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ВВЕДЕНИЕ 

Магнитно-резонансная томография (МРТ) является одним из ключевых 

неинвазивных методов визуализации, позволяющим детально анализировать 

структуру и функции мягких тканей [1,3]. На сегодняшний день высокопольные 

системы МРТ (1,0–3,0 Тл) прочно зарекомендовали себя как клинический 

стандарт диагностики благодаря высокому пространственному разрешению [1]. 

Однако высокая чувствительность таких систем к неоднородностям магнитного 

поля на границах сред с разной магнитной восприимчивостью дает значительные 

геометрические искажения и приводит к потери полезного сигнала [2]. Это 

ограничивает применение высокопольных томографов при визуализации 

областей, содержащих металлические импланты и костные структуры [2,3].  

Низкопольная магнитно-резонансная томография (0,15–0,55Т) менее 

чувствительна к артефактам магнитной восприимчивости, поскольку 

абсолютная величина локальных искажений магнитного поля на границах сред с 

разной магнитной проницаемостью прямо пропорциональна индукции 

основного поля B0 [3]. Например, при переходе от 1.5 Тл к 0.15 Тл эти искажения 

уменьшаются в 10 раз, что позволяет получать диагностические ценные 

изображения околоносовых пазух и послеоперационных зон [4]. Интерес к 

данному направлению обусловлен не только диагностическими возможностями 

визуализации в низком магнитном поле, но и существенными экономическими 

преимуществами: низкопольные системы на постоянных магнитах отличаются 

компактностью и не требуют затрат на криогенное охлаждение и поддержание 

рабочего поля, в отличие от высокопольных томографических систем [3]. Тем не 

менее, низкопольные томографы обладают рядом недостатков, таких как низкое 

качество получаемых изображений и ограничения в применении быстрых 

протоколов сканирования.  Однако применение малошумящих предварительных 

усилителей и новых методов обработки сигналов позволяют уменьшить влияние 

данных недостатков [19]. 
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Перспективным инженерным решением, позволяющим объединить 

преимущества обоих подходов, является адаптация существующего МР-

томографа для реализации режима низкопольной магнитно-резонансной 

томографии [5]. Прямая модификация основного сверхпроводящего магнита для 

изменения его рабочего поля технически нецелесообразна и сопряжена с 

колоссальными временными и финансовыми затратами. Поэтому рациональным 

подходом является интеграция низкопольной магнитной системы в качестве 

модульного дополнения к существующему аппарату. Реализация такого подхода 

потребует разработки и внедрения дополнительных электронных узлов 

(радиочастотного и градиентных усилителей), которые будут совместимы со 

штатной системой управления высокопольного томографа. Модернизация 

существующей МР-системы экономически гораздо более целесообразна, чем 

приобретение и эксплуатация двух раздельных аппаратов [6]. 

Задачи: 

 Выполнить теоретический расчет и инженерное проектирование 

блоков градиентного усилителя и РЧ-тракта, параметрически 

адаптированных по частоте и токам под условия низкопольного 

МРТ. 

 Экспериментально реализовать (собрать и настроить) 

спроектированные модули и провести сопряжение их интерфейсов с 

электроникой высокопольной управляющей системы. 

 Провести экспериментальную апробацию разработанных блоков 

посредством регистрации сигналов ЯМР и получения тестовых 

изображений фантомов на адаптированном низкопольном 

комплексе. 

Положения, выносимые на защиту: 

1. Концепция и принципы аппаратной адаптации управляющих интерфейсов 

высокопольной МРТ-системы, обеспечивающие корректное 

масштабирование, частотное преобразование и сопряжение цифровых 
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сигналов высокопольного томографа с низкочастотными 

исполнительными модулями. 

2. Схемотехнические решения и конструкции разработанных блоков приемо-

передающего тракта (включая РЧ-катушки и модули согласования) и 

быстродействующих оконечных каскадов градиентных усилителей, 

обеспечивающие требуемые радиотехнические характеристики (время 

нарастания тока, стабильность частоты и амплитуды) в условиях низкого 

статического магнитного поля. 

3. Экспериментальные результаты апробации разработанного программно-

аппаратного комплекса, подтверждающие работоспособность 

адаптированных трактов посредством успешной регистрации сигналов 

ЯМР и получения магнитно-резонансных томограмм тестовых фантомов с 

однородностью, достаточной для визуализации структуры объектов. 
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Глава 1. Теоретические основы магнитно-резонансной томографии 

Магнитно-резонансная томография (МРТ) – это неинвазивный метод 

получения детальных изображений внутренней структуры объектов, 

основанный на явлении ядерного магнитного резонанса (ЯМР). В медицинской 

визуализации основным источником сигнала служат ядра атомов водорода, 

обладающие ненулевым спином и высокой концентрацией в воде и жировых 

тканях организма.  

При помещении объекта в постоянное внешнее магнитное поле с 

индукцией B0 спины протонов стремятся ориентироваться вдоль или против 

направления этого поля, создавая макроскопический вектор суммарной 

намагниченности M. Одновременно с этим протоны прецессируют вокруг 

вектора B0 с определенной угловой частотой, называемой ларморовой частотой. 

Данная зависимость описывается фундаментальным уравнением Лармора [7]: 

𝜔଴ = 𝛾 ∙ 𝐵଴, (1.1) 

где ω0 – резонансная угловая частота прецессии, γ – гиромагнитное отношение 

(для протонов γ ≈ 42,58 МГц/Тл), B0 – индукция основного магнитного поля.  

Для регистрации сигнала необходимо вывести систему из состояния 

термодинамического равновесия. Это достигается путем подачи 

радиочастотного (РЧ) импульса на частоте ω0, который создает переменное 

магнитное поле B1, перпендикулярное B0. Под воздействием этого поля вектор 

намагниченности M отклоняется на определенный угол (угол поворота α). 

После прекращения действия РЧ-импульса начинается процесс 

релаксации – возвращения системы в исходное состояние. Он характеризуется 

двумя независимыми процессами: продольной (T1) и поперечной (Т2) 

релаксациями. 

Изменяющийся во времени вектор поперечной намагниченности 

индуцирует электродвижущую силу (ЭДС) в приемо-передающей катушке 

томографа. Этот затухающий сигнал свободной индукции (ССИ) является 
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первичным МР-сигналом, несущим информацию о плотности протонов и 

релаксационных свойствах тканей. 

Сигнал, зарегистрированный катушкой, представляет собой сумму 

откликов от всех возбужденных протонов в объеме. Чтобы выделить 

пространственную информацию из суммарного сигнала, применяется метод 

пространственного кодирования с использованием градиентов магнитного поля. 

Наложение градиентного магнитного поля G линейно изменяет общую 

индукцию поля в пространстве, что, согласно уравнению Лармора, делает 

резонансную частоту зависимой от координаты r [7]: 

𝜔(𝒓) =  𝛾(𝐵଴ + 𝑮 ∙ 𝒓), (1.2) 

Процесс пространственного кодирования реализуется в три 

последовательных этапа: 

1. Выбор среза: во время подачи селективного (узкополосного) РЧ-импульса 

включается градиент вдоль одной из осей (например, Z). В резонанс входят 

только те протоны, для которых Ларморова частота совпадает с частотным 

спектром РЧ-импульса, что позволяет возбудить протоны, находящиеся 

только в слое определенной толщины перпендикулярном оси Z. Толщина 

слоя определяете шириной спектра РЧ импульса и величиной градиента 

магнитного поля.  

2. Фазовое кодирование: перед считыванием сигнала кратковременно 

включается градиент вдоль второй оси (например, Y). Это создает 

пространственно зависимый сдвиг фазы прецессии протонов. Процесс 

повторяется многократно с разной амплитудой фазового градиента для 

заполнения строк частотного пространства.  

3. Частотное кодирование: во время непосредственной регистрации МР-

сигнала включается градиент вдоль третьей оси (например, X). В этот 

момент частота прецессии протонов становится линейно зависимой от их 

положения вдоль этой оси. 
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Совокупность зарегистрированных сигналов формирует массив данных в 

частотной области, называемый k-пространством. Переход от k-пространства к 

изображению в пространственной области осуществляется математически 

посредством двумерного обратного преобразования Фурье [7].  

Качество МР-изображения определяется рядом физических и технических 

ограничений, ключевыми из которых являются отношение сигнал/шум и 

однородность магнитного поля. 

Отношение сигнал/шум (SNR) является фундаментальным 

ограничивающим фактором. Амплитуда полезного МР-сигнала 

пропорциональна квадрату индукции основного поля B0, тогда как уровень 

теплового шума (обусловленный сопротивлением тканей объекта и проводников 

катушки) зависит от частоты слабее. Эмпирическая зависимость описывается 

как [7]:  

𝑆𝑁𝑅 ∝ 𝐵଴
ఈ , (1.3) 

где α находится в диапазоне от 1 до 2. Низкий SNR напрямую ограничивает 

пространственное разрешение или требует непропорционального увеличения 

времени сканирования. 

Неоднородность магнитного поля ΔB0 возникает из-за несовершенства 

конструкции магнита, магнитной восприимчивости тканей или наличия 

металлических объектов. Неоднородность приводит к дополнительной, 

неконтролируемой дефазировке спинов, что ускоряет затухание поперечной 

намагниченности (время релаксации T2* становится меньше истинного T2). Это 

проявляется на изображении в виде геометрических искажений, размытия 

контуров и уменьшению сигнала. 

Требования к градиентным системам в условиях неоднородности поля 

становятся критическими. Принцип пространственного кодирования 

предполагает, что частота прецессии строго линейно зависит от координаты 

благодаря включению градиента G. Однако собственная неоднородность 

поля ΔB0(r) вносит хаотичную поправку в эту частоту. Для того чтобы 
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пространственное кодирование оставалось корректным, изменение магнитного 

поля, создаваемое градиентом на протяжении зоны исследования (FOV), должно 

существенно превышать величину неоднородности поля в пределах этой же 

зоны [20]. Математически это условие записывается как: 

𝐺 ∙ 𝐹𝑂𝑉 ≫ ∆𝐵଴ (1.4) 

Если это условие нарушается, частотное кодирование теряет 

однозначность: сигналы от разных пространственных точек начинают 

перекрываться, что приводит к неразрешимым геометрическим искажениям и 

артефактам наложения, которые невозможно устранить математической 

реконструкцией. Следовательно, для получения качественного изображения в 

условиях неидеального магнитного поля требуется не просто наличие 

градиентов, а обеспечение достаточной амплитуды градиентного поля и высокой 

степени его линейности в зоне максимальной однородности магнитного поля. 

Это позволяет «перекрыть» собственную неоднородность магнита и обеспечить 

однозначное соответствие между частотой МР-сигнала и пространственной 

координатой. 
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Глава 2. Адаптация коммерческого томографа «MobiRTi 1.5T» для работы 

в режиме низкопольной магнитно-резонансной томографии. 

2.1 Низкопольная магнитно-резонансная томография 

Низкопольная магнитно-резонансная томография (НМРТ) представляет 

собой направление визуализации, в котором индукция основного магнитного 

поля B0 находится в диапазоне от 0,15 до 0,5 Тл [3]. В отличие от высокопольных 

томографов (1 Тл и выше) , НМРТ формирует иной баланс между физическими 

характеристиками и диагностической ценностью, перенося акцент с предельного 

пространственного разрешения на экономическую эффективность, безопасность 

и решение специфических исследовательских или клинических задач [3]. 

Системы данного диапазона строятся на базе постоянных магнитов [3], что 

исключает необходимость в дорогостоящем криогенном обеспечении и 

энергозатратах на поддержание поля. Значительно меньшие массогабаритные 

показатели и отсутствие сложной инфраструктуры существенно снижают 

эксплуатационные расходы и упрощают монтаж, делая такие томографы 

экономически привлекательными для широкого внедрения. 

Отличительным физическим преимуществом низкопольной магнитно-

резонансной томографии является существенно меньшая чувствительность к 

артефактам магнитной восприимчивости [4]. В высоких полях (от 1.5 Тл и выше) 

перепады магнитных свойств на границах раздела сред, вызывают сильные 

локальные искажения поля B0, что приводит к геометрическим искажениям на 

томографическом изображении и потери сигнала [3]. В НМРТ влияние этих 

неоднородностей пропорционально уменьшается, что обеспечивает более 

корректную визуализацию анатомически сложных зон, таких как придаточные 

пазухи носа или основание черепа [5].  

Модификация существующего высокопольного томографа для работы в 

низкопольном режиме является актуальной и экономически обоснованной 

инженерной задачей, позволяющей реализовать описанные выше преимущества. 
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Такой подход дает возможность использовать работающую инфраструктуру 

высокопольного аппарата в качестве готовой платформы. 

2.2. Обзор архитектуры МР-томографа «MobiRTi 1.5T». 

Аппаратная адаптация высокопольного томографа для работы в 

низкопольном режиме выполнялась на базе МР-сканера «MobiRTi 1.5T». 

Исходная блок-схема данной системы, подлежащая модификации, представлена 

на рисунке 2.1.» 

 

Рисунок 2.1 – Блок схема МР-томографа «MobiRTi 1.5T»  

МР-томограф «MobiRTi 1.5Т» состоит из персонального компьютера со 

специализированной платой цифрового спектрометра. Она включает в себя 

платы спецпроцессора, РЧ/АЦП (генератор радиочастотных импульсов), ЦАП 

(цифро-аналоговый преобразователь) и плату управления градиентными 

усилителями (X, Y, Z). Данная система формирует управляющие 

последовательности, оцифровывает принимаемый сигнал и осуществляет 



12 
 

первичную обработку данных. Поскольку цифровой спектрометр работает с 

базовыми частотами и цифровыми интерфейсами, он сохраняет свою 

функциональность при переходе в «низкопольный» режим и остается без 

изменений. Штатная магнитная система томографа представляет собой 

сверхпроводящий магнит с криогенной установкой охлаждения жидкого гелия, 

обеспечивающий индукцию поля B0 = 1,5 Тл и высокую однородность порядка 

10 млн. долей. Поскольку для реализации режима НМРТ в качестве источника 

рабочего поля будет использоваться отдельный постоянный магнит, геометрия 

рабочей области изменяется. Это делает невозможным применение штатных 

градиентных и радиочастотных катушек и требует изготовления нового 

комплекта, рассчитанного под габариты и параметры новой магнитной системы. 

Штатный радиочастотный усилитель мощности (УМРЧ) предназначен для 

формирования РЧ-импульсов на частоте 64 МГц. Как правило, такие усилители 

являются узкополосными и поэтому не подходят для использования в НМРТ, где 

частота протонного резонанса существенно меньше. Градиентные усилители 

(БГУ) и их блок питания (БПГУ) жестко привязаны к электрическим параметрам 

оригинальных градиентных катушек. Поскольку для новой магнитной системы 

потребуется другой комплект катушек с иными характеристиками, использовать 

старый БГУ невозможно. Блок компенсации электромагнитных помех (БК ЭМП) 

служит для подавления внешних электромагнитных наводок и не зависит от 

параметров магнитной системы, поэтому остается без изменений. С учетом 

обзора рассмотренных выше компонентов высокопольного томографа была 

сформирована блок-схема низкопольной МР-системы 0,15 Тл, адаптированная 

для работы с системой управления высокопольного томографа и представленная 

на рисунке 2.2.  
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Рисунок 2.2 – Блок-схема низкопольного МР-томографа. ЦАП и АЦП – цифро-

аналоговый и аналого-цифровой преобразователи соответственно.  

Магнитная система. Для реализации режима низкопольной томографии 

штатная сверхпроводящая система не демонтировалась, а была дополнена 

магнитной системой на основе постоянного магнита конфигурации Хальбаха, 

изготовленного из сплава неодим-железо-бор (NdFeB). Использование 

дополнительного постоянного магнита позволяет оперативно переключаться 

между «высокопольным» и «низкопольным» режимами без вмешательства в 

работу сверхпроводящей системы МРТ. Постоянный магнит Хальбаха 

обеспечивает индукцию поля B0 = 0,15 Тл. Изначальная однородность поля 

постоянного магнита была существенно улучшена путем пассивного 

шиммирования — установки корректирующих пластин из ферромагнитного 

материала. В результате была достигнута однородность поля на уровне 100 млн. 

долей в области с диаметром 30 мм, что является допустимым для 

экспериментального подтверждения возможности модификации 

высокопольного томографа.  

Радиочастотная (РЧ) катушка. Возбуждение спиновой системы и 

регистрация МР-сигнала осуществляются с помощью приемо-передающей РЧ-

катушки, спроектированной и изготовленной с учетом ориентации поля B0 в 
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постоянной магнитной системе типа Хальбаха. Резонансная частота катушки 

составляет 6,4 МГц, что точно соответствует Ларморовой частоте прецессии 

протонов в поле 0,15 Тл. Катушка представляет собой соленоид, со следующими 

геометрическими параметрами: диаметр 30 мм, длина 40 мм. Электрические 

характеристики катушки на рабочей частоте: индуктивность 1,4 мкГн, активное 

сопротивление 20 мОм, добротность Q = 100, чувствительность η = 160 мкТл/А.  

Градиентные катушки. Для формирования градиента магнитного поля и 

последующего пространственного кодирования МР-сигнала применяются три 

градиентные катушки (по осям X, Y, Z). Их конструкция была специально 

разработана и изготовлена с учетом размера отверстия в постоянном магните. 

Электрические характеристики каждой градиентной катушки: активное 

сопротивление 500 мОм, индуктивность 60 мкГн. Чувствительность катушек 

составляет ηG = 5 мТл·м/А. 

Блоки преобразования частот (ПЧ) радиочастотного тракта. Штатная 

система управления томографа «MobiRTi 1.5T» запрограммирована на 

генерацию радиочастотных импульсов возбуждения и последующий прием 

МР-сигнала на частоте 10 МГц. При этом резонансная частота прецессии 

протонов в низкопольном магните с индукцией 0,15 Тл составляет 6,4 МГц. Для 

работы нового радиочастотного тракта со штатной системой управления 

томографа необходимы преобразователи частот. Их ключевая функция 

заключается в спектральном сдвиге сигналов: понижении частоты 

возбуждающих импульсов с 10 МГц до 6,4 МГц в канале передачи и обратном 

повышении частоты принимаемого МР-сигнала с 6,4 МГц до 10 МГц в канале 

приема.  

Использование преобразователя частоты (ПЧ) обеспечивает 

совместимость со штатной системой управления высокопольного томографа, что 

исключает необходимость внесения изменений в её программное обеспечение и 

аппаратную часть. К разрабатываемым преобразователям частоты 

предъявляется ряд технических требований.  Устройство должно обеспечивать 

точное и стабильное преобразование частоты с минимальным уровнем вносимых 
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шумов, чтобы не вносить искажения в резонансные условия. Ширина полосы 

пропускания преобразователя частоты должна быть достаточной для охвата 

всего спектра полезного сигнала, который определяется не только центральной 

ларморовской частотой, но и полосой частот, задаваемой частотно-кодирующим 

градиентом. Для низкопольной системы с рабочей частотой 6,4 МГц полоса 

пропускания преобразователя частоты выбрана равной 1 МГц, что обеспечивает 

существенный запас относительно максимально возможной ширины спектра 

сигнала при любых допустимых сочетаниях параметров импульсных 

последовательностей. 

Усилитель мощности высокой частоты формирует радиочастотные 

импульсы, необходимые для возбуждения спиновой системы. Штатный 

усилитель мощности томографа «MobiRTi 1.5T» спроектирован для работы на 

частоте 64 МГц и имеет узкополосные согласующие цепи, оптимизированные 

под эту частоту. Даже с учётом применения преобразователя частоты, 

использование штатного усилителя нецелесообразно по нескольким причинам. 

Выходные каскады штатного усилителя на частоте 6,4 МГц работают в 

нелинейном режиме с высоким уровнем гармонических искажений. Внутренние 

фильтры и согласующие цепи усилителя будут существенно ослаблять сигнал на 

новой рабочей частоте, что приведёт к неприемлемым потерям мощности. 

Для определения требуемых характеристик разрабатываемого усилителя 

необходимо рассчитать мощность для создания поля B1  заданной величины в 

приемо-передающей катушке. 

Угол поворота вектора намагниченности α зависит от амплитуды 

магнитного поля B1  и длительности импульса tp [7]: 

𝛼 =  𝛾 ∙ 𝐵ଵ ∙ 𝑡௣ (2.1) 
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Чувствительность катушки η определяется как: 

𝜂 =
𝐵ଵ

𝐼
, (2.2) 

где I ток в цепи РЧ-катушки. Тогда из формул (2.2) и (2.3) получим формулу для 

расчета тока в цепи приемо-передающей катушке: 

𝐼 =  
𝛼

𝛾 ∙ 𝑡௣ ∙ 𝜂
=

𝜋

4𝜋 ∙ 42,58 ∙ 10଺ ∙ 10ିଷ ∙ 160 ∙ 10ି଺
= 37 мА (2.3) 

Подставив типовые значения для селективного импульса (tp = 1 мс, α = π/2), 

получаем требуемый ток I = 37 мА. 

На резонансной частоте ω (рад/c) импеданс контура носит чисто активный 

характер и определяется эквивалентным сопротивлением контура Rp: 

𝑅௣ = 𝜔𝐿𝑄 = 2𝜋 ∙ 6,4 ∙ 10଺ ∙ 1,4 ∙ 10ି଺ ∙ 100 = 5,6 кОм (2.4) 

где Q = 100 – добротность резонансного контура, L – индуктивность 

радиочастотной катушки. 

Тогда мощность, потребляемая резонансным контуром, составляет: 

𝑃конт =  𝐼ଶ𝑅ௌ = (37 ∙ 10ିଷ)ଶ ∙ 5600 = 7,6 Вт  (2.5) 

При идеальном согласовании усилителя и радиочастотной катушки, 

мощность Pист, отдаваемая усилителем в согласующую цепь, полностью 

передается в резонансный контур и рассеивается в нем (Pист = Pконт). Для 

селективного 90° импульса длительностью tp = 1 мс требуемая мощность 

усилителя составляет около 7,6 Вт. Однако для реализации последовательности 

спин-эхо необходим также 180° переворачивающий импульс, тогда требуемая 

мощность возрастает до 30 Вт. С учётом потерь в преобразователе частоты, 

соединительных кабелях и согласующих цепях (типичный КПД согласующих 

цепей 0,7 - 0,8) [21], а также необходимого запаса для обеспечения линейного 
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режима работы усилителя без ограничения амплитуды, выходная мощность 

разрабатываемого усилителя должна составлять не менее 50 Вт. 

На основании проведённого расчёта к разрабатываемому усилителю 

мощности РЧ предъявляются следующие технические требования: 

 рабочая частота — 6,4 МГц с полосой пропускания не менее 100 кГц для 

прохождения селективных и коротких неселективных импульсов без 

искажения формы;  

 выходная мощность — не менее 50 Вт;  

 согласование с нагрузкой — 50 Ом; 

 высокая линейность амплитудно-фазовой характеристики для сохранения 

формы РЧ-импульса; 

Градиентный усилитель предназначен для формирования импульсов 

тока, протекающих через градиентные катушки. Это необходимо для создания 

линейно изменяющегося магнитного поля, обеспечивающего пространственное 

кодирование МР-сигнала. От качества работы градиентного усилителя 

напрямую зависят линейность, стабильность и воспроизводимость градиентных 

полей, а следовательно — геометрическая точность и отсутствие искажений на 

получаемых изображениях. 

Блок градиентных усилителей томографа «MobiRTi 1.5T», как было 

сказано ранее, спроектирован для работы со штатными градиентными 

катушками, имеющими иные электрические характеристики. В частности, 

штатные градиентные катушки имеют другую индуктивность и сопротивление. 

Использование штатных усилителей для управления «низкопольными» 

градиентными катушками (с сопротивлением 500 мОм и индуктивностью 60 

мкГн) нецелесообразно по нескольким причинам. Во-первых, штатные 

усилители оптимизированы под другие значения индуктивности и 

сопротивления нагрузки, что может привести к колебательным процессам на 

фронтах импульсов. Во-вторых, требуемые характеристики тока и 



18 
 

быстродействия для низкопольных катушек в условиях повышенной 

неоднородности основного поля существенно отличаются от штатных режимов.  

Для определения требуемых характеристик разрабатываемого 

градиентного усилителя необходимо рассчитать амплитуду градиентного поля и 

соответствующий ток в катушках. Ключевым ограничивающим фактором 

является неоднородность основного магнитного поля. Как было сказано в 

разделе 2.2, постоянный магнит типа Хальбаха обеспечивает поле B0 = 0,15 Тл с 

неоднородностью 100 млн. долей в области исследования с диаметром 30 мм. 

Абсолютная величина неоднородности поля составляет ΔB0 = 0,015 мТл. 

Согласно условию корректного пространственного кодирования (1.4), 

сформулированному в главе 1, изменение магнитного поля, создаваемое 

градиентом на протяжении размера зоны исследования, должно существенно 

превышать величину локальной неоднородности поля. 

Для максимального размера области исследования, FOV = 30 мм. Тогда 

минимально необходимый градиент составляет: 

𝐺௠௜௡ =
∆𝐵଴

𝐹𝑂𝑉
=  

0,015 ∙ 10ିଷ Тл

30 ∙ 10ିଷ м
= 0,5 мТл/м (2.6) 

С учётом требования существенного превышения (1.4) для обеспечения 

корректного кодирования и запаса на компенсацию локальных вариаций поля, 

целевая амплитуда градиента принимается: 

𝐺целевое = 300 ∙  𝐺௠௜௡ = 150 мТл/м (2.7) 

Чувствительность градиентных катушек составляет ηG = 5 мТл·м/А, то есть 

для создания градиента Gцелевое = 150 мТл/м требуется ток: 

𝐼௠௔௫ =  
𝐺целевое 

 𝜂ீ   
=  

150 мТл/м

5 мТл ∙ м/А
= 30 А  (2.8) 

Помимо минимально необходимой величины тока Imax, необходимо учесть 

напряжение питания усилителя Uпит. Нужно учесть, что градиентные катушки 
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обладают значительной индуктивностью L = 60 мкГн. Постоянная времени 

электрической цепи катушки составляет: 

𝜏 =  
𝐿

𝑅
=  

60 ∙ 10ି଺ Гн

0,5 Ом
= 120 мкс (2.9) 

Данная величина является существенной и ограничивает быстродействие 

градиентной системы. Для формирования фронтов градиентных импульсов 

длительностью порядка tфронт = 500 мкс, характерных для импульсных 

последовательностей, усилитель должен обеспечивать скорость нарастания тока: 

𝑑𝐼

𝑑𝑡
 ≥  

𝐼௠௔௫

𝑡фронт
=  

30 А

500 ∙ 10ି଺ с
= 60 А/мс  (2.10) 

При этом на фронтах импульсов усилитель должен преодолевать ЭДС 

самоиндукции: 

𝑈௅ = 𝐿 ∙
𝑑𝐼

𝑑𝑡
= 60 ∙ 10ି଺ ∙ 60 ∙ 10ଷ = 3,6 В (2.11) 

С учётом падения напряжения на активном сопротивлении катушки  

𝑈ோ = 𝐼௠௔௫ ∙ 𝑅 = 30 ∙ 0,5 = 15 В требуемое напряжение питания усилителя 

составляет: 

𝑈пит  ≥ 𝑈௅ + 𝑈ோ = 3,6 + 15 = 18,6 В (2.12) 

Обеспечив запас напряжения на возможных потерях в коммутационных 

элементах, питание разрабатываемого усилителя должно составлять не менее 

24 В. 

Важным требованием к градиентному усилителю является высокая 

стабильность выходного тока в установившемся режиме. Нестабильность тока 

проявляется как флуктуации градиентного поля, которые, согласно выражению 

(1.4), должны быть существенно меньше неоднородности ΔB = 0,015 мТл.  

Относительная нестабильность тока не должна превышать: 
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∆𝐼

𝐼
 ≤  

∆𝐵଴

𝐺целевое ∙  𝐹𝑂𝑉
=  

0,015 мТл

150 
мТл

м
∙ 30 ∙ 10ିଷм 

∙ 100% ≈  0,3 % (2.13) 

На основании проведённых расчётов к разрабатываемым градиентным 

усилителям предъявляются следующие технические требования: 

 максимальный выходной ток — не менее 30 А; 

 напряжение питания — не менее 24 В для обеспечения требуемого 

быстродействия; 

 относительная нестабильность тока в установившемся режиме должна 

быть много меньше 0,3%; 

 возможность работы в биполярном режиме (переключение полярности 

тока) для формирования градиентов обеих полярностей. 
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Глава 3. Разработка узлов для реализации НМРТ 

3.1 Преобразователь частоты 

Принцип работы смесителя частоты заключается в перемножении двух 

входных сигналов, в результате чего на выходе формируются комбинационные 

частоты. Математически спектр выходного сигнала промежуточной частоты (fIF) 

определяется суммой и разностью частот входного радиочастотного сигнала (fRF) 

и сигнала гетеродина (fLO) [8]: 

𝑓ூி = |𝑓ோி − 𝑓௅ை| 

𝑓ூி = 𝑓ோி + 𝑓௅ை , 
(3.1) 

где fRF — частота преобразуемого сигнала, fLO — частота опорного генератора 

(гетеродина), fIF — частота преобразованного (промежуточного) сигнала. Для 

выделения требуемой частоты и подавления спектральных составляющих на 

выходе смесителя применяется полосовой фильтр. 

В качестве основы для построения преобразователя частоты (ПЧ) была 

выбрана схема двойного балансного смесителя, реализованная на базе 

специализированной микросхемы К174ПС1. Выбор данной микросхемы 

обусловлен низким уровнем собственного шума на частотах 10…100 МГц 

(порядка 10 дБ), сопоставимый с характеристиками специализированных 

дорогостоящих микросхем, таких как AD831. Предельная рабочая частота 

устройства составляет 200 МГц, обеспечивая необходимый запас для 

корректного преобразования сигналов как на частоте 10 МГц, так и на частоте 

6,4 МГц. На рисунке 3.1 приведена принципиальная электрическая схема 

разработанного преобразователя частоты для принимающего радиочастотного 

тракта.   
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Проектирование печатных плат (ПП) для преобразователей частот 

осуществлялось в среде автоматизированного проектирования EasyEDA. При 

трассировке учитывались требования к высокочастотным цепям: минимизация 

длины проводников сигнальных путей, а также формирование сплошного 

полигона заземления для снижения паразитных наводок. В результате были 

изготовлено два преобразователя частот, представленных на рисунках 3.2а, б.  

  

А) Б) 

Рисунок 3.2 – Преобразователи частот для радиочастотного тракта приема (а) 

и передачи (б) 

Изготовление макетных образцов печатных плат было выполнено методом 

фрезерования на одностороннем фольгированном стеклотекстолите. После 

монтажа радиоэлектронных компонентов были проведены функциональные 

испытания собранных преобразователей частоты.  

Сначала был проверен преобразователь частоты с промежуточной частотой 

6,4 МГц. Вход RF преобразователя подключался к выходу ЦАП высокопольного 

томографа, формирующего импульсы формы sinc. Выход IF подключался к 

осциллографу для анализа формы сигнала и оценки полосы пропускания 

(рисунок 3.3а, б). 
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А) Б) 

Рисунок 3.3 - Осциллограмма преобразованного РЧ-импульса формы sinc(А) и 

его форма после быстрого преобразования Фурье (Б) 

Как видно из рисунков 3.3а и б, форма sinc-импульса не искажена, а 

центральная частота сигнала составляет 6,4 МГц с шириной полосы 1,5 кГц, что 

подтверждает работоспособность преобразователя частоты для передающего 

РЧ-тракта.  

Затем был проверен преобразователь частоты, предназначенный для 

работы в составе приемного РЧ-тракта томографа. Для моделирования 

типичного сигнала ядерного магнитного резонанса на вход RF преобразователя 

подавался тестовый синусоидальный сигнал с амплитудой 1 мкВ и частотой 

6,4 МГц. Выбор амплитуды 1 мкВ обусловлен тем, что именно такой уровень 

сигнала характерен для реальных измерений ЯМР. Преобразованный сигнал с 

частотой 10 МГц регистрировался АЦП высокопольного томографа. 

Осциллограмма принятого сигнала представлена на рисунке 3.4. 

 

Рисунок 3.4 – Осциллограмма детектируемого сигнала с частотой 10 МГц 

штатным АЦП топографа. 
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Осциллограмма, представленная на рисунке 3.4, подтверждает, что 

коэффициент усиления предварительного усилителя обеспечивает достаточный 

уровень сигнала для его корректной обработки приёмной аппаратурой 

томографа. 

3.2. Усилитель мощности высокочастотный  

Усилитель мощности, как было сказано в главе 2, необходим для 

формирования радиочастотных импульсов с высокой степенью линейности для 

сохранения формы исходного сигнала. В связи с этим, несмотря на относительно 

низкий КПД и связанное с ним тепловыделение [11], в качестве радиочастотного 

усилителя был выбран широкополосный линейный усилитель мощности класса 

АВ. На рисунке 3.5 приведена принципиальная электрическая схема усилителя 

мощности ВЧ-диапазона, применяемая в любительских радиостанциях. 

 

Рисунок 3.5 – Принципиальная электрическая схема широкополосного 

усилителя мощности класса AB 

Усилитель состоит из трёх последовательно включенных ступеней. 

Первый каскад реализован на биполярном NPN-транзисторе 2N4401, 

включённом по схеме с общим эмиттером, и работает в классе А. В данном 

режиме транзистор находится в активном состоянии на протяжении всего 
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Рисунок 3.6 – Усилитель мощности высокочастотный в сборе 

Монтаж электронных компонентов усилителя осуществлялся вручную. 

Особое внимание было уделено установке транзисторов в корпусах TO-220 

(IRF510, IRF530), поскольку они являются основными источниками 

тепловыделения в схеме. Транзисторы монтировались на алюминиевый 

радиатор с нижней стороны печатной платы через диэлектрические 

теплопроводящие прокладки и изолирующие втулки. 

Для оценки выходной мощности и диапазона линейности изготовленного 

усилителя на его вход был подан синусоидальный сигнал с частотой 6,4 МГц. 

Амплитуда входного сигнала плавно увеличивалась в диапазоне от 1 мВ до 

35 мВ. Измерения выходного напряжения проводилось на нагрузке 50 Ом. Затем 

был построен график зависимости выходного напряжения от входного, 

представленный на рисунке 3.7.  
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Рисунок 3.7 – График зависимости выходного напряжения от входного 

Как видно из графика на рисунке 3.7, зависимость выходного напряжения 

от входного остаётся линейной (коэффициент усиления постоянен) только до 

амплитуды входного сигнала ≈ 9 мВ. При дальнейшем увеличении входного 

сигнала график отклоняется от прямой линии — выходное напряжение растёт 

медленнее, чем входное, в результате чего форма выходного сигнала начнет 

искажаться.   

Выходная мощность измерялась на эквивалентной безындуктивной 

нагрузке сопротивлением Rнагр = 50 Ом при амплитуде входного сигнала 10 мВ 

(незначительно выше границы линейного режима). На рисунке 3.8 представлена 

осциллограмма выходного напряжения, измеренная на нагрузке. 

 

Рисунок 3.8 – Осциллограммы входного и выходного напряжений, измеренных 

на нагрузке 50 Ом 
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 Замеренное действующее значение выходного напряжения составило 

Uвых = 100 В. Выходная мощность рассчитывалась по классической формуле для 

активной нагрузки: 

𝑃௢௨௧ =
𝑈вых

ଶ

𝑅нагр
=

100ଶ

2 ∙ 50
= 100 Вт (3.6) 

Полученное значение мощности превышает требуемые 50 Вт, 

обоснованные в главе 2. Запас по мощности позволит использовать более 

короткие радиочастотные импульсы для уменьшения времени сканирования. 

3.3 Усилитель градиентных импульсов 

Разрабатываемый градиентный усилитель выполнен по модульной 

структуре, в которой силовая часть и контур управления реализованы как 

независимые функциональные узлы. Такое разделение позволяет 

масштабировать параметры каждого блока без существенной переработки всей 

схемы. Функциональная организация узлов усилителя представлена на 

рисунке 3.9. 

 

Рисунок 3.9 – Блок схема разрабатываемого градиентного усилителя  

Градиентный усилитель представляет собой усилитель тока, управляемый 

напряжением [12]. Такой усилитель строится как усилитель мощности с 

замкнутой через регулятор петлей обратной связи по току. В качестве усилителя 
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мощности используют схемы линейных усилителей класса AB или импульсные 

усилители класса D. В данной работе применялась линейная топология 

усилителя класса AB. Она обладает значительно более низким уровнем шумов и 

нелинейных искажений по сравнению с ключевыми схемами, позволяя избежать 

применения мощных выходных фильтров для подавления высокочастотных 

гармоник [11].  

Как сказано было в главе 2, для обеспечения требуемой точности (0,3 %) в 

градиентных усилителях применяется глубокая отрицательная обратная связь по 

току. Сигнал обратной связи формируется датчиком тока, включенного в цепь 

градиентной катушки.  

Регулятор играет ключевую роль в работе градиентного усилителя: он 

должен устанавливать заданный ток в цепи за минимальное возможное время 

(до 500 мкс) и поддерживать его на заданном уровне с высокой точностью 

(до 0,3%). В качестве управляющего звена был выбран аналоговый 

пропорционально-интегральный (ПИ) регулятор с возможностью цифровой 

настройки его параметров. Такая гибридная архитектура позволяет объединить 

преимущества аналоговой схемотехники — высокое быстродействие и 

отсутствие задержек — с гибкостью цифровой электроники, обеспечивающей 

точную настройку параметров без внедрения в аппаратную часть регулятора.  

Математически процесс формирования управляющего воздействия 

описывается следующим образом. На вход регулятора поступают сигнал 

уставки r(t), пропорциональный требуемому значению тока в градиентной 

катушке, и сигнал обратной связи y(t) с датчика тока, пропорциональный 

фактическому току I(t). Сигнал ошибки e(t) определяется как разность этих 

величин: 

𝑒(𝑡) = 𝑟(𝑡) − 𝑦(𝑡) (3.7) 

Управляющее воздействие u(t), подаваемое на объект управления 

(усилитель мощности), формируется как [13]: 



35 
 

𝑢(𝑡) = 𝐾௣ ∙ 𝑒(𝑡) + 𝐾௜ න 𝑒(𝜏)𝑑𝜏
௧

଴

, (3.8) 

где Kp и Ki - коэффициенты усиления пропорциональной и интегральной 

составляющих соответственно. 

Пропорциональная составляющая (Kp ⋅ e(t)) обеспечивает быструю 

реакцию системы на текущую ошибку. Чем больше мгновенное отклонение 

фактического тока от заданного, тем сильнее корректирующее воздействие на 

объект управления. Эта часть регулятора определяет основное быстродействие 

системы и позволяет минимизировать время нарастания тока. Однако 

использование только пропорционального управления неизбежно приводит к 

наличию статической ошибки [13]. 

Интегральная составляющая (Ki ⋅ ∫e(t)) накапливает ошибку во времени. Ее 

главная функция — устранение статической ошибки в установившемся режиме 

[13]. Даже если пропорциональная часть оставляет небольшое постоянное 

отклонение тока, интегратор будет постепенно увеличивать управляющее 

воздействие до тех пор, пока ошибка не станет равной нулю. Таким образом, 

интегральная часть гарантирует точность стабилизации тока в установившемся 

режиме.  Совместное действие обеих составляющих позволяет одновременно 

обеспечить высокое быстродействие переходного процесса и высокую точность 

в стационарном режиме. На рисунке 3.10 представлена электрическая схема ПИ-

регулятора. 
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диапазон гарантирует отсутствие насыщения датчика при формировании 

максимальных градиентных импульсов током до 30 А. 

Печатные платы градиентных усилителей были изготовлены методом 

фоторезиста на фольгированном стеклотекстолите. Данный метод по сравнению 

с фрезеровкой позволил изготовить печатные платы с зазором между медными 

полигонами до 0,1 мм. Это критически важно, так как на плате ПИ-регулятора 

используются микросхемы с корпусами типа MSOP-16, зазор между медью 

который составляет 0,25 мм. Изображения градиентного усилителя в сборе 

представлено на рисунке 3.13. 

 

Рисунок 3.13 – Градиентный усилитель в сборе 

Для эффективного отвода тепла от выходных транзисторов был применен 

массивный алюминиевый радиатор с расчетной мощностью теплоотвода не 

менее 150 Вт. Транзисторы монтировались к радиатору через изолирующие 

термопроводящие прокладки и диэлектрические втулки. Для снижения 

омических потерь и предотвращения перегрева печатных проводников при 

протекании больших токов, силовые дорожки были усилены медным плетёным 

проводником, припаянным непосредственно к медным полигонам платы. Для 

подключения внешних высоконагруженных цепей (градиентных катушек и 

источников питания) на плате предусмотрены резьбовые клеммные соединения. 
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Контактные шпильки из латуни с метрической резьбой М4 установлены в 

отверстия платы и пропаяны с обеих сторон для минимизации переходного 

сопротивления и обеспечения надежного электрического контакта. 

Тестирование градиентного усилителя проводилось на градиентной 

катушке (индуктивность 60 мкГн, сопротивление 0,5 Ом). Для моделирования 

реальных условий работы томографа в качестве сигнала уставки была задана 

биполярная последовательность импульсов: прямоугольные импульсы с 

линейными фронтами с амплитудой ±1,2 В (соответствует току ±30А), 

длительность плато 500 мкс. Для снижения индуктивных выбросов напряжения 

время фронта импульса было увеличено до 500 мкс, что допустимо для МР-

томографии. Для повышения устойчивости системы и снижения 

перерегулирования при коммутации индуктивной нагрузки, параллельно 

градиентной катушке был подключен демпфирующий конденсатор 

ёмкостью 2 мкФ. 

Настройка ПИ-регулятора осуществлялась классическим методом 

последовательной подстройки с контролем переходного процесса [13]:  

1. Интегральный коэффициент Ki установлен в минимальное значение. 

2. Коэффициент Kp плавно увеличивался с помощью цифровых 

потенциометров до возникновения автоколебаний в выходном сигнале. 

3. Затем Kp был слегка уменьшен до появления перерегулирования. 

4. При фиксированном Kp плавно увеличивался коэффициент Ki. Критерием 

настройки служило устранение статической ошибки — выходной ток 

должен достигать и удерживать значение, соответствующее уставке. 

После настройки ПИ-регулятора была получена осциллограмма импульсов 

тока, представленная на рисунке 3.14. 
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Рисунок 3.14 – Осциллограмма сигналов уставки (синий) и тока в цепи 

(желтый) после настройки ПИ-регулятора  

Полученная форма тока полностью повторяет форму заданного сигнала 

уставки. Отсутствие выбросов и затухающих колебаний на фронтах 

свидетельствует о правильно подобранной демпфирующей ёмкости и высокой 

устойчивости контура управления. Симметрия положительной и отрицательной 

полуволн подтверждает корректную балансировку выходного каскада. Анализ 

стабильности плато импульса выявил отклонение тока на уровне 30 А, 

составляющее около 500 мА (≈1,7%). 

Изготовленные градиентные усилители, способны формировать 

градиентные импульсы до 30 А с временем нарастания до 500 мкс, с 

относительной нестабильностью тока в установившемся режиме 1,7%. Данная 

погрешность превышает целевое требование в 0,3% и указывает на 

недостаточный коэффициент интегральной составляющей. Для достижения 

требуемой точности необходима дополнительная настройка коэффициента Ki, а 

также, возможно, введение внешней цепи компенсации смещения датчика тока 

или использование прецизионного шунта с более низкой погрешностью. 
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3.4 Получение томографических изображений в магнитном поле 0.15 Тл 

После завершения предварительной отладки разработанных узлов 

приемопередающего и градиентного трактов: преобразователей частоты, 

радиочастотного усилителя мощности и градиентных усилителей, была 

выполнена их интеграция с системой управления высокопольного МРТ. 

Проверка работоспособности низкопольной МР-системы проводилась с 

использованием специализированного калибровочного фантома. Его 

геометрические параметры и размеры в различных поперечных сечениях 

представлены на рисунке 4.1. 

Рисунок 4.1 – Чертеж срезов тестового объекта. Заштрихованная область 

заполняется водным раствором сульфата меди (CuSO4). 

Полости фантома заполнены водным раствором сульфата меди (CuSO4). 

Данный раствор является стандартным тестовым объектом благодаря короткому 

времени спин-решёточной релаксации T1 для большего числа накопления 

сигнала. Малое значение T1 позволяет использовать короткие времена 

повторения импульсной последовательности (TR), что обеспечивает 

возможность накопления большего количества сигнальных отсчётов за единицу 

времени.  

Получение МР-изображений выполнялось с использованием импульсной 

последовательности «спин-эхо», представленной на рисунке 4.2.  
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Рисунок 4.2 – Структура импульсной последовательности «спин-эхо» 

Импульсная последовательность начинается с подачи 90-градусного 

радиочастотного (РЧ) импульса, который переводит вектор суммарной 

намагниченности в поперечную (XY) плоскость. Изначально синхронная 

прецессия спинов со временем нарушается из-за неоднородности магнитного 

поля, что приводит к их дефазировке и затуханию поперечной намагниченности. 

Для компенсации этого эффекта через интервал времени (TE/2) применяется 180-

градусный рефокусирующий РЧ-импульс. Он инвертирует фазы 

прецессирующих протонов, заставляя их снова сфазироваться. В момент 

времени TE это приводит к формированию эхо-сигнала, после которого процесс 

дефазировки возобновляется, и сигнал вновь затухает. Пространственное 

кодирование в данной последовательности обеспечивается тремя градиентами. 

Градиент выбора среза должен быть активен одновременно с обоими РЧ-

импульсами (90° и 180°), чтобы гарантировать возбуждение и рефокусировку 

протонов в одном и том же срезе. Градиент фазового кодирования включается 

кратковременно перед этапом считывания для создания пространственно-

зависимых фазовых сдвигов, при этом цикл последовательности многократно 

повторяется с различной амплитудой этого градиента. Наконец, градиент 

частотного кодирования активируется непосредственно в момент регистрации 
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сигнала, обеспечивая линейную зависимость частоты прецессии от 

пространственной координаты вдоль оси измерения. Выбор данной 

последовательности обусловлен её способностью минимизировать влияние 

неоднородностей магнитного поля на качество получаемых изображений [15]. 

Были получены трансверсальные (аксиальные) изображения срезов 

фантома, представленные на рисунке 4.3, при следующих параметрах 

сканирования, приведенные в таблице 1.   

  

  

Рисунок 4.3 – Различные геометрические формы срезов (слева) и полученные 

томографические изображения фантома в трансверсальной области (справо) в 

поле 0,15 Тл на последовательности «спин-эхо». 

 

  



47 
 

Таблица 1 – Параметры сканирования  

Базовая частота 6,422791 МГц 

Матрица изображения 64 × 64 

Время эхо TE 16,6 мс 

Время повторения TR 300 мс 

FOV 30 мм 

Толщина среза 2 мм 

Количество накоплений 20 
 

На полученных изображениях отчетливо визуализируются геометрические 

контуры фантома с пространственным разрешением до 1,5 мм, что 

свидетельствует о корректной работе изготовленных блоков 

приемопередающего и градиентного трактов. Тем не менее качество 

изображений характеризуется повышенным уровнем шума. Это обусловлено 

низкой индукцией магнитного поля (0,15 Тл), ограничивающей равновесную 

намагниченность и, как следствие, отношение сигнал/шум. Незначительные 

геометрические искажения связаны с недостаточной однородностью магнитного 

поля.   
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ЗАКЛЮЧЕНИЕ 

В ходе выполнения магистерской диссертации успешно решена задача по 

разработке, аппаратной адаптации и экспериментальной апробации блоков 

приемо-передающего и градиентного трактов в составе малогабаритного 

низкопольного МРТ томографа. 

Основные научные и практические результаты работы заключаются в 

следующем: 

1. Разработаны и теоретически обоснованы принципы аппаратной адаптации 

интерфейсов высокопольной МРТ-системы для работы в условиях низкого 

статического магнитного поля (0,15 Тл). Реализовано корректное 

масштабирование и частотное преобразование цифровых управляющих 

сигналов из высокочастотной области в диапазон рабочих частот 

низкопольного томографа (6,4 МГц). Это позволило использовать развитое 

программное обеспечение и алгоритмы генерации импульсных 

последовательностей коммерческого томографа для управления силовой 

периферией разработанного комплекса. 

2. Спроектированы, изготовлены и протестированы исполнительные блоки 

трактов томографа. Создан оконечный каскад градиентного усилителя, 

обеспечивающий формирование импульсов тока амплитудой до 30 А с 

временем нарастания фронта не более 500 мкс, что полностью 

удовлетворяет жестким требованиям быстрого переключения градиентов 

для субмиллиметрового пространственного разрешения. 

Сконструированы приемо-передающие РЧ-модули, обеспечивающие 

стабильное согласование на частоте 6,4 МГц с волновым сопротивлением 

тракта 50 Ом. 

3. Проведена комплексная экспериментальная апробация созданного 

программно-аппаратного комплекса на тестовых объектах. Посредством 

разработанных адаптированных трактов успешно зарегистрированы 
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сигналы ЯМР (сигналы свободной индукции и спинового эха) и получены 

двумерные магнитно-резонансные томограммы специализированных 

фантомов. Достигнутая однородность и контрастность изображений 

экспериментально подтверждают работоспособность и эффективность 

предложенных решений. 
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