于 z 轴施加射频场 B1 在固定坐标系中 x 轴, y 轴分量为 Bx = B0 cos ωt, By = - B1 sin ωt,

Bz = B0 将其代入式( 4. 52a) 、式( 4. 52b) 、式( 4. 52c) 中, 即

dMx

dt
= γ( My B0 + Mz B1 sin ωt) -

Mx

T2

( 4. 53a)

dMy

dt
= γ( Mz B1 cos ωt - Mx B0 ) -

My

T2

( 4. 53 b)

dMz

dt
= γ( - Mx B1 sin ωt - My B1 cos ωt) -

Mz - M0

T1

( 4. 53c)

  以上为固定坐标中布洛赫方程的分量形式。实践证明这些方程对于液体物质是适用的,

因此, 在核磁共振中得到了广泛的应用。严格地讲, 假设两个因素独立发生作用, 事实上并不

完全正确, 用量子力学的方法可以找到它们之间的相互作用项, 但计算起来相当烦琐。布洛赫

用简化的假设描述核磁共振现象, 避免了烦琐的计算。

2 ) 旋转坐标系中磁化强度矢量的运动和布洛赫方程

为了更简化起见, 更精确地理解磁化强度矢量 M 在磁场 B0 和 B1 以及弛豫等作用下的运

动, 现在引入旋转坐标系 x′y′z′, 并假设 x′y′z′旋转坐标是围绕 B0 场, 与射频场 B1 同方向同频率

旋转, 如图 4. 19 所示。

设 i, j , k 分别是旋转坐标系中 x′y′z′轴上单位向量, 那么, M 在 x′y′z′中的表达形式为

M = Mx′i′+ My′j′+ Mz′k′

式中, i′, j′, k′, M 这几个量在固定坐标系 xyz 中都是随时间而变化的量, 根据导数公式, 得到

在 xyz 坐标系中 M 的导数为
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图 4. 19 两种坐标中 B0 , B1及磁化强度矢量在 B0 , B1 中的运动

( a) 固定坐标系在旋转坐标系中 B0 , B1  ( b) 磁化强度矢量在 B0 , B1中的运动

dM
dt fi x

=
dMx′

dt
i′+ Mx′

di′
dt

+
dMy′

dt
j′+ My′

dj′
dt

+
dMz′

dt
k′+ Mz′

dk′
dt

=
dMx′

dt
i′+

dMy′

dt
j′+

dMz′

dt
k′+ Mx′

di′
dt

+ My′

dj′
dt

+ Mz′

dk′
dt

( 4. 54)

  由于旋转坐标 x′y′z′中的 3 个单位矢量 i′, j′, k′是不变的量, 因此, 上式的第一部分描述 M

在旋转坐标系中运动, 即

dM
dt rot

=
dMx′

dt
i′+

dMy′

dt
j′+

dMz′

dt
k′ ( 4. 55)

由于 i′, j′, k′是单位矢量, 在固定坐标系中它们对时间的导数不会使它们的长度改变, 仅其旋

转方向发生改变, 因此其导数等于旋转角速度 ω与单位矢量的叉乘积:

di′
dt

= ω× i′ ( 4. 56a)

dj′
dt

= ω× j′ ( 4. 56 b)

dk′
dt

= ω× k′ ( 4. 56c)

将式( 4 . 56) 各式代入式( 4. 54) 中, 得

dM
dt fi x

= dM
dt rot

+ ω× ( Mx′i′+ My′j′+ Mz′k′)

= dM
dt rot

+ ω× M ( 4. 57)

即得

dM
dt rot

= γ[ M× B] - ω× M

= γ M× B - M×
ω
γ

= γ M× B -
ω
γ

( 4. 58)
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式中,
ω
γ
项具有磁场量纲的项, 因此, 可以把它看做是由于坐标系转动而引起的“虚设”的磁

场, 如果用一个有效场 Be ff代替括号中的量, 即

Be ff = B -
ω
γ

代入式( 4 . 58) , 得

dM
dt rot

= γ[ M× Be ff] ( 4. 59)

比较式( 4 . 59) 与式( 4. 51) 可以看出, 如果在旋转坐标系中用有效场 Be ff代替外加磁场 B0 , 那

么, M 在这里的运动方程就与固定坐标系中形式相同, 如同有一个静磁场 B e ff作用在 M 上, 使

M 围绕 B eff发生进动, 进动角速度 ω= γ Be ff 。根据假设, 选择旋转坐标系 x′y′z′旋转方向和

频率与 B1 旋转方向和频率相同, 因而能使计算与公式简化, 也使运动简化。

如考虑到弛豫的效应, M 在旋转坐标系中的布洛赫方程式应为

dM
dt rot

= γ[ M× Be ff ] -
M x i′+ M y j′

T2

+
Mz - M0

T1

k′

令 Be = Be ff , 即

dM
dt rot

= γ

i′ j′ k′

Mx′ My′ Mz′

Be x′ Be y′ Be z′

-
Mx′i′+ My′j′

T2

+
Mz′ - M0

T1

k′ ( 4. 60)

求上式布洛赫方程解仍然比较麻烦, 但对一些特殊情况比较容易, 即外磁场仅包括 B0 , B1 , 则

Bex′= B1 , Bey′= 0, Be z′= B0 -
ω
γ

=
ω0 - ω

γ
, 并将 Mx , My分别用 u, v 表示, 而 Mz′= Mz, 则

dM
dt rot

= γ

i′ j′ k′

u v Mz′

B1 0
ω0 - ω

γ

-
ui′+ vj′

T2

+
Mz - M0

T1

k′ ( 4. 61)

写成分量形式为

du
dt

= ( ω0 - ω) v -
u

T2

( 4. 62a)

dv
dt

= - ( ω0 - ω) u + γB1 Mz -
u
T2

( 4. 62 b)

dMz

dt
= - γB1 v -

Mz - M0

T1

( 4. 62c)

上述这组方程为旋转坐标系中的布洛赫方程, 一般来说在旋转坐标系中 M 各分量的值就是这

组方程的解。

在连续波核磁共振( CW-NMR) 条件下, 即静磁场不变的情况下, 慢扫描射频场 B1 ( 即为慢

扫描射频场频率 ν, 使射频场 B1 慢慢地扫过共振点, 此所谓慢通过的情况。在这种条件下, 由

射频场 B1 对 M 的作用与本身的弛豫过程, M 逐渐达到平衡状态。因此, M 在旋转坐标系中几

乎是固定不变的, 它在旋转坐标的 3 个轴上的投影 u, v, Mz也基本上不变。它们的导数虽然不

完全等于零, 但在第一级近似中仍然可认为它们等于零, 即
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du
dt

=
dv
dt

=
dMz

dt
= 0 ( 4. 63)

方程( 4 . 62a) 、方程( 4. 62 b) 、方程( 4. 62c) 简化稳定方程形式为

( ω0 - ω) v -
u
T2

= 0 ( 4. 64a)

- ( ω0 - ω) u + γB1 Mz -
u
T2

= 0 ( 4. 64 b)

- γB1 v -
Mz - M0

T1

= 0 ( 4. 64c)

这样, 原来的线性微分方程组就还原成代数方程组, 它的解为

u =
γB1 T

2

2 ( ω0 - ω)

1 + T
2

2 ( ω0 - ω)
2

+ γ
2
B

2

1 T1 T2

M0 ( 4. 65a)

v =
γB1 T

2

1 + T
2

2 ( ω0 - ω)
2

+ γ
2
B

2

1 T1 T2

M0 ( 4. 65 b)

Mz =
1 + T

2

2 ( ω0 - ω)
2

1 + T
2

2 ( ω0 - ω)
2

+ γ
2
B

2

1 T1 T2

M0 ( 4. 65c)

图 4. 20 磁化强度矢量吸收分量

v和色散分量 u 与频率的函数关系

  由此可见, 稳定解中 u, v 与 ω之间的关系类

似于光学中色散曲线与吸收曲线, 因此, 通常将稳

定解的 u 分量叫做色散信号, 将稳定解 v分量叫做

吸收信号。

稳定解的几个特点的讨论如下:

①B1 愈小时, Mz与平衡值 M0 偏离愈小。

②由式 ( 4 . 65a ) 、式( 4 . 65b) 、式 ( 4. 65c) 中可

见 B1 , T1 , T2 一定时, 当 Δω= ω0 - ω= 0, v 为极大,

u 为零, 当 Δω= ω0 - ω≠0, u 是 Δω的偶函数, 图

形相对于 z 轴对称; u 是 Δω的奇函数, 图形相对于

原点对称, 如图 4 . 20 所示。

③色散信号 u 的特点:

当 B1 不变时在共振点近旁随 Δω的变化, u 极

值此时有

du
dΔω

= 0 ( 4. 66)

  根据推导, 当 Δω=
( 1 + γ

2
B

2

1 T1 T2 )
1
2

T2

时, 则

u( 极值) =
γB1 T2

( 1 + γ
2
B

2

1 T1 T2 )
1
2

( 4. 67)

u( 极值) 是 B1 的函数, u 信号的极值随 B1 的变化有最大值

因
du( 极值)

dB1

= 0 ( 4. 68)
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  根据推导, 当 B1 =
2

2γ( T1 T2 )
1
2

时, 得

u( 极值) ma x =
M0

2

T2

T1

( 4. 69)

  ④吸收信号 v 的特点:

a. 共振时( ω= ω0 ) , v 有极大值, 表示为

v( 极大) =
γB1 T2

( 1 + γ
2
B

2

1 T1 T2 )
M0 ( 4. 70)

如果射频场 B1 足够小( 即 γ
2
B

2

1 T1 Tn 1) , 饱和不发生时, 即

v( 极大) = γB1 T2 M0 ( 4. 71)

吸收信号强度正出于 B1 。当饱和程度很大时, 式( 4. 70) 分母项( 1 + γ
2
B

2

1 T1 T2 ) 增加比分子项

增加快, v增加慢。如 B1 继续增加时, 分母起主导作用, 这时 v 下降逐渐饱和, 信号消失。如果

把 γ
2
B

2

1 T1 T 称为饱和项, 用 S 表示之, 共振时, v 信号有最大值。下面讨论 v 信号第二个特点。

b. v( 极大) 是 B1 函数, 共振时( ω= ω0 ) v 信号的极大值随 B1 的变化有最大值, 此时有

dv( 极大)
dB1

= 0 ( 4. 72)

  根据推导, 当 B1 =
1

γ( T1 T2 )
1
2

, 得

v( 极大) ma x =
M0

2

T2

T1

( 4. 73)

从式( 4 . 73) 推导看出, 吸收信号 v 并不要求 B1 无限地弱而要求满足

B1 =
1

γ( T1 T2 )
1
2

( 4. 74)

从式( 4 . 69) 和式( 4. 73) 看出, u( 极值) ma x 与 v( 极大 ) ma x 都等于
M0

2

T2

T1

, 但是要注意它们是在

射频场 B1 的强度不同的条件下推出的。

c. 在共振点近旁吸收信号的形状。当 γ
2
B

2

1 T1 Tn 1 时, 得

v =
γB1 T2 M0

1 + ( Δω)
2
B

2

1 T
2

2

= πγB1

T2

π
1

1 + ( Δω)
2
B

2

1 T
2

2

M0 ( 4. 75)

吸收信号 v 是洛仑兹函数, 如图 4. 20 所示。

d. 吸收信号半峰宽( 又称线宽) , 将
v( 极大)

2
代入式( 4. 65b) 即可解得

Δω1
2

=
1
T2

( 1 + γ
2
B

2

1 T1 T2 )
1
2 ( 4. 76)

  它与色散信号极大值处到零点之间的频率相同, 从式( 4. 76) 中可知线宽主要是由 T2 值所

决定, 因此, 横向弛豫时间是线宽的主要参数, 当 B1 很小时, Δω1
2

=
1
T2

。当 B1 增加时即趋于饱

和时, 谱线加宽。
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4. 4 核磁共振的可测参数

4 . 4 . 1 弛豫时间常数

在 90°射频脉冲作用下, M0 将偏离 B0 方向 90°, 到达 x-y 平面。脉冲过后此不平衡态并不

能维持下去, 在 B 作用下, M0 要向原来与 B0 平行的状态恢复, 这种恢复要经历一定的过程。

把核群体从这种不平衡的状态向平衡态恢复的过程称为弛豫过程。在此过程中, M0 受到 B0

的磁力矩作用, 绕 B0 方向的进动继续进行, 但 M0 的 z 分量 Mz逐渐增大, Mxy逐渐减小。这表明

M 0在 B 中的势能逐渐减小, 系统向稳定的低能态 ( θ= 0 ) 过渡, 直到完全恢复, Mz = M0 ,

Mxy = 0, 该过程是系统释放能量的过程。实验发现, M0 偏离平衡程度越大, 则恢复越快, 因此,

假设 Mz与 Mxy向平衡态恢复的速度同它们偏离平衡的程度成正比, 即

dMz

dt
=

1
T1

( M0 - Mxy )

-
dMxy

dt
=

1
T2

Mxy

( 4. 77)

解之得

Mz( t) = M0 ( 1 - e
- t / T1 ) ( 4. 78)

Mxy ( t) = M0 e
- t / T2 ( 4. 79)

式中, T1 , T2 是两个系数, 称为弛豫时间常数, 显然, M0 的两个分量都按指数规律变化。如上所

述, 弛豫过程是核系统向外释放能量的过程。核系统与外部交换能量主要有两种形式。

( 1 ) 自旋-晶格弛豫与 T 1

指自旋核与周围物质相互作用交换能量的过程, 表现为 Mz的恢复。该过程中, 核自旋把

能量交给周围晶格, 并转换为晶格热运动的能量, 同时核自旋从高能级跃迁到低能级, 从与 B

反平行到与 B0 平行的状态, 这促使 M0 沿 B0 正向 Mz的方向增大, 高能级核数逐渐减少, 低能级

核数逐渐增多, 直到符合玻尔兹曼分布, 恢复热平衡态为止, 该过程以 Mz的完全恢复为标志,

故称为纵向弛豫过程。相应 T1 称为纵向弥豫时间常数或自旋-晶格弛豫时间常数, 它是描述纵

向弛豫快慢程度的一个特征量, 它与核所处的位置、环境及运动状态有关, 不同物质的晶格不

同, T1 就不同。在生物体中, 不同组织器官的
1
H 核的 T1 值互不相同。且实验发现, 正常组织与

病变组织相比, T1 有明显差异, 如共振频率为 2 MHz 时, 正常人肺的 T1 = 0. 4 s, 恶性肺肿瘤

T1 = 0. 8 s, 恶性胃肿瘤 T1 = 1. 06 s, 显然组织器官正常与否可由 T1 反映, T1 是 NMR 的一个重

要参数。

( 2 ) 自旋-自旋弛豫与 T 2

核自旋间的相互作用, 当处于高能态的自旋与一个低能级的自旋核互相接近时, 如其进动

频率相同, 那么, 它们可相互作用交换能量, 高能态的将能量传递给低能态的, 后者跃向高能

态, 本身回到低能态。这种能量交换表现为横向分量 Mxy的恢复。该过程就整体核系统而言,

总能量并无改变, 并以 Mxy很快趋于 0 为标志, 故称为横向弛豫过程。T2 是其时间常数, 它是可

测量的, 一般生物组织 T2 = 50 ms, T2 与物质内部磁场有关, 脂肪内部磁场较弱, T2 较长, 生物组
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织内含有一些固体成分, 有较强的内部磁场, T2也就较短。

4 . 4 . 2 自由感应衰减信号

90°射频脉冲过后, 受激核在向外释放能量的弛豫过程中由于 M0 继续绕 B0 方向进动, 故

M 0在 x-y 平面上的横向分量 Mxy 也在平面上绕 B0 方向转动, 由于 M 是逐渐减小的, 故 M 的矢

端轨迹如图 4. 21 ( a) 所示。

这时若在 y 轴( 或 x 轴) 方向设一接收线圈, 则由于 Mxy在 x-y 平面上的转动, 会使穿过线

圈的磁感应强度通量发生改变, 于是在线圈两端产生一个很小的, 并逐渐衰减的感应电动势,

这种电动势称为自由感应衰减信号, 简称 FIDS, 其强度按指数规律衰减, 衰减速度由 T1 , T2 决

定, 还与所在区域核自旋密度有关, FIDS 的出现是产生核磁共振吸收的标志。

图 4. 21 FID 信号及其产生过程

4 . 4 . 3 化学位移

以上分析的原子核是“裸”核, 实际上, 分子中核是由电子包围着的, 即处于一定的“分子

环境”又称“化学环境”之中。同一种核, 即使在相同的静磁场中, 由于自旋核所处的化学环境

不同, 核磁共振频率 ν也不同。这种由于化学环境不同引起的核磁共振频率发生偏移的现象

称为化学位移。其实同种核的共振频率随着核的化学环境不同仅仅产生微小的差别。试验发

现, 化合物中各种不同化学环境的氢原子, 其共振频率差异范围为百万分之十。但是这一微小

差异很有用, 使有可能从核磁共振谱中得到有关分子结构的信息。

( 1 ) 化学位移的来源

在分子中, 磁核周围都有电子包围着, 电子绕核运动形成电子云。在静磁场 B0 作用下, 根

据楞茨定律, 核外电子云感应出电子环流, 因此, 产生一个与静磁场方向相反的感应磁场 B i如

图 4. 22 所示。感应磁场 B i的大小与磁场强度成正比, 感应磁场与静磁场一起作用于磁核, 这

时磁核实际所受的磁场强度 B′0 为

B′0 = B0 - B i = B0 - σB0 = ( 1 - σ) B0 ( 4. 80)

式中, σ称为屏蔽常数, 它包括核周围各种各样的因素对核实受磁场强度的影响, 是特定原子

核所处化学环境的反映。因此, 在实际考虑共振频率时, 应减去原子核受“屏蔽”的影响, 其共

振频率应为
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ν=
γ( 1 - σ) B0

2π
( 4. 81)

图 4. 22 孤立氢原子1 H 的核外电子抗磁屏蔽

  若固定电磁波频率, 由于核所受的屏蔽

效应, 则必须增加静磁场强度以克服屏蔽才

能达到共振条件。若固定静磁场强度, 则需

要降低电磁波频率才能达到共振条件。

从上式可见, 即使是同一种原子核, 由于

化学环境的不同, 而使 σ具有不同的值, 因

此有不同的共振频率。σ值主要受 3 种因素

影响:

①核外电子的抗磁屏蔽是由于磁核外的

电子所引起的抗磁屏蔽。它与被测原子核外

电子云密度有关, 核外电子云密度愈大, 抗磁

屏蔽也愈大, 使核的共振位置移向高场。

②局部顺磁屏蔽是由于原子生成的化学键对核外电子在静磁场作用下的环流所引起的限

制作用, 所谓局部是指成键电子对核的影响。对于质子, 抗磁屏蔽有很重要的贡献, 顺磁屏蔽

较弱, 约小一个数量级。而对质子以外的其他核, 例如,
l3

C,
l5

N,
l 9

F, 虽然自旋量子数与质子一

样都为 I = 1 /2 ; 但它们有 L电子, 其化学位移范围比质子大几十倍, 分子环境对化学位移的影

响比质子灵敏得多, 顺磁屏蔽对这些核的化学位移贡献起重要的作用。由于顺磁屏蔽与抗磁

屏蔽符号相反, 则顺磁屏蔽效应使核的共振位置移向低场。

③远程屏蔽( 又称磁各向异性效应) 是指分子中核周围其他原子或基团的影响称为远程

屏蔽。它不通过化学键而是通过空间的磁力线影响观察核的核磁共振信号的化学位移。分子

结构对化学位移的微妙影响主要在此。这种屏蔽作用范围较大, 能对附近多个磁核产生影响,

故被称为远程屏蔽, 又因为屏蔽作用的大小取决于磁核所处的空间位置( 距离、方向) , 因此又

称为磁各向异性效应。

( 2 ) 化学位移表示法

同种磁核因化学环境不同而产生的共振频率差值 Δν( Hz) 与它们的共振频率 ( MHz) 相比

是非常小的, 因此, 用共振频率的绝对值来描绘或比较各种磁核就很不方便, 目前, 一般采用下

面两种表示方法, 如图 4. 23 所示。

①Δν( Hz) 在样品溶液中, 加入一个标准物质, 以它的共振频率为标准, 即以它的共振信号

为原点, 即零点。相对于标准物质, 样品分子中某核共振频率的偏移称为化学位移, 表示为

Δν= νS - νR =
γ( σS - σR ) B0

2π
( 4. 82)

由上式表明, 用 Hz 表示的化学位移 Δν与仪器的磁场强度 B0 成正比关系, 因此, 同一磁核在不

同磁场强度的核磁共振波谱仪上, 所测得的 Δν值不同, 这就给各磁核间共振信号的比较带来

很多麻烦。为了克服上述缺点, 目前, 文献资料中的化学位移, 普遍采用无量纲的 δ值。

②δ( 10
- 6

) 。1970 年国际理论与应用化学协会( IUPAC) 建议化学位移一律采用 δ值, 并

且规定左正右负, 这一建议得到公认。δ值定义为

δ=
νS - νR

νR

× 10
6

( 4. 83)
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图 4. 23 60 MHz 及 100 MHz 下的 NMR 标度

δ=
BS - BR

BR

× 10
6

( 4. 84)

式中, ν是固定磁场时的共振频率, B 是固定频率时引起核共振所需的磁场强度, 上两式对化

学位移 δ的定义是等同的。δ值的单位是 10
- 6

( 百万分之一) , 用 δ值表示的化学位移与静磁

场强度无关, 因此, 样品中的某一磁核, 在不同磁场强度的核磁共振仪上所得的 δ值都相同。

例 4. 4 用 60 MHz 的仪器测定样品, 比标准物质低 60 Hz 的信号即化学位移为 60 Hz, 用

δ值表示化学位移为

δ=
60 Hz

60 MHz
× 10

6
= 1

  这个信号在 100 MHz 仪器上测得的波谱上, 虽然化学位移变为 100 Hz, 但 δ值仍

为1× 10
- 6

, 即

δ=
100 Hz

100 MHz
× 10

6
= 1

  这样对用各种仪器测定的化学位移进行比较时就很方便。一般以标准峰为原点 ( δ等于

零) , 在标准之左 δ值为正, 在标准之右为负值, 扫场时由左到右磁场强度增加。

此外, 在较早的书籍和文献中, 还能看到用 τ值表示化学位移的方法, 如图 4. 23 所示, τ

和 δ的关系为

τ= 10. 0 - δ ( 4. 85)

( 3 ) 标准物质的选择

一般最好采用四甲基硅烷 TMS 作为标准物质, 它是一种较为理想的标准物。这是因为它

具有以下优点:

① 信号为一单峰, 且强度强, 加入少量的 TMS 就有 NMR 信号。

②TMS 上的甲基氢核的核外电子及甲基碳核的核外电子的屏蔽作用都很强, 无论氢谱或
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碳谱, 一般化合物的峰大都出现在 TMS 峰的左边, 氢谱和碳谱中规定 δTMS = 0, 因此, 一般化合

物的各个基团的 δ值均为正值。

③TMS 为惰性非极性化合物, 与样品或溶剂之间不会发生化学反应或缔合现象。

④TMS 易溶于有机溶剂, 沸点低, 因此, 易于回收样品, 不会污染样品。

标准物一般与样品一起加入测定溶液, 称为“内标法”。内标法的优点是标准物和样品有

完全相同的介质环境, 由于溶剂等引起的误差相互抵消, 因此, 测定的准确性和重复性较好。

当标准物不溶于样品溶液时, 要把标准物放在毛细管中, 再把毛细管放在样品溶液里进行测

定, 这就是所谓的“外标法”。此法可以防止标准物与溶质或溶剂之间的化学作用, 但标准物

和样品两者有不同的介质环境, 因此, 化学位移值与内标不同, 目前很少采用此法。

在某些场合下, 还需要用 TMS 以外的物质作标准物质。例如, 高温实验常用六甲基二硅

醚 HMDS 为内标 ( δ= 0 . 07) 。TMS 不溶于重水, 因此, 用重水作溶剂时, 可用二氧六环 ( δ=

3 . 64) 、叔丁醇( δ= 1. 28) , 4, 4-二甲基-4-硅代戊磺酸钠 DDS( δ= 0. 02, 当浓度为 1 % 时只出现

甲基尖峰, 亚甲基峰埋在基线噪声中) 等作内标。

4. 5 核磁共振成像的物理基础

4 . 5 . 1 Bloch 方程

由于磁矩 M0 仅是单个核子磁偶矩的总和, M0 = ∑
n

μn 。因此, 磁矩同样遵守单个自旋的

磁偶矩的运动方程, 在较早的时候已经发现它为

dμ
dt

= - γB0× μ ( 4. 86)

与单个磁偶矩相同, 在垂直磁矩和磁场方向将产生一个转矩。在平衡态, 磁矩和磁场方向相

同, 不产生外力, 系统保持在平衡态。在进行磁共振实验时, M0 被迫偏离沿 z 轴的平衡态。此

时, 它将按左手定则产生绕现存磁场的进动。用 M( t) 表示这个随时间变化的磁场。通过对

比单个磁偶矩的方程可以写出磁矩的运动方程为

dM
dt

= - γB0× M = γM× B0 ( 4. 87)

这个方程是静态磁场中磁矩的 Bloch 方程。与单个自旋的方程求解一样, 可以通过将上式分

解为 3 个标量方程来求解磁矩的 Bloch 方程为

Mz ( t) = M
0

z ( 4. 88a)

Mx ( t) = M
0

x �M
0

xy cos γB0 t ( 4. 88 b)

My ( t) = - M
0

x�M
0

xy sin γB0 t ( 4. 88c)

这里, M
0

z ( t) = Mz, t = 0 , 其他几个量类似。这些方程仅用来求解平衡磁矩。在这种情况下,

M( t = 0) = M0 = M0 âz, x 和 y 分量为 0, 并且保持不变。磁矩没有时间变化, 解答也清楚表明:

如果磁矩偏转到 x-y 平面, 随之产生的矢量将保持在 x-y 平面, 以 Larmor 频率 ω= γB0 绕静态

磁场进动。按左手定则进动的磁矩将产生一个随时间变化的磁通密度, 其可以被一个感应线
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圈或者射频线圈探测。这就是用来产生磁共振图像的信号, 在后面部分将对它进行详细的

讨论。

但是磁矩是如何从沿 z 轴的平衡位置偏转的。根据上面的讨论, 可以通过具有适当能量

的光子来实现。控制随机光子的强度和持续时间可以引起两个状态间的跃迁。这是通过施加

另一个随时间变化的被称为 B1 的磁场来实现的。虽然 B1 是随时间变化的, 但还是可以通过

Bloch 方程来描述它的作用。原来的磁场将被另一个附加的磁场影响, 不再是静态磁场 B0 。

下面的磁场运动方程可以用来反映这种情况:

dM
dt

= γM× ( B0 + B1 ) = γM× B ( 4. 89)

这里, B 是现在的总磁场, 在此, 应该理解为是动态的。

4 . 5 . 2 旋转模型

除了前面讨论的静态磁场和随时间变化的磁场的影响外, 其他因素如血流、弛豫时间的影

响、磁场不均匀以及许多其他的干扰也应该包含在一个完整的磁共振实验模型中。如果将理

想的、静态磁场而产生的进动分离开, 则对那些其他因素的影响的分析会更加简单。通过引进

一个新的被称为“旋转模型”的参考模型可以实现这一目的。固定 x, y 和 z 轴表示的标准的、

固定的 Cartesian 模型被称为“实验室模型”。旋转模型关于 z 轴旋转, 与进动磁偶矩或自旋在

同一方向, 并且其典型的旋转频率 ωrf 等于 Larmor 频率。在一个理想的、均匀的静态磁场, 没

有其他附加的外加磁场的情况下, 进动自旋在旋转模型中看起来好像没有运动。任何施加在

磁场上的干扰引起的运动可以同 Larmor 进动分开来单独分析( Larmor 进动已经被有效的分离

开了) 。此外, 在旋转模型中, Larmor 频率的射频磁场很容易分析。在本节的以下部分, 将主

要对旋转模型做定量论述。旋转模型用基本轴 x′, y′, z′和单位向量 âx , â y , âz来定义。

用旋转模型来讨论大部分磁共振成像是很方便的, 可以用下面的转换矩阵[ J ] 来实现从

一个模型到另一个模型的转换:

J =

cos ωt - sin ωt 0

sin ωt cos ωt 0

0 0 1

( 4. 90)

通过或者它的逆矩阵[ J ]
- 1

, 一个模型中的任何向量可以被转换到另一个模型。通过 A′= [ J ] A

或 A = [ J]
- 1

A′, 例 4. 5 演示了一个来自实验室模型的射频磁场到旋转模型射频磁场的转变。

例 4. 5 在旋转模型中表达 B1 ( t) = - â y B1 cos ωt。

解 用上述的变换矩阵:

B′1 = [ J] B1  或

Bx′

By′

Bz′

=

cos ωt - sin ωt 0

sin ωt cos ωt 0

0 0 1

Bx

By

Bz

  对于本题

Bx′

By′

Bz′

=

cos ωt - sin ωt 0

sin ωt cos ωt 0

0 0 1

0

- B1 cos ωt

0

=

B1 sin ωt cos ωt

- B1 cos
2
ωt

0
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利用 cos
2
ωt =

1
2

( 1 + cos 2ωt) 和 sin ωt cos ωt =
1
2

sin ( 2ωt) , 得

B′1 ( t) = âx′

B1

2
sin 2ωt - â y′

B1

2
- â y′

B1

2
cos 2ωt

第一和第三部分是以 2 倍 Larmor 频率旋转的成分, 对自旋的影响很小, 在大多数情况下可以

被忽略。这使外加磁场 B1 在旋转模型中, 简化模式为

B′1 ( t) ǖ â y′

B1

2

用一个简单的坐标变换, 稍加修改式( 4. 89) 的 Bloch 方程, 得

dM
dt

= γM× B eff ( 4. 91)

式中, Be ff是旋转模型的有效磁场, Be ff = B0 + ωr f /γ。如果旋转模型的旋转频率等于 Larmor 频

率, ωr f = ω0 = - γB0 , 那么, 有效磁场为 0, 并且在旋转模型中
dM
dt

= 0。在没有其他磁场干扰的

情况下旋转模型的静进动为 0。式( 4 . 91) 是一个通用式子, B e ff包含各种影响, 例如, 用于成像

的磁场梯度, 用于波谱仪的核环境引起的磁场变化。它是描述磁共振成像的关键公式。

4 . 5 . 3 射频脉冲

现在考虑用 B1 ( r , t) 表示的外加射频磁场的影响。简便起见, 时间和空间变化不予考虑。

B1 由一个类似于天线的射频线圈( 也称谐振器) 产生, 虽然它不是被设计用于发射能量的。由

谐振器产生的磁通附加在静态磁场上面。由 Bloch 方程, M0 将围绕这个总磁场旋转。如在旋

转模型中所表达的一样, 有效磁场变为

B e ff = B0 +
ωr t

γ
+ B′1 ( 4. 92)

如上述, 如果这个模型的旋转频率等于 Larmor 频率, 即 ωr f = ω0 。那么, B e ff = B′1 , Bloch 方程

变为

dM
dt

= γM× B′1 ( 4. 93)

图 4. 24 净磁矩关于 x 方向

的射频场 B′1 进动

注意, 该表达式是在旋转模型中的表达式。明显的, 磁矩将关于

射频场 B′1 产生进动。旋转还是满足左手定则, 如图 4. 24 所示。

( 1 ) 矩形射频脉冲( Hard 射频脉冲)

最简单的射频脉冲是持续时间为 τP 的常数振幅脉冲, 在实

验室模型的表达式为 B1 ( t) = - â y B1 cos ωt 这代表了一个沿 y 轴

方向振幅为 B1 T /m 的线形极化场。如例 4. 5 所示。在旋转模型

中这个射频脉冲变为

B′1 ( t) =
- â′y

B1

2
0 ≤ t ≤ τp

0 其他

( 4. 94)

  如果在平衡态应用于净磁矩, Mx′( 0) = 0, My′( 0) = 0, Mz′( 0) = M0 , 则 M( t) 的解为

Mx′( t) = M0 sin Ωt
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My′( t) = 0

Mz′( t) = M0 cos Ωt
( 4. 95)

  磁矩的旋转频率为

Ω = γB′1 ( 4. 96)

对于一个线形极化射频脉冲, B′1 =
B1

2
, 则

Ω = γ
B1

2
( 4. 97)

式中, B1 是线形极化射频脉冲的强度。长度为 τp 的脉冲将使 M 旋转一个角度 α, 称为顶锥

角, 即

α=∫
τ

p

0

Ωdt =∫
τ

p

0

γB′1 dt

由于外加磁场是恒定的, 故

α= γB′1 τp ( 4. 98)

( 2 ) π和 π/2 脉冲

π和 π/2 是两个最重要的射频脉冲, 其顶锥角 α分别是 90°和 180°, 下面分别予以讨论:

①π/2 脉冲使静磁矩从初始的平衡态( 沿 + z 轴) 转到横向或者 x-y 平面。如图 4. 25 ( a)

所示, 由于磁矩是关于 z 轴产生进动, 它随时间变化, 并在接受线圈中产生电压。

②π脉冲完全使磁矩逆向。如果它初始时沿 z 轴方向, 最后它将沿 - z 轴方向。同样的,

如果在一个 π/2 脉冲后磁矩初始在 + x′轴, 则在一个 π脉冲后它将在 - x′轴。如图 4 . 25 ( b)

所示。在磁共振成像中这两个脉冲都有非常重要的作用。此外顶锥角小于 90°的脉冲经常被

用于快速成像序列。射频脉冲为处理射频自旋提供了基本的方法。而磁场梯度则可作为另一

种主要方法。

图 4. 25 磁化强度矢量的脉冲作用

( a) 90°( π/2) 脉冲的作用  ( b) 180°( π) 脉冲的作用

例 4 . 6  对于一个产生 10 μT/ A 线性极化射频线圈, 通以连续的 10 A 电流。计算在蒸馏

水中产生一个 π/2 脉冲所需的脉冲宽度。

解 由式 4. 98 , α= γB′1 τp 得顶锥角解为

τp =
α

γB′1

  对于
1
H, γ= 42 . 57 MHz/ T, 如以前描述的, B′1 ≈ âx′B1 /2, 或

B′1 =
( 10 μT/ A) × ( 10 A)

2
= 50 μT
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τπ/ 2 =
π/2

2π·42. 57× 10
6 1

Ts
× 50× 10

- 6
T

= 117 μs

  注意, 相对于关于 B0 的自旋的特定频率, 这是一个很长的时间。在 1 T 的磁场,
1
H 关于

静态磁场的进动为 1 / f0 s 或者大约为 23. 5 ns。在 117 ns 内, 在旋转模型中自旋绕 x 轴旋转

90°, 大约是在实验室模型中关于 z 轴的 5 000 倍。

4 . 5 . 4 弛豫过程

给定一个 π/2 脉冲, 磁矩转向 x-y 平面, 如果静磁场为 0, 它将保持不变。在实验室模型

中磁矩关于 z 轴进动, 产生一个随时间变化的能被射频感应线圈探测的磁场。明显的, 这不能

图 4. 26 T1 弛豫时间

继续的不确定, 作为替代磁矩经历一系列的弛豫过程

返回平衡态。对于许多物质, 弛豫过程可以被两个一

级进动近似, 分别称为纵向或 T1 弛豫和横向或 T2

弛豫。

( 1) T1弛豫

T1 弛豫指磁矩的纵向成分 Mz 返回它的平衡态,

如图 4. 26 所示, T1 弛豫时间常数为 T1 的指数过程近

似为

Mz( t) = M0 1 - 1 -
M

0

z

M0

e
- t / T1 ( 4. 99)

式中, M
0

z 是在射频脉冲后的磁矩的 z 分量, 或者定义在 t = 0 的值。时间常数 T1 是纵向或自

旋点阵时间常数, 它描述了自旋返回平衡态。

( 2 ) T2 弛豫

另一个弛豫是著名的横向或 T2 弛豫, 同样用一个时间常数为 T2 的指数过程描述。T2 弛豫

是由于形成静磁矩 M 的自旋的相位相干性的损失引起的。前述 M 是由许多单个自旋的总和构

成的, 即 M = ∑
n

μn 。它们每一个在任意相位有一个分量, 仅在平衡态产生一个纯 z 分量。在理

想情况下, 当 M 离开 z轴时单个关于 B0 的自旋以 Larmor 频率进动, 如以前显示的一样产生磁

矩的渐进, 由于 T1 磁矩的影响。但是由于旋子核环境的复杂性和相邻原子的相互影响, 自旋经

历了一个磁场强度分布。每一个自旋将以一定的频率对应于它所经历的磁场产生进动一些以

Larmor 频率进动, 其他的可能更快一些或慢一些。总的结果是横向平面内的自旋去相位, 如图

4 . 27 所示。

一旦自旋相位达到随机分布状态, 将没有横向磁矩。这发生得很快, 甚至在明显的 T1 弛

豫发生之前就已经发生。这种进动在许多情况下能再次用一阶进动描述, 如图 4. 28 所示, 其

表达式为

Mxy ( t) = M
0

xy e
- t / T2 ( 4. 100)

( 3 ) T
*

2 和 T
* *

2 弛豫

T2是由于自旋相互作用形成的样本的基本参数, 还有许多其他的移相因素它们能明显地

影响横向磁矩的时间常数。例如, 由于空气泡、组织界面和静态磁场的不完善性引起的磁场不

均匀都能引起进动频率的空间变化。因此, 不均匀性导致了更快的移相, 明显降低弛豫时间常
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图 4. 27 90°脉冲作用后横向磁矩的去相位效应

图 4. 28 T2弛豫时间

数。包括由于磁场不均匀造成的移相等因素的有效弛

豫常数被定义为 T
*

2 , 其表达式为

1

T
*

2

=
1
T2

+
γΔB0

2
( 4. 101)

式中, ΔB0 表示在激励自旋期间色磁场变化范围。此

外, 利用磁场梯度景像磁共振信号的空间编码会造成明

显的磁场不均匀, 这进一步减小了有效横向弛豫常数。

包括磁场梯度造成的移相的有效时间常数定义为 T
* *

2 :

1
T

* *

2

=
1
T2

+
γΔB0

2
+ γGr ( 4. 102)

式中, G 是梯度强度( T/ m) , r 是物体半径( m) ( 注意: T
* *

2 ≤T
*

2 ≤T2 ≤T1 ) 。

( 4 ) 包含弛豫的 Bloch 方程

以前的弛豫过程满足修改了的 Bloch 方程为

dM
dt

= γM× B -
Mx âx + My â y

T2

-
( Mz - M

0

z ) âz

T1

( 4. 103)

如果假设横向磁矩初始沿着 x′轴, 调整后的 Bloch 方程的解为

Mz( t) = M0 1 - 1 -
M

0

z

M0

e
- t / T1

Mx ( t) = M
0

xy cos ω0 te
- t / T2

My ( t) = - M
0

xy sin ω0 te
- t / T

2

( 4. 104)

虽然纵向( z 方向) 的磁矩按时间常数 T1 衰减, 但是横向磁矩由于关于静态磁场的进动而变化

得更快。因此, 是横向磁矩在探测线圈中诱发信号。故用符号 Mxy代表横向磁矩为

Mxy ( t) = M
0

xy ( âx cos ω0 t - â y sin ω0 t) e
- t / T2 ( 4. 105)

或 Mxy ( t) = M
0

xy e
- t / T

2 Re{ ( âx + jâ y ) e
+ jω

0
t
} ( 4. 106)

对磁矩定义一个极化单位向量是很有用的, P M = ( âx + jâ y ) / 2。它可以将用复杂形式表示的

横向磁矩表达更简便为

Mxy ( t) = 2M
0

xy e
- t / T

2 p̂M e
+ jω

0
t

( 4. 107)

式( 4 . 107) 的实部用来恢复横向磁矩的标准形式。
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4 . 5 . 5 信号探测: 自由感应衰减

当将 M0 偏离 z 轴时, 将会产生横向磁矩, 这个随时间变化的横向磁矩 Mxy ( r , t) 会产生随

时间变化的磁通 BM ( r , t) 和电场 E M ( r , t) , 从基本电磁学定律( Faraday) 知道, 变化的磁通会诱

发电磁力。如果通量穿过探测线圈, 线圈的末段产生电压为

ν( t) =∫
l
E·dl = -

d
dt∫s

B·ds ( 4. 108)

这个电压经过放大和检波用来提供磁共振信号。计算这个电压值是很困难的, 但是可以通过

它存在的互换性至少从概念上将它简化, 互换性允许将方程( 4. 108 ) 改写为

ν( t) =
1
I1
∫

ν
B1 ·

dMxy

dt
dν ( 4. 109)

式中, B1 是由探测线圈( 如果被用做一个发射器) 产生的通量密度。I1 是用来产生 B1 的电流。

假设样本足够小以致它和探测线圈的通量在整个所在地方是常量, 则式( 4. 109 ) 变为

ν( t) =
B1

I1

·
dM xy

dt
ΔV ( 4. 110)

式中, ΔV是包含磁矩的体积元的大小。最后, 这个导出方程并忽略同 1 /T2 成比例的项。在一

个射频脉冲后, 线圈中诱发的电压表达式为

ν( t) = j 2ω0 ΔVM
0

xy B1t e
- t / T2 e

+ jω0t
( 4. 111)

式中, B1 t是有效线圈灵敏度, 即

B1 t =
B1

I1

·p̂M ( 4. 112)

ν( t) 是由初始激励脉冲产生的自由感应衰减( FID) 。

例 4 . 7 用一个在 x 方向线形极化的射频线圈( 每安培电流产生 20 μT 的磁通密度) 探测

在 2. 0 T 的磁场中, 在 1 mm
3
蒸馏水中可以探测的最大电压。

解 由式( 4 . 111) , 在一个射频脉冲后诱发的电压为

ν( t) = 2ω0 ΔVM
0

xy B1t

  在 B0 = 2 . 0 T, 即

ω0 = 2πγB0 = 2π·( 42 . 57× 10
6
)× 2. 0 T/ s = 5 . 35× 10

8
T/ s

  在 0. 22 T 的磁场中, 水的磁矩是 7. 09× 10
- 13

J / ( T·mm
3
) , 故

M0 = 7. 09× 10
- 13 2. 0

0 . 22
J / ( T·mm

3
) = 6 . 45× 10

- 12
J / ( T·mm

3
)

在一个 90°脉冲后会立即出现最大横向磁矩, 此时 M
0

xy = M0 , 从式( 4. 112 ) 可以求出 B1t为

B1 t =
B1

I1

·p̂M =
20 μT

1 A
· âx·

âx + jâ y

2
=

20

2
·

μT
A

合并以上各项, 得电压为

| ν( t) | = 2× 5. 35× 10
8
·

1
s
·1 cm

3
·

10
3

mm
3

1 cm
3 ·6.45× 10

- 12
J /( T·mm

3
) ·

20× 10
- 5

2
·

T
A

= 69 μV
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虽然这是一个很小的电压, 但它很容易被检测出。共振线圈大大地增加了这个电压值, 低噪声

的前置放大器也可以放大该电压。但是应当注意, 这个信号衰减得很迅速。在一个时间常数

周期 T
*

2 振幅将衰减 67% , 相当于毫秒数量级。从接受线圈的电阻很容易的计算出信噪比。

电压 v( t) 是一个射频信号, 为了数字化这个信号, 实际将它检波到低频( 典型的为音频) 。

实现它是用一个求积分解调器。对于一个求积分解调器, 输入信号是和另一个频率为 ωmin 的

参考信号混合的信号。叠加导致原来频率变为两个信号的总和及不同频率。用这种方法, 能

将被线圈探测的射频信号变为一个以某一频率容易被数字化的信号 S( t) 为

S( t) =
1

2
jω0 ·ΔV·M

0

xy·e
- t / T

2·B1 t·e
+ j ( ω

0
- ω

min
) t

( 4. 113)

这是建立成像方程的出发点。

4 . 5 . 6 自旋回波的基本概念

迄今为止, 所讨论的信号是自由感应衰减信号, 它是一个随时间衰减的诱发磁矩。由于梯

度的引入, 自由感应衰减信号衰减得很快, 限制了信息编码 ( 成像) 的能力。在 1950 年, 由

Erwin L. Hahn引进的自旋回波是一个很有用的概念。自旋回波是一个由 T
*

2 衰减( 由于磁场

的不均匀造成的) 的移相的反转产生的。Hahn 证明了在一个初始的 π/2 脉冲后来一个 π射

频脉冲将使磁矩重新聚集形成自旋回波。一个典型的比喻是两个沿着一条直线赛跑的人, 一

个速度快, 一个慢, 如果两个赛跑者突然转向 ( 假设他们不会疲劳 ) , 那么, 他们将同时返回起

点。下面将讨论自旋回波的两个变量 Hahn 回波和 Carr-Lurcell, Meiboom-Gill 回波。

在样本中, 磁场由于各种原因随位置变化。重点研究由于样本本身和参数的干扰导致了

T2 衰减。由于磁场的不完善和样本类型之间磁化系数的不同造成的磁场不均匀引起 T
*

2 衰

减。在下一节中将讨论的应用磁场梯度进行信息编码而引起的 T
* *

2 衰减。简单起见, 考虑两

种自旋一种在比 B0 大的磁场中, 另一种在比 B0 小的磁场中。更进一步的假设旋转模型的进

动频率是 ωrf = ω0。因此, 一种自旋进动比 ω0 快, 另一种比 ω0 慢。

( 1 ) Hahn 自旋回波

Hahn 自旋回波序列由 90°( π/2) 脉冲、延迟、一个沿 90°脉冲同一方向的 180°脉冲组成。

如果射频脉冲沿着 x′轴, 这个脉冲序列可以表示为: π/2 x′�τ�πx′。图 4. 29 表示了这两种自

旋在脉冲序列不同点的运动。自旋初始在沿 z 轴的平衡态。在图 4. 29 ( a) 中沿 x′轴的 90°射

频脉冲使自旋按左手定则转向 y′轴, 在这个射频脉冲之后, 两个自旋产生关于静态磁场的进

动。如前描述的自旋 1, 在一个比 B0 稍小的磁场进动的旋转模型 ( 假定等于 Larmor 频率 ) 。

因此, 在旋转模型中自旋 1 看起来以逆时针方向( 从 + z 轴方向 ) 慢慢进动。同样的自旋 2 在

一个比 B0 大的磁场中顺时针偏离旋转模型中的 + y′轴。经过一个时间延迟, 接着来一个沿

+ x′轴的 180°脉冲, 两个自旋按左手定则关于磁场再旋转 180°。如图 4 . 29( c ) 所示。在 180°

脉冲之后, 由于自旋仍经历同一磁场, 它们继续如以前一样在同一方向进动。但是, 由于 180°

脉冲, 每一个自旋偏离 + y′轴的角度成为它旋转到 - y′轴的角度。因此, 在一个等于回波时间

TE 的期间沿 - y′轴形成。

虽然在这里仅考虑了两个自旋, 但是应当明白由于磁场的不均匀性自旋将移相。如果在

分析中包括很多自旋, 由于自旋移相接受线圈内诱发的信号将很快消失。由于自旋回波要补

偿有不完善的磁场和各个部分不同的磁化系数所造成的磁场的不均匀的影响, 它不能对由于
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T2 弛豫所造成的信号衰减复相, 因此当形成一个回波时, 振幅仅达到最大值 M
0

xy e
- t / T2。又回波

是 T2 加权脉冲序列, 意味着它含有关于样本的 T2 弛豫时间的信息。回波按 T2 时间常数重新

形成和衰减, 如果存在梯度则按 T
**

2 时间常数重新形成和衰减。这个过程可以被重复, 形成多

个回波。每一个回波的振幅由 T2 衰减曲线控制。注意, 由于回波在 - y′轴形成, 它的极性和

自由感应衰减相反。第 2 个回波将在 + y′轴复相, 和自由感应衰减有相同的极性。后续回波

的极性交替出现。

图 4. 29 Hahn 自旋回波序列作用下两独立自旋的行为

( 2 ) 其他自旋回波

其他常用的自旋回波有 Carr-Lurcell, Meiboom-Gill( CLMG) 回波。除了在旋转模型中第 2

个脉冲是沿 y′轴方向外, CLMG 脉冲序列可以表达为: π/2 x′�τ�πy′。不像 Hahn 回波, 在这种

情况下 CLMG 回波沿初始轴 y′复相。和 Hahn 回波一样, 重复的复相 180°脉冲可以用来形成

按 e
- t / T

2 衰减的回波序列。典型的, 为了减少射频脉冲的不完善性的影响, 这些脉冲的相位是

变化的, 称为相位轮回。

4. 6 核磁共振成像的基本原理

4 . 6 . 1 引言

( 1 ) X-CT 的不足和 MRI 的优点

X-CT 的不足:

①空间分辨率低;

②电离辐射伤害大;

③只能提供单一参数的静态解剖图像;
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④只能给出水平剖面图像。

而 MRI 的优点:

①可随意选择层面获取任意剖面图;

②MRI 可提供三个特征参数, 质子密度, T1 , T2 可探测体内化学性质;

③MRI 对人体无伤害;

④不引入造影剂就可清晰显示脑白质、脑灰质, 可观测血管阻塞、血栓或动脉硬化病人及

血流分布情况。

( 2 ) MRI 的发展

自 1946 年 Bloch 和 Purcell 发现 NMR 现象后, NMR 从物理研究到化学应用、生物应用, 再

到临床应用, 是基础科学推进社会进步最有力的说明。

MRI 的发展经历了 3 个时期:

①萌芽期。1946—1972 年 NMR 主要用做分析工具, 后来逐步推广到生物及医学领域。

②成熟期。1973—1978 年物理学家与医学家合作, 对活体组织进行了局部成像的实验研

究, 使 NMR 医学成像得以实现。

③发展期。1978 年后 MRI 研究实现 5 个方面的转变:

a. 从人体成像实验系统向工艺装置研究的转度;

b. 从局部成像的研究发展为全身成像研究;

c. 从实验研究过渡到临床应用研究;

d. 从侧重于成像理论的研究转变为加快成像速度, 提高信噪比, 改善图像质量的研究;

e. 从大学、研究所的科研活动扩展到多厂商参与研究与开发的商业行为。

4 . 6 . 2 MR 信号测量及脉冲序列

来自样品中体积元的 MR 信号的强度与
1
H 核密度, T1 , T2 以及质子速度有关, 从理论上

说, 用任意一个脉冲序列( 部分饱和, 反向恢复, 自旋回波) 都可实现 MRI。实际上用射频线圈

接收的是 FIDS 或自旋回波, 后者的优点是可同时提供 T1 , T2 两种信息。

在所有脉冲序列作用后, M0 必须要导向或至少部分导向 x-y 平面, 以产生可检测的 MR 信

号, 在恢复期产生 FIDS( Mxy�0) 。

实际上在发射射频脉冲后, 线圈可做接收天线, 仅仅 Mxy的变化可直接测量, 而纵向 Mz 分

量的变化, 只能间接测量。

在 90°射频脉冲作用后, 线圈可立即检测到 FIDS, 在理想磁场中, FIDS 的包络衰减时间常

数为 T2 ; 实际磁场不均匀, 衰减更快, T
*

2 由场的不均匀性确定, 由 FIDS 直接测 T2 要受场的均匀

度之限。实际上由 FIDS 衰减的包络是测不到 T2 的。

( 1 ) T1 的测量———主要有两种方法

1 ) 反向恢复法( Inversion Recovery, IR) ———反向脉冲序列

通过在样品上施加 180°—T1 —90°脉冲序列( 即反向脉冲序列) , 180°脉冲作用后, 使 M0 转

到 - z 方向, Mz 由 - M0 �M0 进入纵向弛豫, Mxy不变, 不能检测到 MRI 信号, 为此在 Mz 的恢复

期, 加一 90°脉冲后, 若此时 MTI1
> 0, 则被转到 x( y) 正向, 这时可观察 FIDS 的最初幅值, FID0

∝MT I1
; 经过足够 t, Mz�M0 。同理可测 t = TI

2
时的 MTT2

。与此类似可测 MTT3
。
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图 4. 30 反向恢复法原理示意图

利用纵向弛豫的变化公式可求得 T1 和 M0。

MTI1
= M0 ( 1 - 2e

- TI1 / T1 )

MTI2
= M0 ( 1 - 2e

- TI2 / T1 )

图 4. 31 部分饱和序列示意图

  如以 M0 与 T1 分别成像, 称为质子密度图像

与 T1 图像( M0 ∝密度) 。

若有两种组织, 其 T1 不同, 则不同 T2 两种组

织 Mz的差值不同, 相应图像的对比度不同, 调节

T2 可获得合适的 T1 对比度图像。

2) 饱和恢复法( Saturation Recovery, SR) ———

部分饱和序列

重复发射 90°脉冲产生重复的 FIDS, 即 90°—

TR—90°。设原系统处于平衡态, Mz = M0 , Mxy =

0 , 将 90°脉冲作用于样品后, Mxy = M0 , Mz = 0。此时高能态与低能态质子数相等, 俗称“饱和”。

第 1 个 90°脉冲作用后�FIDS 其起始值决定于 M0 。

第 2 个 90°脉冲作用后�FIDS 其起始值决定于 TR 内纵向弛豫恢复状态。

FIDS�M0 ( 1 - e
- T

R
/ T

1 )

  纵向弛豫恢复如图 4. 32 所示。部分恢复的 Mz等于 90°脉冲后 Mxy的初始值, 产生的 FIDS

的最大初始值与该值成正比。

由 n 次重复 90°脉冲得到的 FIDS 的幅值, 取决于重复周期 TR , TR = 4T1时基本可恢复。随

TR 减小, 恢复程度降低。

当 TR一定时, 不同组织 T1 不同�其恢复程度不同�FIDS 幅度不同。采用具有不同 TR 的

两个 90°脉冲序列, 可计算出 T1 值, 两者的 TR和 FID 分别为 TR 1
, TR 2

, FID1 , FID2 。

F ID1 = M0 ( 1 - e
- T R1

/ T1 ) �T1 = TR1
/ ln[ M0 / ( M0 - F ID1 ) ]

F ID2 = M0 ( 1 - e
- T

R2
/ T

1 ) �T1 = TR
2
/ ln[ M0 / ( M0 - F ID2 ) ]

  采用两个部分饱和影像, 求解上述方程可得 T1 和 M0 , 从而得到 T1的影像。
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图 4. 32 部分恢复示意图

部分饱和影像与
1
H 核密度, 血流与 T1 有关, 与 T2 无关。

短 T1 �Mz恢复好�FIDS 强�对应区域亮( 相对于长 T1 ) 。

( 2 ) T2 的测量

理想情况下, Mxy按指数规律衰减时间常数为 T2 。实际上, 由于磁场的不均匀性, Mxy 的衰

减加快, 相应时间常数为 T
*

2 , T
*

2 = T2。

图 4. 33 自旋回波序列图

例如, 人脑 T2 = 100 ms ～150 ms, 但 T
*

2 = 5 ms ～10 ms,
1

T
*

2

=
1
T2

+
1

T2m

。

T2m 是因主磁场不均匀引入的, 它与组织特性无关。因此, T2 的测量认为首先是去除主磁

场不均匀的影响。

自旋回波法所加脉冲序列为 90°—T2 —180°—( TR—T2 ) —90°。在 90°脉冲后, 发射一个
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180°脉冲, 就构成自旋回波序列图。180°脉冲的作用, 使得顺序发生信号强度不再取决于外磁

场的不均匀性, 而只取决于 T2 , 即物质内部场消除了磁场不均匀的影响。

自旋回波法的原理如图 4. 34 所示。

图 4. 34 自旋回波法原理图

90°脉冲后, Mxy = M0 , Mz = 0。由于外磁场不均匀, FID 以 T
*

2 很快衰减。在 t = T2 时几乎为

0 , 此时, 由于构成 M 的各 u i 进动快慢不一, 很快地在进动圆上分散开来。如图 4. 34( b) 所示,

u1 , u2 , ⋯, u5 , 由于 B 不均匀, 各 u i 对应 wi 不同, 设按序递减, 且设 u3 对应 w0 = γB, 于是 w1 ,

w2 > w0 , w4 , w5 < w0 。在旋转坐标系中 u3 相对静止。

u1 , u2 相对 u3 速度为正, 即按顺时针方向转动。

u4 , u5 相对 u3 速度为负, 即按逆时针方向转动。

180°脉冲过后, u1 , u2 , ⋯, u5 如图 4 . 34 ( c) 所示, 各 u i 进动方向不变。于是 u1 , u2 , ⋯, u5

在 - y 轴上渐渐聚集, 接收线圈中 FIDS 渐渐增强, 由于各 u i 对应 wi 不变, 故 u i 分散与重新聚

集所花的时间 TE - T1 = T1 �T1 = TE /2。

故在 t = TE 处记录信号的幅度是 T2 的函数。此后各 u i 继续进动, 使已聚集的核磁矩重新

散开, 信号重新衰减, 直到 t = TR 时结束这一周期。

因场不均匀, 各磁矩 w = γB 不同造成 u i分散。如要使 Mxy不受 B 影响, 必然使各 u i聚集,

此时有相同 w, 满足此条件则说明消除了外磁场的影响。FIDS 就按 T2 时间常数衰减。由于在

t = TE处各 u i聚集, 符合上述条件。因此, 在 t = TE处记录信号的幅度是 T2 的函数。

在 t = TE 处磁场不均匀性影响被消除后, 代表样本特性的 T2 作用真正体现出来。故从 t =

0 时, FID 的最大幅值到 t = TE时回波最大幅值之间的变化过程代表了样品 M 按 T2衰减变化。

第 1 个周期的回波幅值 MT
E

= M0 e
- TE/ T2

第 2 个周期的回波幅值  MTR + TE
= MZTR

e
- T

E
/ T

2
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其中 MzTR
= M0 + [ Mzπ - M0 ] e

- TR - T1 / T1

而 Mzπ = - Mz
T1

= - M0 [ 1 - e
- T1 / T1 ]

故 MTR + TE
= M0 {1 - 2 e

-
TR - T1

T1 + e
-

TR
T1 } e

- T
E

/ T
2

临床使用时,

TE = 10 ～100 ms

TR = 50 ～300 ms

而 T1 n TR

故 MTR + TE
≈M0 [ 1 - e

- TR/ T1 ] e
- TE / T2 . ( 4. 114)

即回波信号的最大值 SE ma x = f ( T1 , T2 ) 。

综上可知, 在 90°脉冲后 TE /2 加 180°脉冲, 将使分散的进动, 在 TE 时刻重新会聚得 SE, 其

峰值由 T2 的指数衰减曲线确定。图 4 . 33 中第 2 峰值即 SE 像声回波一样。180°脉冲反射得

SE, 再用下一个 180°脉冲又可得 - SE。如此循环可得一串 SE, 其峰为 T2 常数指数衰减曲线。

不同组织 T1 , T2 不同, SE 就不同。选择 SE, 可把不同组织间 T2 之差异显示出来, 而控制

TR 可把不同组织间 T1 差别显示出来。

由式( 4 . 114) 可知:

当 TRm T1 时, SE≈M0 e
- T

E
/ T

2

当 TEn T2 时, SE≈M0 [ 1 - e
- T R/ T1 ]

因此, TR和 TE是两个重要的参数。选择 TR和 TE可控制图像是 T1 加权或 T2 加权或两者兼有。

Mz的恢复与 T1有关, TR可用来区别 T1 。TR 固定, T1 短的 Mz恢复好于长 T1 的物质, 可产生

较强的 SE。

通过改变 TE , 可把不同 T2 的物质, 其 SE 差别突出, 短 T2 的 SE 的强度随 TE 增大很快地减

小, 且在相同 TE 内, T2 长的 SE 信号强, T2短的 SE 弱, TE 大的更明显。

( 3 ) ρ, T1 , T2 的加权值与对应脉冲序列在 MRI 中的应用

FIDS, SE 都不同程度地与 ρ, T1 , T2 相关, 因此, 欲用 MR 信号( FIDS, SE) 去表征某一成像

参数, 就应增加这一信号中该参数的相关性, 同时降低其他参数的相关性, 这种方法得到的参

数称为此参数的加权值。ρ, T1 , T2 加权值的测量可用不同的脉冲序列, 就 SE 序列测量加权值

加以说明如下。

1 ) ρ加权序列

欲增加 ρ在 SE 中的相关性, 需 TR ≥TE 。因为 TR 较长, 在 FIDS 中, T1 对比度不明显。而

TE 较短, 在 SE 信号中, T2 对比度不明显。这样信号中突出了 ρ与信号幅度的相关性, 即获得了

加权的 ρ值。

通常 TRm 1 500 ms, TE≤3 ms, 这样的序列称为 ρ加权 SE 序列。

2 ) T1 加权序列

在 SE 序列中, 取较小 TR , 较小 TE , 这样 T1 对比度较大, T2 对比度小, 该方法 ρ的相关性没

减弱, 信号幅值同样表示 T1 及 ρ。实际上是双参数成像, 常取 TR ≤800 ms, TE≤33 ms。

3 ) T2 加权序列

取长 TR 和长 TE , 这样 T1 对比度小, T2 对比度大, 得以突出。一般取 TR ≥ 1 500 ms,

TE ≥56 ms实际上是双参数( ρ, T2 ) 成像。
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图 4. 35 图 4. 36

( 4 ) MRI 成像原理综述

把某些原子核置于静磁场 B 中, 会发生塞曼分裂。在与 B 垂直方向, 引入某一确定射频

脉冲的旋转磁场。当射频频率等于核的共振频率时, 该核就吸收此能量而产生能级跃迁, 将

w = wN的射频脉冲加到平衡态的自旋核上, 造成 M0 的偏移。当射频撤销后, 该偏移会在接收

线圈上感应出 FIDS, 其强度初始值与 ρ成正比, 且通过弛豫过程随时间减少, ρ, T1 , T2 的不同权

重的组合可产生不同的 MR 图像重现。NMR 有 3 个特征参数, ρ, T1 , T2 可选择上述参数中的不

同权重组合获得不同对比的图像。

4. 7 磁共振成像技术

磁共振成像的方法很多, 但它们大多是基于拉莫尔定理 ω= γB, 即人为造成一个与空间

位置一一对应的磁场分布, 使处于不同位置上的样本的质子以不同的频率共振, 这样就可以从

测得的 MRI 信号中恢复出与某种参数有关的图像。

图 4. 37 x 方向的梯度场

4 . 7 . 1 投影重建方法

正如在 X-CT 重建技术中已讨论过的那样, 一个物

体的某一种参数的二维图像可以从这个参数的一系列

不同角度的一维投影数据中重建。类似的方法可以用

于 MRI 中。

因为拉莫尔频率与磁场强度成正比, 因此, 如果设

计一个外加磁场沿着直角坐标 x 轴成梯度改变, 如图

4. 37所示。那么, 处于相同 x 坐标的一条直线上的所有

质子都将以同一种频率进动, 而不同 x 坐标下的直线上

的质子则与所处位置的梯度场相对应的频率共振。如

果对接收到的信号进行傅立叶变换, 那么, 就可以认定:

某一频率分量上的信号的强弱就代表着空间某一直线

上所有共振信号的总和。它与 X-CT 中的投影数据是相当的。
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下面以一个简单的例子来说明 MRI 中一维投影数据的采集。如图 4. 38 ( a ) 所示是在一

块聚四氟乙烯中, 有两个注了水的圆柱形小孔, 小孔轴线沿 z 轴( 即外加静磁场的方向) 放置,

两个小孔在 x 轴上的位置不同。当加上如图 4. 37 所示的梯度场后, 由于两孔所处的磁场强度

不同, 使所得的 FID 信号为两种不同频率分量的叠加, 如图 4 . 38 ( b) 所示。经过傅立叶变换

后, 这个随时间变化的 FID 信号在频域中相应的位置上将出现两个峰值, 如图 4. 38 ( c) 所示。

峰值所在位置与样本所在的 x 轴的位置是相对应的, 它的幅度则代表了相应位置上共振信号

的强度。

一般情况下, 为了得到一个二维图像, 必须从不同的方向对样本施加梯度磁场, 从而在不

同角度上获得一维投影数据, 然后再采用与 X-CT 重建中类似的算法重建出原始的二维图像。

与 X-CT 不同的只是以频率域中的数据代替了 X-CT 中的空间投影数据。

投影重建方法的优点是计算过程简单, 可以沿用 X-CT 已有的算法。不足之处是对运动

伪像和磁场的不均匀性较敏感。

图 4. 38 投影数据的采集

4 . 7 . 2 傅立叶变换

二维傅立叶变换的方法是目前商品化的磁共振成像中采用的最主要的方法, 它所采用的

梯度场时序如图 4. 39 所示。

图 4. 39 二维傅立叶变换法中施加梯度磁场的时序

整个数据采集过程可分为激励、相位编码和数据读出 3 个阶段。在激励阶段, 先施加一个

沿 z 方向的梯度场 Gz。这样, 沿 z 轴的每一个横向平面都有自身的磁场强度值。也就是说, 梯

度 Gz是用来选择一个特定的横截面, 如图 4. 40 ( a) 所示。不过, 这个梯度场 Gz只是在 90°射频

场存在的期间出现。

选择横截面的梯度结束后, 在紧跟着的相位编码阶段中要给选出的平面施加一个短时的
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梯度场, 它的方向与成像平面垂直, 它的梯度可以沿 y 方向或 x 方向。假定选用梯度场 Gy如图

4 . 40( b) 所示, 则相位编码过程可用图 4. 41 解释。图 4. 41( a) 表示在未施加 Gy 时, 具有不同 y

坐标的样本体元处在相等的磁场强度下。当加一个小小的 Gy 梯度场后, 不同 y 坐标上的体元

将处在不同的磁场强度下。于是, 在图中所示右边的体元因为外磁场强度大, 故质子进动的频

率高。反之, 在左边较弱磁场中的质子进动频率则较低。这样, 在经过一段时间后, 不同 y 坐

标上质子所处的相位就发生变化, 进动频率高的质子将领先于进动频率低的质子。如图 4 . 41

( b) 所示中最右边质子的相位比最左边的质子正好领先 360°。如果增大梯度 Gy 或延长 Gy的

作用时间 t y , 那么, 两边质子的相位差将更大。如图 4. 41( c) 所示, 右边质子的相位领先 720°,

即两个周期。

当相位编码阶段结束后, 即梯度场 Gy关闭后, 马上加上一个梯度场 Gx , 尽管自旋的质子仍

然以各自应有的频率继续进动, 但它们却没有“忘记”在相位编码中发生过的事, 即保持了各

自的与 y 坐标有关的相位信息。为了读出数据而设计的梯度场 Gx , 使位于不同 x 坐标处的质

子以不同的特征频率共振, 如图 4. 40( c) 所示。

图 4. 40 数据采集过程中的 3 个阶段

图 4. 41 相位编码过程

由梯度场 Gx引起的各种频率组合在一起形成了 FID 信号, 这个信号将被采样并存储到计
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算机中。当然, 这个信号包括来自整个横截面的信息。因此, 一次这样的记录并不能确定来自

每个体素的信号的幅度以构成图像。于是, 这样的“激励相位编码数据读出”的过程还要重复

下去, 不过每次重复时在相位编码阶段中应使用不同大小的梯度场 Gy 或不同的 t y。例如, 要

得到一幅 128× 128 的图像, 这样的过程要重复 128 次, 如图 4 . 42 所示。

一般地说, 经过相位编码后读出的 FID 信号可表示为

S( t x , t y ) = M0�ρ( x, y) exp[ j( ωx t x + ωy t y ) ] dxdy ( 4. 115)

式中, ρ( x, y) 是在( x, y) 处的自旋密度, 它是用于成像的信息; ωy t y表示进动频率为 ωy , 经过时

间 t y后质子进动的相位; 而 ωx t x则表示进动频率为 ωx , 经过时间 t x后的相位。其中, 进动频率

ωx , ωy则与所施加的梯度场有关, ωx = γxGx , ωy = γyGy 。于是, 式( 4. 115) 可改写为

S( t x , ty ) = M0�ρ( x, y) exp[ jγ( xGx t x + yGy t y ) ] dxdy ( 4. 116)

图 4. 42 二维数据的采集

图 4. 43 三维傅立叶变换成像的数据采集过程

  因为每次相位编码时所用的 ty 不同, 读

出数据时 t x不同, 因此, S( t x , t y ) 可视为一个

二维时间信号。而式 ( 4 . 115) 则显然是一个

二维傅立叶逆变换的形式, 也就是说, 进行一

次傅立叶变化就能求出 ρ( x, y) , 即所要的

MRI 图像。以上就是二维傅立叶变换法成像

的基本原理。

与投影重建法相比, 二维傅立叶变换方

法直接计算出每个体素的自旋密度值而无须

任何重建过程, 这样做不仅节省了计算工作量, 而且对磁场不均匀性的敏感程度也减弱了。另

外, 二维傅立叶变换成像方法还可以很容易地扩展成三维成像。

三维成像的数据采集过程如图 4. 43 所示, 与二维成像有以下不同:

①在开始的激励阶段无须施加梯度场来选择某一个特定的成像平面, 取而代之的是让整

个成像体积都处于一个均匀的磁场中;
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②在相位编码阶段, 先后要加上两个方向的梯度场 Gx , Gy ;

③加上梯度场 Gz来读出数据。在这种情况下, 所检测的 FID 信号可表示为

S( t x , ty , t z) = M0�ρ( x, y, z) exp[ jγ( xGx tx + yGy t y + zGzt z) ] dxdydz ( 4. 117)

于是, 经过一次三维傅立叶变换就能得到关于三维自旋密度 ρ( x, y, z) 的 MRI 的图像。

成像速度是评价一个成像系统的重要的指标。以二维傅立叶变换方法为例, 每一幅图像所

需的数据采集时间为脉冲重复时间 TR× 矩阵大小 N× 平均次数 n。例如, N = 128, TR = 1. 5 s,

n = 2, 那么, 所需时间为 t = 128× 1. 5× 2 s = 384 s = 6. 3 min。为了加快成像速度, 在实际的系统

中都采用了一些改进措施。

4 . 7 . 3 平面回波成像法

为了实现高速成像, 一种称为回波平面成像的方法被提了出来。这种成像技术的特点是

同时接收来自一个平面上的所有部位的信号并加以区分, 因此, 成像的速度大大提高了, 它可

以在 1 s 左右的时间内产生一幅图像。

图 4. 44 晶格常数的示意图

从广义上讲, 如果用分立的晶格点来表示一个复杂物

体, 如图 4 . 44 所示( 图中 a , b, c 为晶格常数) , 假设在各晶格

点 x = la , y = mb, z = nc( 式中, l, m, n 为整数) 上的自旋密度

为 ρl mn , 那么, 当同时沿 3 个轴加上梯度场 Gx , Gy 和 Gz时, 在

一个 90°射频脉冲激励后检测到的 FID 信号为

S( t) ∝ ∑
l , m, n

ρl mn exp[ jγ( la Gx + mbGy + ncGz) t] V

( 4. 118)

式中, V为每个晶格位置上对于信号起作用的自旋体积。

如果不加任何限制直接对 S( t) 作傅立叶变换, 那么, 一般情况下来自各个晶格点上的信

号在频谱中是相互重叠的。但是, 如果选择合适的梯度场, 使之满足

Δωx

M
= Δωy = NΔωz ( 4. 119)

式中, Δωx = γa Gx , Δωy = γbGx , Δωz = γcGx , M, N 分别为 m, n 中的最大值; 那么, 就可以用一次

傅立叶变换分辨出所有晶格点上的自旋密度。因为按式 ( 4. 118) 选择的梯度场保证在每个晶

格点上的共振频率都是不一样的。以二维成像为例, 这种梯度场的选择可用图 4. 45 表示。

以上分析是假设探查物仅仅位于离散的晶格点上而不是连续的。在这样的条件下, 从一

次 FID 信号中就可以分辨一个完整的二维或三维图像。当然, 实际上自旋密度不会分布在孤

立的晶格上。但是, 以上实现高速成像的想法还是有用的。虽然不能把探查物分隔成孤立的

晶格点, 但可以在连续的自旋密度分布上加上一个分立的晶格结构梯度场, 使得只有那些在晶

格上的核子才发生共振。只要能在实际上做到这一点, 就同样可以从一次 FID 信号中找到完

整的二维或三维图像信息。

图 4. 46 给出了平面回波成像实施时的一个例子。被探查的样品置于均匀恒定的磁场 B0

中。如果给样品加上一个线性梯度场 Gx = �Bx /�x, 同时还加上一个射频剪裁脉冲, 这样就可

以只激励位于 x0 处的厚度为 Δx 的小薄片内的核子共振, 即限定了被观察的平面。当激励脉

冲结束时, 断开并同时接通梯度场 Gy = �By /�y 和 Gz = �Bz /�z( 其中, Gz是稳定不变的, 而 Gy的
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图 4. 45 二维梯度场的选择

图 4. 46 平面回波成像示意图

方向则是周期变化的) , 并开始读出 FID 信号。

图 4. 47 给出了各梯度场作用的时序图。图中, Gx表示

x 方向的磁场梯度, 它在时间段 A里加上, 在时间段 B 内去

除; Gy 表示 y 方向的磁场梯度是在时间段 B 内加上的; 阴影

部分表示选择激励脉冲在 t a 时间里加上。磁共振信号在 t b

时间内检测, t d是延迟时间, ta + t b + td 为一个周期。

在回波平面成像中, 周期性反转的梯度场 Gy 是重要的

图 4. 47 梯度场激励的时序图

一环。先来看一个周期函数的傅立叶变换。图 4 . 48 ( a) 中, f( t) 是一个衰减的周期函数。在

磁共振成像中, 对于单一固定磁场, 如果在 90°射频脉冲后每隔( 2n + l) τ加上一个 180°脉冲信

号, 就能得到这样的衰减信号。实际上, 如果梯度场 Gy的方向作周期性翻转, 也能产生这样一

系列自旋回波信号。在这两种方法中, 所得的周期性自旋回波信号都将由于弛豫过程而衰减,

衰减函数为 h( t) 。
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对于图 4. 48 ( a) 这样一个周期函数可表示为

f( t) = h( t) ∑
∞

n = 0

g( t - 2 nτ) ( 4. 120)

式( 4 . 120) 的傅立叶变换为

f( Ω) =
π
τ∑

∞

n = - ∞

G
nπ
τ

H Ω -
nπ
τ

( 4. 121)

图 4. 48 衰减周期函数的傅立叶变换

式中, G( Ω) , H( Ω) 分别为 g( t) 和 h( t) 的傅立叶变换, H( Ω) 下的面积归一化为 1。这个傅立

叶变换 f( Ω) 表示于图 4. 48( b) 。如果衰减不明显, 则可以认为 h ( t) = 1。这样 H Ω-
nπ
τ

便

成为 δ函数 δΩ-
nπ
τ

, 所得离散谱线的频率间隔为 Δω= π/τ。

在回波平面成像中, 梯度 Gy的周期性反转导致傅立叶变换中的离散谱线。如果同时加上

梯度场 Gz, 并按式( 4 . 118) 原则选择梯度场, 那么, 在对 FID 信号采样后傅立叶变换, 所得谱线

就将与成像平面中各体元中的自旋密度相对应。

上述平面成像方法也很容易推广到三维成像中。在三维成像中梯度场 Gx和 Gy 都处于交

替反转状态, 而 Gz则维持稳定不变。这种翻转梯度场加上对信号的数字采样就能从 FID 信号

中很快恢复出整个三维图像。磁共振成像中这种固定的“三维”性质是 X-CT 所没有的。要想

用 X-CT 成三维成像就需要逐层多次照射扫描, 这将造成大剂量照射。

4. 8 磁共振成像装置、特点及其在医学中的应用

由于人体内各种不同组织和器官的水与脂肪等有机物的含氢质子量不同, 同一组织中正

常与病变情况下质子密度不同, 其弛豫时间存在明显差异, 因此, 对人体中氢质子分布状态进

行研究, 以二维、三维的高分辨率组织图像加以显示, 在医学上具有重要意义。

4 . 8 . 1 磁共振成像装置

如图 4. 49 所示为一典型的磁共振系统的结构图。系统主要由接收器、发射器、梯度电流

放大器、脉冲序列发生器( PSG) 以及用于显示图像以及脉冲序列的产生和控制的主机等部分

构成。本节将对这些主要结构作简短的论述, 同时也对射频线圈、梯度线圈以及主磁体进行简
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单的讨论。

( 1 ) 磁共振波谱仪

1 ) 脉冲序列发生器

由于在磁共振实验中需要精确时序, 因此采用了分离的脉冲序列发生器来控制实验。在

开始产生脉冲序列之前, 主机把时间间隔、梯度值、射频脉冲波形和相位编码梯度表等数据下

载到脉冲序列发生器。在用户启动其工作后, 脉冲序列发生器则依据这些数据产生脉冲序列。

在大多数情况下, 脉冲序列发生器按上述方式产生脉冲序列, 但有时也接受其他信号的控制。

例如, 用心电信号作为门控信号, 在脉冲序列发生器输出脉冲序列进行了一条线或多条线的扫

描后, 停下来, 等待心电信号的触发。此触发信号由心电图机产生, 用其以确保采集心动周期

中特定时刻的数据, 实际中常在心脏收缩的末期触发。对脉冲序列的发生和缓冲数据的接收,

脉冲序列发生器产生控制字, 以控制数模转换器的转换、其他的控制线以及存储器。此外, 由

于脉冲序列发生器控制着脉冲序列的定时, 需要它有非常精准步幅的可编程能力, 一般要求为

10 ns 或更好。脉冲序列发生器由一个主时钟驱动, 其一般来自于频率合成器的参考信号。此

时钟需非常稳定, 以便为了改善信噪比而需要对信号作长时间的平均处理。主机为用户提供

图像显示和脉冲序列开发的用户界面。主机与脉冲序列发生器之间的数据连接一般采用标准

的串行或并行连接。

图 4. 49 典型的磁共振系统的结构图

2 ) 接收器

在图 4. 49 中射频开关之后向上的数据通道代表接收器。第一级为低噪声的前置放大器,

一般要求其噪声系数 < 1. 0 dB, 增益 20 ～40 dB。在放大之后, 信号被混频到中频( Intermediate

Frenquency) 。混频器, 图中用前置放大器之后的乘法符号表示, 将一个拉莫尔频率 ω0 的检测

信号与另一个频率 ω0 ±ωif的信号相混频。混频器有效地使这两个信号相乘, 产生这二个频率
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和和频率差。滤波器( 图中没有示出) 滤去不需要的频率成分。虽然磁共振信号可能由于磁

场强度、原子核的原因含有各种不同的频率成分, 但也总能以单一频率对这一中频采用正交解

调。这个频率的值依赖于厂商和系统, 可能比原来的磁共振频率更高或更低( 向上或向下变

化) 。中频放大器确保在正交解调之前具有最优的信号幅值。虽然图中没有示出, 但在射频

级也常有一可变增益级。

图 4. 49 的接收器的下一级解调中频信号到基频或音频, 以便数字化。正交解调器混合中

频带宽 ωif ±Δω和中频频率 ωi f, 得到两个信号, 一个为中心在 2ωi f的信号, 另一个为直流信号。

考虑两个磁矩或自旋, 其中的一个自旋产生 ω1 = ω0 + γGxΔx 的信号, 另一个产生 ω2 = ω0 -

γGxΔx 的信号。在混合和滤波后, 得到频率为 ±γGxΔx 的信号。假设两个信号的相位为 0, 则

它们可以表示为

S1 ( t) = Ccos ( + γGxΔx)

S2 ( t) = Ccos ( - γGxΔx)
( 4. 122)

图 4. 50 正交混频器将射频信号分解

为实部和虚部两部分

不过, 由于 cos ( x) = cos( - x) , 不能区分这

两个信号。一个解决办法是将它们混合到

直流以上的某一中心频率上, 以便磁共振信

号的所有频率成分都在直流之上。这种方

法的缺点是它需要一个等于磁共振信号全

带宽的数字化率, 2Δω= γGx FOV。正交解调

器提供了另一种方法。

在图 4. 50 所示的正交解调器中, 中频

磁共振信号被分成两路分别输入到两个混

频器。每一路都与中频混合得到中心在直

流的基带信号, 第 2 个中频信号相位偏移了 90°。

现在, 在混频器之后:

Sr ( t) = C{ cos( ( ωif + γGxΔx) t) ·cos( ωi ft) } =
C
2

cos( ( 2ωi f + γGxΔx) t) +
C
2

cos( γGxΔxt)

Si ( t) = C{ cos( ( ωi f + γGx Δx) t) ·sin( ωi ft) } =
C
2

sin( ( 2ωif + γGxΔx) t) -
C
2

sin( γGxΔxt)

( 4. 123)

经低通滤波器滤除高频成分后, 这两个信号为

Sr ( t) =
C
2

cos( γGxΔxt)

Si( t) = -
C
2

sin( γGx Δxt)

( 4. 124)

当自旋从中心转到 - Δx 位置, 则信号为

Sr ( t) =
C
2

cos( γGxΔxt)

Si ( t) =
C
2

sin( γGxΔxt)

( 4. 125)

正交解调器去除了信号的不确定性, 实部和虚部信号分别用模数转换器( ADC) 进行数字化,
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如图 4. 50 所示。对于磁共振成像, 一般采用 16 bit 模数转换器, 数字化率达到每点几个微秒。

因为信号被正交解调器混合到直流, 对带宽 Δω=
1
2
γGx FOV信号采用了低通、抗混叠滤波器。

触发模数转换器的控制信号、抗混叠滤波器的设置和系统增益的控制均由主机控制的脉冲序

列发生器提供。

3 ) 发射器

在大多数方面, 发射器同接收器相反。对于切面选择成像, 脉冲序列发生器为切面激励提

供复杂的射频波形。可能是一个一定带宽的 sinc 脉冲用于激励一理想带宽的切面。通过改

变射频波形相位以选择其他切面。两路数模转换器用于产生基带波形。控制顶锥角以调整波

形的振幅。此外, 常用低通滤波器以去除波形中的高频成分。正交解调器充当解调器工作, 只

是作用相反。它结合实部和虚部波形并且混合他们到中频。一个中频放大器可以更灵活地设

置系统增益。在混合到 Larmor 频率后, 信号被一线形放大器放大为线圈提供必要的射频能

量。常规系统中常采用 MultiLle-kiowatt 射频放大器。

4 ) 发射 /接收开关

常用同一个射频线圈做发射器和接收器。用一个开关交替地在射频激励脉冲期间接通线

圈和发射器, 在获取信号期间接通线圈和接收器。图 4. 51 为一个无源发射 /接收 ( T/ R) 开关,

一对反向二极管用做开关, 其上电压大约为 0. 7 V。对小信号接收期间它们相当于开路, 在高

电压的脉冲发射期间它们相当于短路。在接收期间, 它们同发射器开路, 在发射期间, 第 1 对

二极管被短路, 提供到线圈的通路; 第 2 对相当于对地短路, 保护接收器不受高电压的发射脉

冲影响。1 /4 波长的传输线用来保护短路的第 2 对二极管不与射频线圈短路。1 /4 波长的传

输线作为阻抗变换器, 变换输出时的短路为开路。由于同轴电缆是 1 /4 波长, 这里讨论的无源

开关的一个缺点是其性能依赖于频率。

图 4. 51 一个无源发射 /接收开关

( 2 ) 射频线圈

射频线圈用于在发射期间将能量耦合到样品, 在信号采集期间检测时变的磁通密度。有

各种各样的线圈, 大体上可分为体积线圈和局部线圈。体积线圈环绕整个样品, 在整个研究区

域提供均匀磁场 B1 。局部线圈很小, 设计用于以某一特定区域紧密耦合, 主要是为了提高信

噪比( SNR) 。在一些磁共振文献中, 信噪比常定义为信号电压和噪声电压的比值。在信号获

取的开始阶段, 信号电压的值可以通过方程( 4. 111 ) 获得

Vs ig = 2ω0 ΔVMxy B1 t ( 4. 126)

式中, ω0 为 Larmor 频率, rad /s。ΔV为研究的体积量, Mxy为单位体积的稳态横向磁矩, B1 t是式

( 4 . 112) 给出的有效射频通量密度。阻抗为 Z coi l = Rc oi l + jXc oi l的线圈产生的噪声电压 Vnoi se :
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Vnoi se = 4 kTΔfRc oi l ( 4. 127)

式中, k 为波尔兹曼常数, T 为温度( K) , Δf 为接收器的带宽 ( Hz) 。这两个电压的比值为信噪

比 SNRv:

SNRv =
Vsi g

Vnoi se

=
2ω0ΔVMxy B1 t

4kTΔfR
( 4. 128)

为了方便这个分析, 忽略从一体积元到另一体积元保持不变的常数。可得出线圈信噪比为

SNRv =
2 B1 t

R
( 4. 129)

式( 4 . 129) 以磁通密度描述了一个接收线圈的电压信噪比, 以它作为发射线圈时产生的通量

密度。为了方便常数 2是可以忽略的。因此, 如果知道每个线圈的阻抗和其通过 1 A 电流产

生的横向通量密度和, 就可以计算出这两个线圈的相对信噪比。当然, 应用不同对线圈的度量

也会有不同。对体积线圈来说, 重要的是要求线圈产生均匀的磁场。

有许多方法可以对线圈和线圈系统建立数学模型, 对电损耗的样品, 理论上计算线圈阻抗

和通量密度是相当复杂的。其准确的计算需要考虑样品的不均匀性、物理大小、负载存在下的

线圈的电流分布、导电样品漩涡电流引起的对电场和磁场的屏蔽影响等因素。一些方法计算

时考虑了这些影响因素的部分或全部。其中, 有正则几何方法、有限元法、积分方程和时域有

限差分法。

对于大多数的常规应用, 用毕奥-萨伐尔 ( Biot-Savart) 定律可以很准确地计算出磁通量密

度。假设已经知道电流分布, 可直接求出这个电流分布 I( r) 产生的磁通密度 B( r) 为

B( r) =
μ

4π∫l

I( r′) dl× âR

R
2 ( 4. 130)

式中, r′为导体中从积分点到观察点 r 的矢量, dl 是在积分点沿导体的不同路径长度, âR 是 R =

r - r′方向的单位矢量, R = r - r′为从源点到观察点的矢量。R 是矢量 R 的大小, , 图 4. 52 描述

它们的几何关系。对于一些实际的、性能优越的线圈, 如简单环型线圈、平面对线圈和鸟笼型

线圈, 可以准确地获取它们的电流分布。但是如果电流在某一段内大大偏离常量, 线圈的性能

变坏, 同时这种简单模型也开始变得不适用了。

图 4. 52 用毕奥-萨伐尔定律计算圆环的磁场

在一些情况下分析计算, 如对圆形或螺线管( 这将在后面讨论) 轴线上通量分析计算可以
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采用式( 4 . 129) 。通常, 通过将圆环分为许多小的直线段, 然后求出每一段直线段产生的通量

密度, 再积分求得总的磁通密度。幸运的是许多实验可以采用 3 种简单线圈就可进行———圆

形线圈、螺线管线圈和鸟笼型线圈。这些线圈有磁场和线圈阻抗的近似计算公式。虽然这些

数学模型不很精确, 但是当线圈大小与波长相比可忽略情况下, 这些公式对大多数的应用还是

足够准确的。

1 ) 圆环

在 x-z 平面上半径为 a 的圆形线圈轴线上 y 点的磁通密度为

B( 0 , y, 0) =
μ0 NIa

2

2( a
2

+ y
2
)

3 / 2 â y ( 4. 131)

式中, N 是线圈的圈数, I 为电流, μ0 = 4π× 10
- 7

H /m 是自由空间的导磁系数。半径为 a , 线径

为 d 的圆环的电感系数近似为

L = aμ0 ln
16a

d
- 1 . 75 ( 4. 132)

此公式可以用来估算在某一区域内具有相似半径的小线圈的电感系数。

为了估算 SNR, 需要知道线圈电阻。这可以用前面提到的方法或其他方法如准静态近似

法来计算线圈电阻。可以用线圈的 Q 值估算电阻, 线圈的 Q 值一般在 100 左右。从 Q 值的定

义获得电阻为

Q =
ωL
R

( 4. 133)

得 R = ωL/ Q

例 4. 8 计算一半径为 5 cm, 线径为 2. 5 mm, Q 值为 75 的圆形线圈的阻抗。

解 由式( 4 . 130) 可得到线圈电感系数为

L = 0. 05× 4π× 10
- 7

ln
16× 0 . 05
2. 5× 10

- 3 - 1. 75 μH = 0. 252 μH

由 Q 值计算电阻为

R =
2π× 63. 9× 10

6
× 0. 252× 10

- 6

75
Ω = 1. 35 Ω

因此, 线圈阻抗为

Z = R + jωL = 1. 35 + j101 Ω

  2 ) 螺线管线圈

图 4. 53 螺线管的横断面示意图

磁共振成像另一种常用线圈是螺线管, 如

图 4. 53 所示。沿 y 轴方向, 半径为 a、长度为

l、N 圈、电流为 I 安培的螺线管的磁通密度为

B( 0, y, 0 ) =
μ0 NI

2l
( cos α1 - cos α2 ) âz

( 4 . 134)

这里, 角 α1 , α2 如图 4. 53 所示。这个线圈的电

感系数近似为
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L =
μ0 N

2
πa

2

l
2 ( l

2
+ a

2
)

1 / 2
- a ( 4. 135)

与圆形线圈相似, 容易由 Q 值可以计算出电阻, 在大多数应用中螺线管的 Q 值也在 100 这一

量级。

3 ) 鸟笼线圈

由于螺线管轴线必须近似与静态磁场正交, 因此, 在大多数常规磁体中, 螺线管线圈并适

合用做人体线圈和头部线圈。例如, 在标准超导磁场中, 环绕头部的螺线管产生与静态磁场平

行磁场。现已提出了许多新方法, 产生 x-y 平面的磁场并且它可以围绕大的样品。这些体积

线圈中比较典型的是如图 4. 54 所示的鸟笼线圈。它由一些“腿”或“横条”连接两端的圆环构

成。电容器被放进腿中或圆环之间的腿间来产生共振结构, 其支持方位角方向的正弦电流分

布。对于一阶问题, 在第 n 条腿上的电流可以假设为常数, 其振幅由一个 �坐标 �n 决定:

I n = I0 sin( �n ) ( 4. 136 )

圆环中的电流通过增强电流连续性来获得。鸟笼线圈产生的非常均匀的磁场有许多很有用的

特性。例如, 它很容易支持从其他模式旋转 90°的第二电流模式。每一种模式都能独立的在

各 90°点处加入, 使鸟笼线圈产生环型极化, 其大约增加 40 % 的信噪比。此外, 有许多技术可

以使线圈谐振以产生多种频率磁场, 允许同时研究各种原子核。

图 4. 54 鸟笼线圈

4 . 8 . 2 独特的医学成像特点

一般的医学成像参数都是惟一的, 而且大多只能反映解剖结构信息, MR 图像是多参数

的, 从理论上讲, 它可以是多核种的成像, 每种核有各自的 T1 , T2 , 目前,
1
H 质子 MR 成像参数

主要有 3 个: ρ, T1 , T2 三者可分别成像, 也可某两个参数结合成像, L 与 MR 信号强度成正比, 故

L 的成像主要反映欲观测层面组织、脏器的大小, 形态与位置; 而 T1 , T2成像可在活体上直接观

察细胞活动的生化蓝图, 得到整个体内功能和代谢过程等生化领域的信息, 用于鉴别组织的病

变。其他成像参数如化学位移, 流体的研究应用, 在血流性 MR 血管造影 ( MRA) 的临床研究

中发展很快, 利用血管中快速流动的质子, 不用造影剂, 可做全身各大血管的 MRA 成像, 并对

血流速度和方向进行判断。

4 . 8 . 3 MRI 的临床应用

自 1971 年至今, 对活体组织研究已有很大发展, 成为揭示病人的组织病变的秘密和器官
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机能失常的有效手段。

目前, 应用较广的仍是中枢神经系统, 除对脑和脊髓肿瘤的诊断外, 对炎症、代谢性疾病等

是有效的检查方法。

对胸、腹、盆腔的检查, 除同其他影像学检查一样反映形态学改变外, 对代谢性疾病的诊断

如肝、脾的含铁血黄素沉着症等特异性高, 对心脏及大血管检查, 还可模拟动态观测心脏运动、

评价心脏的功能, 瓣膜功能及血流方向, 射血过程等, 对诊断某些肿瘤, 如恶性淋巴瘤, 前列腺

癌等的治疗效果观察都有重要的临床意义。

4 . 8 . 4 存在的问题

①成像时间不够快, 不能观察器官的动态图像。

②因骨中质子数少, MRI 中观察不到骨的细节, 不能对骨组织结构进行研究。

③目前, MRI 还不能像 X-CT 那样可在图像上做定量诊断。

④对某些人不能作 MRI 检查, 如装有假肢, 体内有金属片者, 在射频作用下, 金属会发热,

从而造成伤害, 故不能作 MRI 检查。此外, 心脏起搏器的携带者也禁止作 MRI, 因其在射频作

用下失灵。

⑤变化的梯度场可能会在人体内感应出低频 mV 级电压, 这会造成肌肉的损伤, 严重者会

造成室颤或中风。

4 . 8 . 5 MRI 技术的发展展望

1 ) 快速成像技术

SE 序列以高图像质量及选择性 T1 或 T2 加权图像的对比应用, 为临床提供了方便, 但其成

像时间相对较长, 最近成像技术的改进信号阅读方法由 K—空间的多次扫描改为一次连续性

扫描, 能在 50 ms 内完成一幅 T2加权图像, 该技术正步入商品化。

2 ) 磁共振血管造影( MRA) 的发展

它是近几年研究的焦点, 德国西门子公司 1990 年首先将 MRA 时间飞跃法的二维、三维成

像推向市场, 不用造影剂可投影重建大血管的结构, 尤其头、颈区的血管造影图像质量较好, 美

国 GE 公司和日本许多厂家采用相位比较法进行 MRA 成像, 同时可对血流速度、方向进行观

测, 对老年人或高危病人及造影剂过敏者更安全、方便、适用。

3 ) 三维成像及实时显像

三维成像分辨率高, 层面薄, 对所采集的数据可做任何方向、部位的重建, 对细微结构观察

有很大实用性, 计算机技术和运算速度的提高, 使 MR 实时观察关节、心脏等运动影像成为

可能。

4 ) 质子的渗透及灌注成像

渗透( diffusion) 和灌注( Perfusion) 成像对动态观察脑生化代谢, 评价脑机能状态有重要临

床价值, 不久该技术将实现商品化。

总之, MRI 技术的发展仍有很大潜力, 可以说其前途不可估量, 它对人形态异常的诊断逐

步发展到对机能和代谢方面异常的诊断, 其硬件和软件系统不断改进和发展, 特别是梯度场屏

蔽技术的研究, 将使 MRI 更加完美。
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思考题与习题

4 . 1  解释“共振吸收”现象并说明 MRI 的工作原理。

4 . 2 解释“核弛豫”的含意, 它有什么特点?

4 . 3 主要有哪两种弛豫过程? 解释时间常数 T1 与 T2 的含意。

4 . 4 简述梯度磁场在 NMR 成像中的应用。

4 . 5 从宏观和微观两方面分析 NMR 成像原理。

4 . 6 试指出 X-CT 与 NMR 两种成像技术的相对优缺点?

4 . 7 核磁共振成像总的指导思想是什么?

4 . 8 是否所有原子核都能产生核磁共振? NMR 成像中常用哪种原子核?

4 . 9 计算在 2. 0 T 和 0 . 22 T 的磁场中,
3 1

P,
1
H,

2
H 的共振频率。

4 . 10 计算在 2. 0 T 的磁场中
1
H 的两个自旋状态间的能级分裂( 单位为 J) 。

4 . 11 对于 1 /2 自旋原子核, 描述 N1 - N2 = N
1 - e

x

1 + e
x , 这里 x = - γηB0 /kT。

4 . 12 对于 1 /2 自旋原子核, 描述( N1 - N2 ) / N1 ≈ - γηB0 / kT。

4 . 13 在 2. 0 T 和 0. 22 T 的磁场中, 计算
31

P,
1
H 的( N1 - N2 ) / N。

4 . 14 变换射频场 B1 ( t) = B1 cos( ωt) â x为旋转坐标表示; 然后, 对旋转坐标中的有效射

频场合理近似。

4 . 15 写出在偏移 α度的射频脉冲作用之后横向磁矩 M
0

xy的表达式。

4 . 16 解释 CLMG 回波和 Hahn 回波之间的差异。

4 . 17 对核磁共振实验设备: 主磁体 B0 = 0. 5 T, 样品为
1
H, 10 圈的螺线管线圈长 1 cm,

半径 5 mm。线圈的 Q 值为 50, 用宽度为 10 μs、顶锥角为 90°的脉冲激励一长 1 cm, 半径为 4

mm 的物体, 接收器带宽 10 kHz。假设由螺线管产生乙均匀磁场, 求:

①需要多大的能量;

②估计信噪比。

4 . 18 求下面脉冲函数的傅立叶变换:

∏ x;
1
2

=
1

0
    

1
2

≤ x ≤
1
2

其他

  4 . 19 ①已知一个带宽 1 000 Hz 的射频脉冲, 2. 0 T 的磁场, 中心在 Larmor 频率, 为激励

一个均匀水模型的 4 mm 厚的切面, 需要多大的切面选择梯度强度?

②用相同的射频脉冲如何激励 20 mm 的切面?

4 . 20 画出一个标准的自旋回波成像序列, 并标注射频、梯度和信号线等相关细节。

4 . 21 在 8. 7 T 的磁场中用 5 G / cm 的频率编码梯度 ( 0 相位编码梯度 ) , 推导并画出

0 . 5 mm的正方形模型自由感应衰减信号。

4 . 22 用大小为 20 G / cm 的最大梯度获取视域为 5 mm× 5 mm 的 256× 256 的图像, 需

要的采样时间、采集窗口( 数字化回波的总时间) 和相位编码时间是多少?
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4 . 23 已知下面的数据来自不同 TE , TR 值下的同一个切面的三副图像的两个区域 ( 像

素) , 计算每个像素的 T1 , T2 。

表 4. 3

图像 TE TR S1 ( 像素 1 的信号) S2 ( 像素 2 的信号)

1 ü35 ‡600 �430 œ281 >

2 ü70 ‡600 �251 œ195 >

3 ü35 ‡1 300 7543 œ448

4 . 24 ①沿着螺线管轴线从 - 20 cm 到 20 cm, 画出一个直径为 5 cm, 长 20 cm 的螺线管

的 z 方向的磁场。

②找出磁场的总变化不超过百万分之 ±50 的距离中心的距离。

4 . 25 对位于 z 轴 ±d 处 x-y 平面上的两个同心圆环线圈产生的磁场, 假设线圈中的电流

都是 1 A, 沿相同的方向流动, 线圈直径为 1 m:

①找出磁场的最大均匀区域, 这个区域定义为磁场变化不超过 ±50× 10
- 6
。

②沿磁体轴线画出磁场, 标示出这个磁体最大均匀区域。
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第 5 章

核医学成像技术

  本章将讨论另一种成像方法。前面讨论的成像方法或是测量外部射线 ( 或波) 穿透人体

时发射的衰减或反射情况来成像, 如 X 射线和超声波成像设备, 或是用磁场电磁波来测量人

体组织的某些参数来成像, 如核磁共振成像。这些方法要由外部向人体发射某种形式的能量

属于全动式或探测式成像。核医学成像技术则是向人体注射放射性示踪剂, 使带有放射性核

的示踪原子进入要成像的组织, 然后通过测量放射性核在人体内的分布来成像。

这种方法按照使用放射性示踪剂不同, 可以分为两大类: 一类放射性示踪剂具有稳定 γ

射线放射性, 如锝同位素
99m

Tc, 碘同位素
131

I 和
132

I 及镓的同位素
67

Ga。这种示踪剂的寿命较

长, 半衰期约为几天以上。这类系统称为单光子计数系统, 它可以造成平面投影像, 称为 γ相

机, 也可以产生断层影像, 称为单光子断层成像设备( SPECT) ; 另一类则是采用具有正电子发

射能力的示踪剂, 如碳同位素
11

C, 氮同位素
13

N, 氧同位素
15

O, 氟同位素
1 8

F, 镓同位素
68

Ga。它

检测的是 511KeV 的湮灭辐射产生的光子, 称为湮灭重合检测( ACD) 或正电子发射断层成像

设备( PET) 。由于这类示踪剂寿命很短, 只有几十分钟, 必须有专用小型加速器放在成像设备

附近, 生产出示踪剂, 立即给病人注射并成像。

自 1896 年法国科学家发现铀的化合物具有天然放射性以来, 各种核素在医学上的应用日

益广泛, 形成了核医学学科, 它包括核医学诊断及核医学治疗两大部分, 在核医学诊断中, 核医

学成像占重要地位。

5. 1 核医学诊断的特点

核医学成像及核素体外分析都是建立在同位素示踪技术基础上的, 同位素具有类似的化

学性质, 参与组织、器官内的生理、生化过程, 但放射性同位素都具有容易探知的放射性, 这样

核医学诊断就具有鲜明的特色。

( 1 ) 反映人体内的生理、生化过程

生命体是众多的生理、生化过程交错在一起, 且协调一致的统一体。一个细胞内可同时进

行数以千计的酶反应, 疾病是体内生理、生化平衡的失调。
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X 射线、超声只能显示组织密度上的差别, 得到的是病理的解剖图像, 由于用于核医学成

像的示踪剂是多种多样的, 它们可参与许多器官、组织的生理, 生化过程。例如, 当人眼闭上

时, 与视觉相关的皮层区域立即出现放射性强度降低, 而集中精力听课时, 与视觉相关的皮层

区域立即出现放射性强度的提高, 该影像就能灵敏地显示葡萄糖代谢的生化过程。

( 2 ) 反映组织的功能状态

核医学成像的精髓就在于它不但能显示体内的形态, 而且能反映组织器官的功能。例如,

用
15 2

I 作示踪剂就能从图像上显示甲状腺的吸收功能, 任何组织器官, 器质性改变之前已有功

能性改变, 在疾病形成过程中, 生化的变化即功能的变化早于组织结构的变化, 核医学成像则

能反映这种功能性的改变。

( 3 ) 可显示动态图像

由于 γ照相机和发射型计算机断层成像( E-CT) , 都能对放射性同位素通过体内各部位的

动态进行连续摄影, 因此可显示动态图像。

( 4 ) 是一种方便、基本上无损的诊断方法

由于造影剂引入量极小, 且成像时间短, 放射性的检测在体外进行, 故核素显像的方法既

方便又安全, 这种显像受检者虽有放射性剂量的接受, 但比一般 X 射线摄影小。

实践证明: 核医学成像有助于进一步帮助人们揭示体内细胞中精细复杂的理化过程, 从分

子水平动态地认识生命过程的本质, 对于了解生命活动的物质基础, 弄清疾病的病因和药理过

程都将发挥重要作用。

5. 2 放射性衰变规律

不稳定的核往往通过 α, β, γ衰变为稳定的核, 在此过程中放射性核的数目有规律可循。

5 . 2 . 1 放射性核素与核衰变

定义: 凡原子核处于不稳定状态, 会自发地变为另一种核素, 并放出射线者称为放射性核,

而这类核素自发地发生结构及能量状态的改变, 放出射线并转变为另一种核素的过程则称为

核衰变。它有如下几种形式:

α衰变———放射 α线的核衰变;

β衰变———放射 β粒子的衰变;

β
+
衰变———当原子核中有一质子变为中子, 且放出一正电子

0

1 e 的衰变;

γ衰变———原子核由高能态向低能态跃迁时, 释放出 γ光子的现象, 即 γ衰变。

5 . 2 . 2 放射性衰变规律

原子核发生衰变时, 母体核不断变成子体核, 因而随时间 t 的增长, 母核数不断减少, 对于

任何一种具有放射性的核素, 虽然都能衰变, 衰变时间却有先有后, 衰变先后完全是随机的, 但

对大量的核来说, 其衰变还是遵循统计规律的, 核素衰变服从指数衰减规律, 设 t = 0 时未衰变

的核总数为 N0 , 而在 t > 0 时, 未衰变的核总数为 N, 则

N = N0 e
- λt

( 5 . 1)
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式中, 衰变常数 λ为放射性核素在单位时间内的衰变几率, 表示衰变快慢, 单位为 s
- 1
。

①半衰期———某种特定能态的放射性核因发生自发核衰变而减少到原来核数的一半所需

的时间, 记为 T 1
2
。

t = T 1
2
时,  N =

N0

2
= N0 e

- λT 1
2 ( 5 . 2)

  ②平均寿命 τ———反映衰变快慢的量。

反映某种放射性核素的平均生存时间。若 t 时刻母核为 N, 则 t + Δt 时母核为 N + dN, 显

然在 dt 内衰变掉“dN”, 可认为这“每个母核的寿命为“ t”, 则总寿命为∫
N0

0
t( - dN) ,

则 τ=
∫

N0

0
t( - dN)

N0

=
1
N0
∫

∞

0
tλNdt = λ∫

∞

0
te

- λt
dt

所以 τ=
1
λ

( 5 . 3)

τ=
T 1

2

0. 693
( 5 . 4)

5 . 2 . 3 放射性活度

定义: 在给定时刻处于特定能态的一定量放射性核素, 在 dt 内发生自发核跃迁的期望值

除以 dt 之商, 即

A = -
dN
dt

= λN = λN0 e
- λt

= A0 e
- λt

( 5 . 5)

  任意时刻 t 时, A = λN( 放射性活度 A0 是 t = 0 时的放射性活度。它随时间按指数衰减规

律变化, 期望值 dN > 0, 而 dN < 0, 用 - dN 表示, 单位为 Bg 贝可( 贝可勒尔) 。

5 . 2 . 4 递次衰变规律

不稳定原子核衰变后生成的子核, 如仍具有放射性, 则子核在产生以后立即要按自己的衰

变方式和衰变规律进行衰变, 如子核衰变后产生的又一代子核也仍具有放射性, 则这一代子核

也立即开始衰变, 这样衰变就一代一代地进行下去, 直到最终生成稳定核素为止。

对于几代递次衰变, 若开始时只有第一代母核 N1 ( 0 ) = N0 , 则第 i 代衰变规律为

Ni ( t) = N1 ( 0) [ Δ1 e
- λ1t

+ Δ2 e
- λ2t

+ ⋯ + Δi e
- λit ] ( 5 . 6)

式中

Δ1 =
λ1 λ2 ⋯λi - 1

( λ2 - λ1 ) ( λ3 - λ1 ) ⋯( λi - λ1 )

Δ2 =
λ1 λ2 ⋯λi - 1

( λ1 - λ2 ) ( λ3 - λ2 ) ⋯( λi - λ2 )

…

Δi =
λ1 λ2 ⋯λi - 1

( λ2 - λi) ( λ3 - λi ) ⋯( λi - 1 - λi )

  显然递次衰变规律不再是简单的指数衰减规律, 其中, 任一代的变化都既和自身的衰变常
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数有关, 又和前面各代的衰变常数有关。

5 . 2 . 5 放射平衡

在递次衰变中, 当衰变常数之间存在某种对比关系时, 则可出现放射平衡现象。

( 1 ) 暂时平衡

发生条件 λ1 < λ2 , 且需足够时间 t, 由式( 5 . 6) 可得

N2 ( t) =
λ1

λ2 - λ1

N1 ( 0) [ e
- λ1t

- e
- λ2t

]

=
λ1

λ2 - λ1

N1 ( t) [ 1 - e
- ( λ2 - λ1) t

]

  若 λ1 < λ2 , 且 t 足够大, 则 N2 =
λ1

λ2 - λ1

N1

N2 =
λ1

λ2 - λ1

N1 ( 0) e
- λ1t

( 5 . 7)

或

N2 =
λ1

λ2 - λ1

N1

N2

N1

=
λ1

λ2 - λ1

( 5 . 8)

即若母核半衰期 T1 不是很大, 且 T1 > T2 ( λ1 < λ2 ) , t 足够大, [ e
- ( λ2 - λ1 ) t

n 1] , 子核 B 将按母核

A 的衰变规律变化, 这时子核 B 和母核 A的数目都减少, 它们之间却保持固定的比例, 称为暂

时平衡。

子核 B 开始时数目为 0, 后经母核 A衰变为 B, 使子核数增多, 在达到暂时平衡时, 子核 B

和母核 A以同样的规律减少, 可见某一时刻子核数有一极大值, 设达最大值 Nm的时间为 tm , 对

应由
dN2

dt
= 0 , 求出

t =
1

λ1 - λ
ln

λ1

λ2

= tm

tm很重要, 当 t = tm时, 从母核中分离子核或获子核的最大放射性活度, 如递次衰变是多代的

话, 当 λ1 均小于以后各代的 λ时, 则经足够长时间, 整个衰变系列都会达到暂时平衡, 即各代

数目之比几乎是固定的, 但都按第一代母核的规律衰减。

( 2 ) 长期平衡

实现条件是 λ1 n λ2 且 t≥7T2 才行, 由式( 5 . 7) 因为 λ2 m λ1 , 所以 N2 ( t) =
λ1

λ2

N1 ( t) [ 1 -

e
- λ

2
t
] , t 足够长, e

- λ
2

t
n 1, N2 =

λ1

λ2

N1

或 λ1 N1 = λ2 N2 , A1 = A2 ( 5 . 9)

只要母核半衰期比子核长得多 T1 m T2 ( λ1 m λ2 ) , 且在观测时间内, 母核数变化极小, 则子核数

及活度就会达到饱和, 子、母核的活度相等, 称为长期平衡。

对于多代情况, 只要母核半衰期远大于各子代, 则会出现长期平衡, 此时各代活度相等
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λ1 N1 = λ2 N2 = ⋯ = λn Nn = A ( 5. 10)

( 3 ) 不成平衡

若母核半衰期远小于各代子核, 易知给定时间后, 母核将几乎全转变为子核。其后子核按

自己方式衰变。

由上述 3 种情况的分析可知, 在任何递次衰变系列中, 不论各代衰变常数之间关系如何,

必有一半衰期最长者, 经过足够长时间后, 整个系列必剩 T1 /2 最长及其以后的各代, 它们均近

似按最长半衰期 T1 / 2 的简单指数规律衰减, 这类似于暂时平衡或长期平衡情况。

5. 3 放射性核素发生器

随着核医学的迅速发展, 以及先进的核医学设备的不断出现, 对于短半衰期放射性核素的

需要越来越多, 而放射性核素发生器在产生这种放射性核素方面, 有显著的优越性, 因而得到

广泛的应用。

放射性核素发生器是一种从较长半衰期的母体核素中, 分离出由它衰变而来的短半衰期

子体核素的装置, 根据其工作原理, 可以每隔一定时间就从该装置中分离出可供使用的子体核

素, 就好像从母牛身上挤奶一样, 故该装置俗称“母牛”cow。

5 . 3 . 1 放射性核素发生器发展简况

1920 年制成了世界第一个可供医用的天然放射性核素发生器:

226
Ra( T1 / 2 = 1 620 y)

α 222

Ra( T1 / 2 = 3. 8 d)

1951 年制成第一个人工放射性核素发生器:

13 2
Te( T1 / 2 = 3. 2 d)

β- 1 , γ
13 2

I( T1 / 2 = 2 . 3 h)

20 世纪 60 年代国外两种新型放射性核素发生器:
99

Mo( T1 / 2 = 66 . 2 h)
99m

Tc( T1 / 2 = 6 . 02 h)

和
113

Sn( T1 / 2 = 115 d)
113

In( T1 / 2 = 99. 8 min)

我国核医学起步始于 1958 年, 至 20 世纪 70 年代进入现代核医学阶段, 中科院原子能所

1971 年生产出:
99

Mo
99 m

Tc 和
113

Sn
11 3

In 核素发生器

5 . 3 . 2 对医用放射性核素的要求

( 1 ) 放射性方面

放射性核素的半衰期不应过长, 因在临床诊断与观察后, 应使放射性核素在受检体内残存

的影响迅速减弱以至消除, 太长极为不利。

常用短寿命核素 T1 / 2 在几小时 ～几十小时之间, 而且对 T1 / 2 现在提出了寿命要超短的

要求。
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( 2 ) 生产及成本方面

母核素应易制造, 最好在大型反应堆中产生, 这样可降低造价, 其半衰期要尽量长, 以利于

运到远离反应堆或加速器较远的地方。

( 3 ) 子体核素分离技术方面

从母体核素中分离子体的方法, 要求迅速简便和高产额。

( 4 ) 防护与污染方面

对发生器中装有母体核素的部分, 以及盛有子体核素生成物的容器都要用铅加以屏蔽, 减

少对医务人员的辐射, 获得的子体核素应为无载体以减少对人体可能引起有害作用的化学杂

质引入人体。

由于
99

Mo
99m

Tc 放射性核素发生器产生的子体核素
99m

Tc, 具有 T1 / 2 = 6 h, 仅发射单一

能量为 142KeV 的单色性射线, 目前, 它在世界上已得到广泛地应用。

5 . 3 . 3 放射性核素发生器的基本原理

其工作原理是遵循放射性核素的递次衰变和放射平衡规律。

( 1 ) 核素发生器中的放射平衡

由于母—子体系中, 母子体核的半衰期长短不同会出现不同的放射平衡。

①当发生器中母体半衰期远大于子体的半衰期, 即 λ2 > λ1 时, 经足够长时间核素之间达

到放射性平衡, 在此之后子体活度 A2 大于母体活度 A1 。

②当 λ2 m λ1 或 T1 m T2 且 t≥7T2 时, 母子体系处于长期平衡态, t 足够长后, 母子体核素

放射性活度近似相等 A2 = A1 = 常数。

( 2 ) 子体核素的放射性增到最大值的时间

当子体与母体的放射性相等
dN2

dt
= 0 的瞬间, 子体的放射性活度达最大。

  由

dN2

dt
=

λ
2

1

λ2 - λ1

N1 ( 0) e
- λ1t

+
λ2λ1

λ2 - λ1

N1 ( 0) e
- λ2t

= 0

解之

tm =
T1 T2

T1 - T2

ln
T1

T2

/ ln2 ( 5. 11)

5 . 3 . 4 放射性核素发生器的展望

①
99

Mo( T1 / 2 = 67 h)
99m

Tc( T1 / 2 = 6 h)

②
11 3

Sn( T1 / 2 = 118 d)
113 m

In( T1 / 2 = 1. 7 h) 是发展趋势

虽然发生器①具有许多优点, 但也有如下缺点:

a. 母体 T1 / 2 = 67 h, 在子体用量较多的医院, 一周要换一次发生器较麻烦。

b. 子体 T1 / 2 = 6 h, 对于生理功能动态研究稍嫌过长, 相比之下发生器②在这些方面

比①好些。

首先, 母体 T1 / 2 = 118 d, 发生器使用期限较长( 半年以上 ) , 降低了成本, 避免了麻烦, 且子

体 T1 / 2 = 1. 7 h 较短, 使受检者接受剂量减少。
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为了得到清晰的图像, 就要使用大量的核素, 要其半衰期短, 减轻对受检者的伤害, 为了研

究快速的生理过程, 也要求 T1 / 2 短, 以便在短时间内重复实验, 因此, 发生器要向超短半衰期方

向发展。

5. 4 核反应与粒子加速器

现在临床上应用价值很高的短寿命同位素需要通过人工核反应来获得、因它不是天然同

位素, 于是在此介绍有关核反应及产生核反应的必备装置———粒子加速器。

5 . 4 . 1 核反应的一般概念

具有一定能量的带电粒子如电子、质子、α粒子, 以及不带电的中子、光子轰击原子核时,

可发生如下过程:

入射粒子 + 靶核 复合核 剩余核 + 发射粒子, 复合核的存在时间大约为 10
- 12

～10
- 14

s,

上述过程称为核反应。该过程中产生的剩余核是一种新的原子核, 它可以是稳定核, 也可以是具

有某种放射性的不稳定核。

在核反应中, 主要研究两个问题: 首先是核反应遵从什么规律, 在什么条件下发生核反应;

其二是研究参加核反应的核之间相互作用机制, 给出核反应的发生几率。

在核反应过程中, 原子核在反应前后应遵守:

①质量能量守恒;

②动量守恒;

③电荷数守恒;

④在入射粒子能量较低的情况下, 核子数守恒;

⑤在电磁与强相互作用宇称守恒, 在弱相互作用宇称不守恒。宇称是描述基本粒子形态

的波函数相对空间坐标奇偶性的物理量。

根据质能守恒, 可计算核反应中释放或吸收的能量 Q 值。

设入射粒子、靶核、剩余核, 出射粒子的静止质量, 动能分别为 Ma , E a ; Mk , E k ; MB , E B ; Mb ,

E b。一般情况下, 靶核处于静止状态。ER = 0, 故按质能守恒有

Ma C
2

+ MR C
2

+ E a = Mb C
2

+ Mb C
2

+ E B + E b

反应能

Q = ( E B + E b ) - E a = ( Ma + MR ) C
2

- ( MB + Mb ) C
2

( 5. 12)

  入射粒子的能量 E a 必须大于一定值, 即入射粒子动能必须超过 W = Em in , 才能产生核反

应, 但不是说每一个超过 W的入射粒子都能引起核反应。

假定靶核相对于入射粒子的有效截面 σ, 入射粒子只要打在 σ内就能引起核反应, 其中

σ =
发生反应的入射粒子数

入射粒子数× 单位面积的靶核数
( 5. 13)

式中, σ的物理意义是一个入射粒子相对靶上一个靶核发生核反应的几率。一个入射粒子可

能引起的核反应不止一个, 常用的有 α核反应、氢核反应、中子核反应、γ光子核反应。
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5 . 4 . 2 粒子加速器

利用核反应可产生新的原子核, 是制备人工放射性同位素的重要途径, 发生核反应的首要

条件是提供不同能量和类型的带电粒子, 把它作为“炮弹”去轰击原子核, 以产生所要的核反

应, 制造“核炮弹”的装置就是粒子加速器, 它是一种能产生一种或多种带电粒子, 并使其在电

磁中加速而获得较高能量去轰击原子核的装置, 它提供的核弹具有: 粒子种类多, 能量高且可

调, 束流强度大, 发射角小的特点。

常用的医用加速器有 4 种: 静电加速器、回旋加速器、电子直线加速器、电子感应加速器。

随着核医学中显像及检测技术的发展, 特别需要一些短寿命缺中子的核素如
1 1

C、
15

O 等, 这些

只能通过回旋加速器上一定的核反应来制取。

现代化大医院都有回旋加速器, 随时用它来制备各种临床检测和显像用的短寿命同位素。

回旋加速器工作原理: 其取名源于粒子在加速器中作回旋运动, 粒子所受磁场力 F e = g e ( v×

B) , F e 只改变粒子的速度方向, 而不增加其动能, 使粒子做圆周运动, 因为 v⊥B, 所以, F e = gvB

成为粒子做圆周运动的向心力。F = g e vB = mωe v

故 ωe =
g eB

m
( 5. 14)

由此可知, 角速度 ωe与线速度 v 大小无关, 即粒子作圆周运动, 其角速度都一样, 回旋一周所

需时间相等, 在与 B 垂直的平面内设置两个 D 型金电极盒, 两盒间有间隙, 其间施加的电压为

V = Va cos ωt, 两 D 型板与交变电源相连, 使其处于高真空中。假定带电粒子初速忽略, A点处

该粒子进入“D”型板空间之后获得电能 qVa /2 , 因空腔内无电场, 故其运动能量不变轨迹为一

圆弧, 半径为 R =
mv
qB

, 它经 π/ωe的时间从 b→a 盒, 通过电极间隙时, 如能实现粒子的谐振加

速, 通过电极间隙时电场方向必须改变, 因粒子每转半周的时间为 π/ωe是不变的, 故谐振加速

条件是 ω= ωe。

图 5. 1 回旋加速器真空盒中离子轨迹示意图

粒子每通过二次间隙, 就可从电场中获

得 qe Va 的能量, 多次回旋后粒子能量就变得

很高, 与此同时运动轨迹逐次扩展, 呈螺旋

线状, 直到额定能量, 引向靶核为止。

被加速的带电粒子是通过偏转装置把

加速后的粒子引出真空盒到进行核实验的

靶室中, 如在偏转电极上加负电压, 被加速

的正离子就会逐渐增大回旋半径, 沿偏转通

道被引出磁场而沿直线运动。

现代回旋加速器可作到加速能量连续

可调, 每个加速器都有一个提供加速离子的

离子源。
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5. 5 核素显像原理及放射性同位素扫描仪

5 . 5 . 1 核医学成像技术概述

前面已学的成像方法一般是测量外部射线或波穿透人体时产生的衰减或反射来成像, 或

是利用磁场电磁波来测量人体组织的某些参数来成像, 这些方法要由外部向人体发射某种形

式的能量, 属全动式或探测式成像, 核医学成像技术则是向人体注射放射性示踪剂, 使带有放

射性核的示踪原子进入要成像的组织, 然后测量放射性核在人体内的分布来成像, 该方法按使

用示踪剂不同可分为两大类: 一类放射性示踪剂具有稳定的 γ射线。如锝同位素
99 m

Tc,
131

I,
67

Ga, 这些示踪剂的寿命较长。半衰期约为几天以上, 该类系统称为单光子计数系统, 它可形

成平面投影像, 称为 γ照相机, 也可产生断层影像, 称为单光子断层成像 SPECT; 另一类则是采

用具有正电子发射能力的示踪剂如
11

C,
13

N,
15

O,
6 8

Ga, 它们检测的是 511KeV 的湮灭辐射产生

的光子, 称为湮灭重合检测或正电子发射断层成像 ( PET) , 由于这类示踪剂寿命很短, 只有几

十分钟, 必须有专用小型加速器放在成像设备附近生产出示踪剂, 马上给病人注射成像。

5 . 5 . 2 同位素显像原理

放射性核素显像( Radio Nuclide Imaging) 是基于如下基本原理: 将核素或核素标记的化合

物引入被检体内, 而核素发射的 γ射线可穿过检测器而在体外被检测到, 然后在体外对其产

生的 γ射线逐点扫描, 探测, 记录放射性在体内的分布情况, 形成闪烁图。

体外测量用的探测器一般采用晶体闪烁计数器, 用探测器追踪放射性核素在人体内的分

布, 这样可建立起用放射性活度标记的组织与器官的解剖图像, 占位性病变以及功能改变的情

况。核素显像发展初期首先采用的是同位闪烁扫描机。

5 . 5 . 3 闪烁扫描机

它是在受检者体外进行扫描, 将所收集到的人体放射性同位素分布情况以二维图像显示

出来的仪器, 用它不仅可观察某些脏器的形态变化, 而且能在一定程度上反映某些生理、生化、

病理等方面的异常, 工作过程是: 来自被探测部位的 γ射线, 通过准直器到达闪烁晶体, 在晶

体中产生荧光, 荧光经光电倍增管转换为电压脉冲信号, 该脉冲经放大后, 由脉冲高度分析仪

进行能量分析, 然后输入到放射性强度测量单元进行强度测量和处理, 再输入同步显示记录系

统完成一幅被测脏器或部位放射性分布的图像, 由于各器官对某些化合物的选择性吸收及同

一脏器中正常组织和病变组织的吸收差异, 医生就能据此对组织器官的疾病进行诊断。

近代闪烁扫描机的种类很多, 如甲状腺扫描仪、肝扫描仪和全身扫描仪等, 但扫描机一般

都由探测器、准直器、信号传输及处理系统, 显示系统, 机械驱动系统组成, 其中, 重要部分介绍

如下:
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图 5. 2 闪烁扫描机结构示意图

( 1 ) 准直器

由于探测的 γ射线其角分布是各向同性的, 如图 5 . 3( b ) , 闪烁体可能接受来自受检体上

各点发出的 γ射线, 这样将导致闪烁图的混乱, 不能得到放射性分布的图像信息, 为了能使闪

烁点与放射点有位置上的对应关系, 必须把各向同性发射 γ射线源进行准直, 故准直器的作

用是空间定位, 即仅使某空间单元的射线能进入探测器, 而其他部位的射线则被屏蔽, 而不能

进入探测器, 这样就能对被测区域进行逐点扫描, 从而实现放射性核素分布的显像。

图 5. 3 准直器原理

( a) 放射性元素各向同性放射 ( b) 闪烁体每一点接收射线

( 2 ) 信息传输与处理系统

1 ) 信息传输

主要包括放大器、脉冲幅度分析器、A / D 转换, 而后送入计算机处理。

2 ) 数据处理

计数 N 的绝对误差限为 N, 两个测量点的计数之差 δN = N1 - N2 , 当 δN 超过 N =

N1 + N2

2
若干倍后, 才可分辨出 N1 , N2 , 对应测量点上的放射性活度差异作出确诊的必要条

件为:

n = δN / N ≥ 2. 5 ～3 . 5
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  3 ) 平滑运算

以测量点为中心, 划一区域内测量点数为 n, 以这些测量点计数值的加权平均值为中心点

的计数, 这样处理后, 中心点计数的统计误差就要降低, 该方法称为平滑运算。

( 3 ) 图像显示系统

1 ) 黑白显示系统:

a. 黑白打印记录, 即计数器累积到一定数目时就在显示纸上打印一黑色短线, 打印的疏密

程度表示计数率的高低, 该方法空间分辨率低, 视觉可辨性差。

b. 光记录: 电→光脉冲, 光投射器发出的光强与放射性活度线性相关的光束, 投照感光胶

片形成图像。

2 ) 半定量显示: 常用彩色打印, 打印标志是不同颜色。

3 ) 数字显示( 定量显示) 。

5. 6 γ照相机

γ照相机又称为闪烁照相机, 它以照相法代替扫描机的逐点扫描, 可一次显示出放射性同

位素在体内分布情况的仪器, 主要用于肿瘤和循环系统疾病的诊断, 与同位素扫描机比较, 其

突出优点是: 出像速度快, 不仅可拍静态图像, 而且也可以对脏器进行动态分析, 它是现代核医

学的主要诊断工具。

5 . 6 . 1 工作原理

当受检者服用放射性核素标记的药物之后, 被检部位就会发出 γ射线, 它通过准直器进

入闪烁晶体, 激起荧光, 此光可通过光导管, 耦合到光电倍增管上, 输出电流脉冲, 其幅度由 γ

射线能量决定, 此信号经电子系统放大和处理后, 输入显示, 经一定时间累积后, 在荧光屏上激

起的光点亮度与被检体的放射性活度线性相关, 光点在荧光屏上的集合又与被检点的二维空

间的位置相关, 被检点的活度均以荧光屏上对应位置不同亮度的光点显示出来, 形成一幅图

像, 用快速照相或磁带记录方法, 将显示荧光屏的亮点变化记录下来, 即得 γ照相机的显

像图。

5 . 6 . 2 γ照相机的组成

γ照相机主要由探头部分、电子系统和显示装置 3 部分组成:

探头: 其作用是将被检部位各位置所产生的 γ射线转变成电信号, 以便在显示器的荧光

屏上对应位置形成光点。探头部分由准直器、NaI 晶体、光导、光电倍增管、电阻矩阵电路

组成。

1 ) 准直器起空间定位作用

通常用平行孔准直器, 它可把受检体内的同位素的三维分布 I( x, y, z) 转变为闪烁晶体中

各闪烁点的二维分布 S( x, y) 。

2 ) 闪烁晶体与光导

通常用 NaI 晶体, 晶体加厚, 散射增强, 分辨率变差, 要求室温恒定以防碎裂; 光导由聚乙
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图 5. 4 γ照相机原理示意图

烯制成, 保证 NaI 晶体与光电倍增管间有良好的光耦合。

3 ) 光电倍增管

它是一种将微弱的光成比例地转换为较大电脉冲的一种器件, 其数目与 NaI 的大小有关。

γ照相机要求其电压稳定, 能量分辨率高, 光电阴极均匀性好。

闪烁体内激起的荧光将进入按一定顺序排列的若干个光电倍增管中。这样各闪烁点的二

维分布又转换为各光电管的光电子数 C( n1 , n2 , ⋯, n1 9 ) , n i包含了光电管产生的光电子数 n 及

光电管编码 i 的信息。且欲使屏上亮点的位置和光电管编码 i 有对应关系, 尚需进行一次变

换, 即

C( n1 , n2 , ⋯, n19 ) D( Tx , Ty )

该变换通过电阻矩阵电路来完成。

4 ) 定位电阻矩阵网络

矩阵分为 X
-

, X
+

, Y
-
, Y

+
4 行, 每一光电管的电流脉冲都将输入到矩阵对应的一列的 4 个

电阻上, 从这个电阻上形成电压脉冲, 该脉冲又分成两路: 一路送入脉冲加法电路, 叠加为 Z

脉冲, 其幅度仍由 γ射线的能量决定, Z 脉冲经脉冲幅度分析器后, 去控制示波器电子枪的阴

极或控制栅极, 由于经幅度分析器的 Z 脉冲幅度都是相等的, 因此, 单个 Z 脉冲的光点亮度是

一样的, Z 脉冲的个数决定于受检体中检测点的活度, 所以经一定时间积累后, 光点总亮度决

定于放射性活度; 另一路由 4 个电阻上输出脉冲进入 X, Y 位置电路, X, Y位置电路由两个差

放组成, 分别接收 X
-

, X
+
和 Y

-
, Y

+
信号, 这将使接收 X

-
, X

+
信号的差放输出决定光点在屏上

的 X 坐标信号, 而接收 Y
-

, Y
+
信号的差放输出决定 Y坐标信号, 下面针对由 19 支光导管对应

的电阻矩阵是如何决定 X, Y坐标作一说明:

如图 5. 5 所示, 第 10 号光电管处于中心位置, 它所决定的屏上光点的位置坐标应为 X =

0 , Y = 0, 它对应 4 个电阻相等, 这样决定光点 X 坐标的差放输入 X
-

= X
+

, 故 X 坐标信号为 0,

同理, Y坐标也为 0。

第 14 号光电管位于中心管的左下方, 其对应坐标 X < 0, Y < 0, 它对应的 X
-

, X
+

, Y
-

,

Y
+
电阻值分别为 5. 49, 3. 17, 6. 81, 3. 32。

X 坐标信号线性相关( X
+

- X
-

) , 此值 X14 = 3. 17 - 5. 49 = - 2. 25 < 0, Y 坐标信号线性相

关( Y
+

- Y
-
) , 其值 Y14 = 3. 32 - 6. 81 = - 4. 51 < 0。
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图 5. 5 电阻矩阵网络

上例说明: 闪烁点的二维空间坐标与光点在示波屏上的光点坐标一一对应。即 X, Y 位置

电路的输出决定屏上光点的总亮度。这样屏上光点分布就显示了受检体同位素放射性活度的

二维分布。

5 ) 显示记录系统

示波器是其基本显示器, 通常有两台, 一台用于照相, 另一台用于观察所需摄取的图像

变化。

6 ) γ相机与扫描机的优缺点比较

γ相机与扫描机相比具有明显的优点:

a. 灵敏度高, 成像速度快, 可实时成像;

b. 从成像效率高, 对低能 γ射线效率明显高于扫描机;

c. 由于采用短寿命同位素, 成像快, 故受检者辐射剂量小;

d. 能连续动态显像; 操作容易, 便于长期记录保存。

γ相机与扫描机相比的缺点:

a. 结构复杂, 维修困难, 价格昂贵;

b. 受放射计数的制约, 空间分辨率低于扫描机且难于提高;

c. 对 γ射线能量的适应范围也不及扫描机。

5. 7 发射型计算机断层扫描( E-CT)

E-CT( Emission Computed Tomography) 是在放射性核素扫描仪和 γ相机基础上, 引入计算

机图像重建技术发展起来的, 克服了将三维压缩成二维的缺点。E-CT 分成两类: 单光子 ( Sin-

gle photon) 发射型( 即 SPECT) 及正电子发射型 PE-CT( 或 PET) 。

E-CT 发挥了核医学诊断的固有特点, 即能显示功能性代谢过程的变化, 又借助计算机实
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现图像重建, 从而可以进行定性及定量的诊断。因此, 它在 20 世纪 70 年代后期有了迅速发

展, 在医学影像中的地位和作用得到确认。

5 . 7 . 1 SPECT 基本工作原理

1 ) 用于 SPECT 的核素, 一般是富中子的, 如
99 m

Tc,
1 31

I 等。在这种核中, 将发生中子到质子

的转化, 放出电子即 β
-
衰变。同时伴随着 γ衰变, 即衰变后的原子核从高能级向低能极的跃

迁。跃迁过程中, 一个核发射一个 γ光子, 故称为单光子。单光子也是相对 β
+
衰变过程中产

生的正电子会在其与电子对淫灭过程中产生一对能量均为 0. 511MeV 飞行方向相反的光子而

言的。

2 ) SPECT 的参数测量特点

X-CT 中被检测的参数是体素的线性吸收系数 μ的相对值, 它的重建图像基本上反映组织

与器官的密度分布。而 SPECT 中核密度是通过体外的 γ射线强度测量来反映的。这种测量

机制存在两个问题: 一是为保证图像的空间分辨率, 必须采用准直器, 准直器会吸收 γ光子的

大部分, 这会大大降低测量的信噪比, 只有通过增大剂量来弥补, 但受限; 二是从体内发出的 γ

射线会受人体的衰减, 造成反映体内核密废的 SPECT 图像失真, 因此, 测得的 γ射线强度必须

进行修正后, 才能转入计算机进行图像重建。

3 ) SPECT 的扫描方式

①扫描机型: 它类似 X-CT 的第二代扫描方式, 即由多个探头组成探头系统, 该系统可作

机械的平移和转动。

②γ照相机型: 其探头就是 γ相机的探头, 采用大视野闪烁晶体, 多个光电管, 因此, 探头

旋转 360°就可得多个断面的图像重建数据。该探头灵敏度高, 采集速度快, 目前, 90% 的

SPECT 均采用此方式。

5 . 7 . 2 SPECT 与 X-CT 性能比较

SPE-CT 图像反映的是核密度的分布, 与 X-CT 相比空间分辨率低, 在反映器官的解剖图

像上能力差, 但在反映正常组织和病变组织的功能差异上都比 X-CT 优越, 如在诊断肝癌, 肝

血管瘤方面, 大大优于 X-CT 及 B 超。

5 . 7 . 3 正电子发射断层扫描技术 PET

( 1 ) PET 工作原理

对于中子缺乏的放射性核素, 其核中存在过量质子, 当有一个质子转变成中子时, 放射出

一个正电子, PET 就是利用放射性核素的原子裂变时带有正电子发射这一特点, 正电子与一个

电子碰撞而湮灭, 并以两个能量为 0. 511MeV 的 γ光子按几乎成 180°的相反方向发射, 穿过周

围的细胞组织被体外的圆形检测器阵列所接收, 通过测量发射的强度, 利用计算机重现体内已

选定平面上辐射强度的空间分布, 得到所需研究的细胞组织的生化图。如病变组织, 由于其不

正常的生化特性而可以被区别出来。

PET 能揭示人体内部组织的功能及新陈代谢情况, 它可探测老年性混乱、精神病, 动脉硬

化等其他疾病。
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( 2 ) 检测器

PET 常用放射性核素是缺中子的
1 1

C,
13

N 等, β
+
衰变中的正电子寿命很短, 只能穿过几毫

米的组织厚度, 随之发生电子对湮灭, 发射飞行方向相反能量相等的两光子。因此, 在受检体

两侧放置在同一直线上的两个 γ探测器, 在同一时刻, 在此直线上的 β
+
衰变, 如发射双光子,

则两探测器会探测到两个光子, 计数率就是在此直线上放射性核素“投影”数据, 当两个 γ探

测器同时测得 γ光子, 才给出一个计数, 这种探测法称为符合探测法, 两探测器的放置方法起

了准直器的作用, 也大大减小了其他放射性核的干扰, 无须使用准直器, 真正消除了对于单个

散射光子的随机检测, 当用 100 ～300 个晶体检测器组成环时, 可获 mm 级的空间分辨率。

图 5. 6 正电子发射扫描示意图

综上所述可知: PET 的工作原理就是根据

中子缺乏的放射性核素衰变产生的正电子和体

内的负电子产生湮灭效应的现象, 通过向人体

注射带有正电子同位素标记的化合物, 采用符

合探测的方法, 探测湮灭效应产生的 γ光子, 得

到人体内同位素分布的信息, 由计算机重建得

到人体内标记化合物分布的三维断层图。

由于人体内各组织对标记化合物的亲合能

力不同, 根据其中标记化合物的分布就可对人

体进行生理、生化、病理、解剖学方面的研究与

诊断。

PET 的生命力在于使用了与生命密切相关

的同位素, 它们在研究人体生理、生化的代谢方

面起作用。

许多疾病的发生、发展过程, 往往在生理生化方面的变化早于病理、解剖的变化, 因此, 可

用 PET 研究人体的代谢过程, 对许多疾病进行早期诊断与预防。PET 用于人体神经系统, 细

胞新陈代谢及癌变的研究及诊断。

( 3 ) PET 发展状况及展望

目前, PET 是最高档次的核医学诊断设备, 是当今世界最先进的医学影像技术, 是 20 世纪

90 年代世界高科技九大明星之一, 被医学界称为医师的“透视眼”和“照妖镜”, 对危及人类的

恶性肿瘤, 心脑血管疾病等具有独特的诊断价值, 与 X-CT, NMR 等相比, PET 除具有二者的特

点外, 还能对人体各脏器的功能、代谢、基因等方面的异常变化准确进行定量分析, 从而作出病

程估测, 为疾病治疗提供客观直接的依据, 因此, 更具前瞻性和全面性。

迄今, 世界上已有 70 多个 PET 中心, 美日各大医院几乎都有 PET, 我国第 1 台临床用内

PET-BO1 于 1992 年 9 月通过专家鉴定后交付中日友好医院临床使用。1998 年 11 月已研制出

最新的 PET 机, 并开始步入商品化。
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思考题与习题

5 . 1  解释下列名词

( 1) 核素; ( 2) 同位素; ( 3) 核反应; ( 4) 核衰变。

5 . 2  发生核反应的条件是什么? 核反应发生前后应遵从哪些规律?

5 . 3  简述放射性递次衰变规律及其特点。

5 . 4  简述闪烁扫描机和 γ照相机的工作原理及各有何特点?

5 . 5  γ相机主要用于哪些疾病的诊断?

5 . 6  核医学成像的主要特点怎样?

5 . 7  核医学成像时, 对放射性核素的性能有何要求?

5 . 8  简述 PET 的工作原理, 为什么说 PET 是最有生命力的成像技术? 它能否取代其他

医学成像技术? 为什么?
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