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基于系统矩阵优化的二维磁性粒子成像研究

高　 雅ꎬ郭各朴ꎬ马青玉

(南京师范大学物理科学与技术学院ꎬ江苏 南京 ２１００２３)

[摘要] 　 磁性粒子成像(ＭＰＩ)是一种新型高分辨率成像技术ꎬ利用磁性粒子在交变磁场中的非线性响应构建系

统矩阵进而重建磁性纳米粒子的浓度分布ꎬ提高重建速度并降低存储空间需求和计算复杂度是实现实时成像的

关键. 本文将磁性粒子的非线性磁化响应特征与电磁感应定律相结合获取检测点电压信号ꎬ进一步考虑接受线

圈的灵敏度可得电压信号与磁性粒子浓度的关系ꎬ利用傅里叶变换及频域矩阵展开分析了影响系统矩阵的因

素ꎬ系统分析了系统矩阵频率分量的选取以及不同接收方向对重建图像的影响. 结果表明ꎬ通过选取高频段信号

可以优化系统矩阵分量的空间结构ꎻ通过增加频率分量可以构建线性无关方程组ꎬ使方程的解唯一化ꎬ提高重建

精度和质量ꎻ通过不同接收方向系统矩阵的重组ꎬ使系统矩阵拥有更丰富的空间结构ꎬ进而提高浓度分布重建图

像的质量. 本研究对 ＭＰＩ 技术进行磁性纳米粒子浓度重建起到了重要的指导作用ꎬ在新型生物医学成像领域有

着广阔的应用前景.
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随着纳米生物技术、医学成像技术和靶向基因 /药物转染的发展ꎬ生物医学成像技术成为靶向药物传

输及早期肿瘤监测的必不可少的工具. 超顺磁纳米颗粒具有独特的磁性特征、良好的生物相容性和磁性
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非病毒载体等优势ꎬ已经作为造影剂在核磁共振成像技术中得到了广泛的应用ꎬ通过磁性粒子对质子弛豫

效应的影响间接检测响应信号. 然而在空间成像时ꎬ通常存在病态求解问题ꎬ因此其空间分辨率较

低[１－４] . 磁性粒子成像(ＭＰＩ)技术由 Ｇｌｅｉｃｈ 等人于 ２００５ 年首次提出[５]ꎬ利用超顺磁纳米颗粒在交变磁场

激励下的非线性磁性响应实现了对磁性粒子浓度空间分布的成像. 与传统医学成像技术(ＣＴꎬＭＲＩ 和

ＰＥＴ)相比ꎬＭＰＩ 具有高灵敏度、高空间分辨率和高时间分辨率的优势[６－７]ꎻ而且 ＭＰＩ 通过静态磁场和振荡
磁场实现粒子成像ꎬ在成像过程中不接触放射性物质ꎬ因此不存在电离辐射[８]ꎻ由于组织具有抗磁性ꎬ不
会对 ＭＰＩ 成像产生干扰信号ꎬ因此粒子浓度分布的图像对比度较高ꎬ从而受到了广泛的关注[９－１０] .

近年来ꎬ国内外专家学者针对 ＭＰＩ 的可行性和准确性进行了许多理论和实验的研究. ２００５ 年ꎬＧｌｅｉｃｈ
和 Ｗｅｉｚｅｎｅｃｋｅｒ[５]提出利用磁性材料的非线性响应检测该材料在振荡磁场中的存在ꎬ通过静态非均匀磁场

(选择场)和均匀振荡磁场(驱动场)实现空间编码ꎬ采用机械驱动成像物体的方式ꎬ实现了静态 ＭＰＩ 的二

维成像. 这种通过移动物体实现信号编码的方法ꎬ虽然可以实现 ＭＰＩ 的二维图像重建ꎬ但成像时间很

长. ２００８ 年采用在水平方向和竖直方向同时放置驱动场的方式调控零磁场点(ＦＦＰ)的运动替代样品的机

械运动ꎬ实现了二维ＭＰＩ 图像重建ꎬ大大缩短了成像时间[１１－１３] . 常见运动轨迹有李萨如轨迹、笛卡尔轨迹、
径向轨迹、螺旋轨迹等ꎬ由于李萨如轨迹具有最大间隙较小ꎬ单一方向驱动场为单频激励信号以及扫描轨

迹的密度相对较低时ꎬ李萨如轨迹的重建效果较好等优势ꎬ因此在磁性粒子成像中得到了广泛应用[１４] . 进

而采用磁性纳米粒子作为示踪剂ꎬ第一次实现了活体小鼠心脏部位的三维磁性粒子实时成像ꎬ其时间解析

度可以达到 ２１.５ ｍｓꎬ标志着医学诊断中快速获取动态信息技术有了新的获取方式[１５] . 由于磁性粒子的空

间分布与响应信号之间的线性关系需要用包含粒子特性及其在磁场激励下的响应特性的系统矩阵来描

述ꎬ因此系统矩阵的构建对粒子成像的速度及其精确度有着重要意义. 传统通过已知浓度的示踪剂进行

扫描获取系统矩阵的方法存在耗时太长、信噪比太低、硬件要求较高等缺点ꎬ２０１０ 年ꎬＴｏｂｉａｓ Ｋｎｏｐｐ 等人提

出了基于二维系统矩阵模型的 ＭＰＩ 重建方案ꎬ测量精度高ꎬ重建图像质量与测量结果基本一致[１６] . 为了

提高扫描速度ꎬＫｎｏｐｐ 和 Ｅｒｂｅ 等人都提出采用零磁场线(ＦＦＬ)扫描方式取代 ＦＦＰ 扫描方式ꎬ同时提高了

重建分辨率[１７－１８] . ２０１２ 年ꎬＧｏｏｄｗｉｌｌ 等人搭建了第一个由“零磁场线”ＦＦＬ(Ｆｉｅｌｄ Ｆｒｅｅ Ｌｉｎｅ)扫描方式的全
新扫描仪ꎬ与传统的 ＦＦＰ 单点扫描方式相比ꎬ极大地提高了扫描速度[１９] . 为了优化 ＭＰＩ 系统矩阵ꎬ提高图

像分辨率和信号强度ꎬ专家学者具体分析了不同扫描轨迹以及不同激励信号对二维 ＭＰＩ 的影响ꎬ２０１６ 年

Ｔａｙ 等人提出采用任意信号进行激励ꎬ通过对 ＭＰＩ 驱动线圈的小型化设计对 ＭＰＩ 的驱动波形进行优化ꎬ其
频率范围可从 ＤＣ－４００ ｋＨｚꎬ并且具有非传统波形驱动磁场的能力[２０] . 国内对于 ＭＰＩ 成像系统的研究相

对较晚ꎬ２０１３ 年ꎬ谢迪等人系统分析了空间编码间距、编码个数及样品粒径分布对样品浓度重建精度的影

响[２１] . ２０１４ 年ꎬ张金瑶等人提出二阶修正平均场法代替传统的朗之万理论ꎬ考虑磁性粒子的浓度对高次

谐波信号的非线性影响ꎬ基于一维 ＭＰＩ 成像仿真和实验研究验证了粒子特性与 ＭＰＩ 信号的非线性

关系[２２] .
ＭＰＩ 技术从机械扫描到动态扫描、从 ＦＦＰ 单点机械扫描到不同轨迹扫描、从测量系统矩阵到基于模

型构建系统矩阵等进行了不断的优化ꎬ提高了成像速度. 然而在目前的浓度求解算法中ꎬ离散化得到的系

统矩阵不为方阵ꎬ不能通过直接求逆的方法计算样品浓度. 通常采用正则化最小二乘奇异值分解算法和

迭代求解算法进行重建ꎬ存储空间需求及计算复杂度高. 因此如何在有效的频率范围内选取合适的频率

分量构建系统矩阵ꎬ如何优化系统矩阵ꎬ如何简化重建算法等问题对实现 ＭＰＩ 实时精确成像有着重要的

影响. 因此ꎬ本文首先将超顺磁纳米颗粒在交变磁场激励下的非线性磁化响应特性与电磁感应定律相结

合获取检测点处的电压信号ꎬ进一步考虑到接收线圈的灵敏度可得电压信号与磁性粒子浓度成正比关

系. 然后进行傅里叶展开ꎬ利用不同空间位置的磁响应信号的傅里叶分量构建系统矩阵ꎬ分析了频谱分布

特性对系统矩阵的影响. 最后分析了系统函数频率分量的选取以及不同接收方向对重建图像的影响ꎬ证
明了高频段系统函数的空间结构较好ꎬ通过增加频率分量个数构建线性无关方程组进而提高系统函数的

精确度ꎬ采用不同接收方向信号的傅里叶分量进行重组构建系统矩阵可以优化 ＭＰＩ 的成像效果并提高

ＭＰＩ 的成像精度ꎬ在新型生物医学成像领域有着广阔的应用前景.

１　 原理和方法

ＭＰＩ 成像系统主要由选择场、驱动场和接收线圈组成ꎬ如图 １(ａ)所示. 选择场由 ｚ 方向一对反亥姆霍

—４７—
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兹线圈产生ꎬ中心会形成一个磁场强度为 ０ 的点ꎬ称之为 ＦＦＰ. 根据郎之万理论[５] 可知ꎬ只有在 ＦＦＰ 附近

的磁性粒子会产生感应信号ꎬ而远离 ＦＦＰ 的磁性粒子处于饱和状态ꎬ因此可以通过 ＦＦＰ 实现空间定位. 另
外 ｙ和 ｚ方向的交变磁场(驱动场)分别由一对亥姆霍兹线圈产生ꎬ用来控制 ＦＦＰ 的运动轨迹和磁性纳米

颗粒的磁化响应. 磁性纳米粒子在交变磁场激励下所产生的磁响应曲线如图 １(ｂ)红色曲线 Ｍ( ｔ)所示ꎬ进
而进行傅里叶变换得到信号的频谱分布如图 １(ｂ)蓝色曲线所示. 由频谱图可以看到ꎬＭ( ｔ)不仅包含驱动

频率的频率成分ꎬ还包含一系列谐波成分.

图 １　 ＭＰＩ成像系统原理图.(ａ)ＭＰＩ成像系统和(ｂ)ＭＰＩ信号产生过程及其频谱

Ｆｉｇ １　 Ｓｃｈｅｍａｔｉｃ ｄｉａｇｒａｍ ｏｆ ＭＰＩ.(ａ)ＭＰＩ ｓｙｓｔｅｍ ａｎｄ(ｂ) ｔｈｅ ｃｏｒｒｅｓｐｏｎｄｉｎｇ ｓｉｇｎａｌｓ ａｎｄ ｓｐｅｃｔｒａ ｄｕｒｉｎｇ ｔｈｅ ｐｒｏｃｅｓｓ

本文中在 ｙ和 ｚ方向分别施加交变磁场ꎬ频率满足 ｆｚ / ｆｙ ＝ (Ｎｐ＋１) / ＮｐꎬＦＦＰ 将沿着李萨如(Ｌｉｓｓａｊｏｕｓ)
轨迹运动[１４]ꎬ其中 Ｎｐ 为整数. 此时形成的驱动场可描述为:

ＨＤ(ｒꎬｔ)＝ Ｈｙ(ｒ)ｓｉｎ(２πｆｙ ｔ)＋Ｈｚ(ｒ)ｓｉｎ(２πｆｚ ｔ) . (１)
其中ꎬＨｙ(ｒ)和 Ｈｚ(ｒ)分别表示驱动场 ｙ和 ｚ 方向磁场强度ꎬ将驱动场和静磁场(选择场)相叠加组成

的复合磁场 Ｈ(ｒꎬｔ)在 ｙ和 ｚ方向进行分解:
Ｈ(ｙꎬｔ)＝ Ｈｙ(ｒ)ｓｉｎ(２πｆｙ ｔ)－Ｇｙｙꎬ
Ｈ( ｚꎬｔ)＝ Ｈｚ(ｒ)ｓｉｎ(２πｆｚ ｔ)－Ｇｚｚ. (２)

Ｇｙ 和 Ｇｚ 分别表示选择场 ｙ和 ｚ方向梯度. 进而计算零磁场点的运动轨迹:

ｙｆｆｐ( ｔ)＝
Ｈｙ(ｒ)ｓｉｎ(２πｆｙ ｔ)

Ｇｙ
ꎬ

ｚｆｆｐ( ｔ)＝
Ｈｚ(ｒ)ｓｉｎ(２πｆｚ ｔ)

Ｇｚ
.

(３)

因此 ＦＦＰ 的移动范围为:

－
Ｈｙ(ｒ)
Ｇｙ

<ｙｆｆｐ<
Ｈｙ(ｒ)
Ｇｙ

和－
Ｈｚ(ｒ)
Ｇｚ

<ｚｆｆｐ<
Ｈｚ(ｒ)
Ｇｚ
. (４)

ＦＦＰ 的移动范围即为 ＭＰＩ 的成像范围ꎬ在该范围以外的磁性纳米颗粒因选择场的作用达到磁饱和ꎬ
无磁响应产生. 磁性纳米颗粒在满足该成像范围内的空间位置 ｒ 处产生的磁化强度为:

Ｍ(ｒꎬｔ)＝ Ｍ(ｒꎬｔ)ｃ( ｒ)ꎬＭ(ｒꎬｔ)＝ ｍ ｃｏｔｈ
μ０ｍ‖Ｈ( ｒꎬｔ)‖

ｋＢＴ
æ

è
ç

ö

ø
÷ －

ｋＢＴ
μ０ｍ‖Ｈ(ｒꎬｔ)‖

æ

è
ç

ö

ø
÷ ｅＨ . (５)

其中 ｃ(ｒ)表示 ｒ 处磁性纳米颗粒的浓度ꎬμ０ 为真空磁导率ꎬｋＢ 为玻尔兹曼常数ꎬＴ 为绝对温度ꎬｍ ＝
１
６
πＤ３Ｍｓ表示单个磁性纳米颗粒的磁矩ꎬＭ为粒子的饱和磁化强度ꎬｅＨ ＝

Ｈ(ｒꎬｔ)
‖Ｈ(ｒꎬｔ)‖

表示复合磁场的单位

向量.
—５７—
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磁性纳米颗粒的磁化响应引起接收线圈内磁通量的变化ꎬ进而结合法拉第电磁感应定律以及斯托克

斯定理可知ꎬ穿过 Ｓ的磁通量变化引起的电压信号为:

ｕ( ｔ)＝ － ｄ
ｄｔ ∫ｓ (∇×Ａ)ｄＳ＝ － ｄ

ｄｔ ∫∂Ｓ Ａ( ｌꎬｔ)ｄｌ＝ － ｄ
ｄｔ ∫Ω∫∂Ｓ

μ０
４π

Ｍ(ｒꎬｔ)ｄｌ×(ｒ－ｌ)
｜ ｒ－ｌ ｜ ３

ｄｒ. (６)

其中 Ａ 为磁矢量ꎬＡ( ｌꎬｔ)是指线圈上任意位置矢量 ｌ 处的磁矢量.

进而考虑到接收线圈的灵敏度 ｓ(ｒ)＝ Ｈ(ｒꎬｔ)
ｉ( ｔ)

＝ １
４π ∫∂Ｓ

ｄｌ×(ｒ－ｌ)
｜ ｒ－ｌ ｜ ３

ꎬ感应电压描述为:

　 ｕ(ｔ)＝ － ｄ
ｄｔ ∫ΩＭ(ｒꎬｔ) ∫

∂Ｓ

μ０
４π

ｌ－ｒ
｜ ｌ－ｒ ｜ ３

ｄｌｄｒ＝－ ｄ
ｄｔ ∫Ωμ０Ｍ(ｒꎬｔ)ｓ(ｒ)ｄｒ＝ ∫

Ω
－μ０

∂Ｍ(Ｈ)
∂Ｈ

∂Ｈ(ｒꎬｔ)
∂ｔ

ｓ(ｒ)ｃ(ｒ)ｄｒ. (７)

由式(７)可知ꎬ接收线圈检测到的电压信号与磁性纳米颗粒的浓度呈线性关系. 由于 ＦＦＰ 随时间的变

化而变化ꎬ因此ꎬ可以利用不同时刻的电压信号反映不同位置的磁性纳米颗粒浓度.
目前利用接受线圈检测到的电压信号重建磁性纳米颗粒的空间分布的方法主要有基于系统矩阵的浓

度重建[２３]和 Ｘ￣ｓｐａｃｅ 重建[１０] . Ｘ￣ｓｐａｃｅ 重建算法是在一系列理想假设的基础上提出的ꎬ信噪比较差. 基于

系统矩阵的浓度重建速度较快ꎬ精度较高ꎬ得到了广泛的应用.
将式(７)进行离散化:

ｕ( ｔｋ)＝ ∑
Ｎ－１

ｎ ＝ ０
－μ０ΔＶ

∂
∂ｔ
Ｍ( ｒｎꎬｔｋ)ｓ( ｒｎ)ｃ( ｒｎ)＝ ∑

Ｎ－１

ｎ ＝ ０
ｇ( ｔｋꎬｒｎ)ｃ( ｒｎ) . (８)

将式(８)两侧同时进行快速傅里叶变换(ＦＦＴ)可得 ＧＣ＝Ｕꎬ进而在频域展开并用矩阵形式描述为[２４]:
Ｇ( ｆ１ꎬｒ１) Ｇ( ｆ１ꎬｒ２)  Ｇ( ｆ１ꎬｒＮ)
Ｇ( ｆ２ꎬｒ１) Ｇ( ｆ２ꎬｒ２)  Ｇ( ｆ２ꎬｒＮ)

⋮ ⋮ ⋱ ⋮
Ｇ( ｆＱꎬｒ１) Ｇ( ｆＱꎬｒ２)  Ｇ( ｆＱꎬｒＮ)

é

ë

ê
ê
ê
ê
êê

ù

û

ú
ú
ú
ú
úú

Ｃｒ１
Ｃｒ２
⋮
ＣｒＮ

é

ë

ê
ê
ê
ê
êê

ù

û

ú
ú
ú
ú
úú

＝

Ｕｆ１
Ｕｆ２
⋮
ＵｆＮ

é

ë

ê
ê
ê
ê
ê
ê

ù

û

ú
ú
ú
ú
ú
ú

. (９)

其中 Ｎ表示成像区域内样品的编码个数ꎬＱ表示所需谐波个数ꎬＧ 为系统矩阵并与浓度无关ꎬ由单位

浓度的磁性纳米颗粒在不同空间位置的磁响应信号的傅里叶分量构成. 对于二维磁性粒子成像系统ꎬ可
以通过单一方向或两方向接收到的磁响应信号傅里叶分量进行重组构成系统矩阵.

以 ２×２ 的二维编码为例ꎬ单位浓度的磁性纳米粒子在不同位置的磁响应信号的傅里叶分量分别为

Ｇｆ１ꎬＧｆ２ꎬＧｆ３ꎬＧｆ４ . 其中:

Ｇｆ１ ＝
Ｇ ｆ１ꎬｒ１ Ｇ ｆ１ꎬｒ２
Ｇ ｆ１ꎬｒ３ Ｇ ｆ１ꎬｒ４

æ

è

çç

ö

ø

÷÷ ꎬＧｆ２ ＝
Ｇ ｆ２ꎬｒ１ Ｇ ｆ２ꎬｒ２
Ｇ ｆ２ꎬｒ３ Ｇ ｆ２ꎬｒ４

æ

è

çç

ö

ø

÷÷ ꎬＧｆ３ ＝
Ｇ ｆ３ꎬｒ１ Ｇ ｆ３ꎬｒ２
Ｇ ｆ３ꎬｒ３ Ｇ ｆ３ꎬｒ４

æ

è

çç

ö

ø

÷÷ ꎬＧｆ４ ＝
Ｇ ｆ４ꎬｒ１ Ｇ ｆ４ꎬｒ２
Ｇ ｆ４ꎬｒ３ Ｇ ｆ４ꎬｒ４

æ

è

çç

ö

ø

÷÷ .

将不同空间位置的不同傅里叶分量(系统矩阵分量)进行重组得到 ＭＰＩ 成像系统的系统矩阵[２３]为:

Ｇ＝

Ｇ ｆ１ꎬｒ１ Ｇ ｆ１ꎬｒ２ Ｇ ｆ１ꎬｒ３ Ｇ ｆ１ꎬｒ４
Ｇ ｆ２ꎬｒ１ Ｇ ｆ２ꎬｒ２ Ｇ ｆ２ꎬｒ３ Ｇ ｆ２ꎬｒ４
Ｇ ｆ３ꎬｒ１ Ｇ ｆ３ꎬｒ２ Ｇ ｆ３ꎬｒ３ Ｇ ｆ３ꎬｒ４
Ｇ ｆ４ꎬｒ１ Ｇ ｆ４ꎬｒ２ Ｇ ｆ４ꎬｒ３ Ｇ ｆ４ꎬｒ４

æ

è

ç
ç
ç
ç
çç

ö

ø

÷
÷
÷
÷
÷÷

. (１０)

由上式可知ꎬ若已知单位浓度下的系统矩阵 Ｇꎬ即可计算出每个编码点浓度:
ｃ＝Ｇ－１Ｕ. (１１)

当系统矩阵的秩 ｒ(Ｇ)＝ Ｎ时ꎬＧ 存在逆矩阵ꎬ方程组(９)的解是唯一的ꎬ否则矩阵 Ｇ 不存在逆矩阵ꎬ
而且方程组(９)的解不唯一ꎬ导致浓度重建过程中引入较大的误差.

２　 数值仿真

本文采用一对反亥姆霍兹线圈构建选择场ꎬ其中线圈匝数为 ２００ 匝ꎬ电流为 ２０ Ａꎬ形成 ｙꎬｚ 方向梯度

为定值的梯度磁场ꎬ其中 Ｇｙ ＝２.１ Ｔｍ－１μ－１
０ ꎬＧｚ ＝４.２ Ｔｍ－１μ－１

０ . 在 ｙꎬｚ方向分别采用两对亥姆霍兹线圈构建驱动

场ꎬ其中磁场强度幅值约为 １０ ｍＴμ－１
０ ꎬｚ方向驱动场的激励频率 ｆｚ ＝ ９９ ｋＨｚꎬｙ 方向驱动场的频率 ｆｙ ＝ ９８ ｋＨｚꎬ

—６７—
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频率比为(Ｎｐ＋１) / Ｎｐ ＝ ９９ / ９８ꎬ采样频率为 １６ ＭＨｚꎬ采样点数为 ３２ ｋꎬ频率分辨率为 ０.５ ｋＨｚꎬ可分析的信号

最高频率为 ８ ＭＨｚ. 重复频率为 Ｔｐ ＝Ｎｐ / ｆｚ ＝ １ ｍｓ. 由式(４)可得ꎬ该复合磁场激励下的成像范围为 ９.５２ ｍｍ×
４.７６ ｍｍ. 仿真时 ｚ方向的取值范围设置为 ｚ∈(－２ꎬ２)ｍｍꎬｙ方向的取值范围设置为 ｙ∈(－２ꎬ２)ｍｍ. 磁性

纳米颗粒的饱和磁化强度为 ４７７ ｋＡ / ｍꎬ粒子的直径为 ３０ ｎｍꎬ温度为 ３１０ Ｋ. 通过计算单位浓度磁性纳米

颗粒在复合磁场中的磁响应信号ꎬ再进行傅里叶变换得到其不同频率成分 ｆｋ ＝ｍｚ ｆｚ＋ｍｙ ｆｙ 的空间分布信息ꎬ
ｆｋ ＝ｍｚ ｆｚ＋ｍｙ ｆｙ 可以表示成 ｆｋ ＝ｍｆｚ±ｎ( ｆｚ－ｆｙ)或是 ｆｋ ＝ｍｆｙ±ｎ( ｆｙ－ｆｚ)的形式ꎬ其中 ｍ∈[１ꎬ８１]ꎬｍｆｚ 和 ｍｆｙ 分别

表示 ｆｚ 和 ｆｙ 信号的倍频分量ꎬｎ∈[－４９ꎬ４９]ꎬｎ( ｆｚ－ｆｙ)和 ｎ( ｆｙ－ｆｚ)分别表示 ｆｚ 和 ｆｙ 某倍频信号分别向左右

平移 ｎ个差频频率处的分量. 由此可见 ｆｚ 和 ｆｙ 的倍频分量及其周围的频率成分对于系统矩阵的构建起着

至关重要的作用. 图 ２ 为部分系统矩阵分量的空间分布信息ꎬ其中 ａ为 ｙ方向接收信号的各频率分量的空

间分布ꎬｂ为 ｚ方向接收信号的各频率分量的空间分布.

图 ２　 系统矩阵分量的空间分布

Ｆｉｇ ２　 Ｓｐａｔｉａｌ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎｓ ｏｆ ｓｙｓｔｅｍ ｍａｔｒｉｘ ｃｏｍｐｏｎｅｎｔｓ

从图 ２ 可以看出ꎬ不同接收方向系统矩阵分量的

空间结构不同ꎬ当 ｎ值不变时ꎬ随着 ｍ 的增大ꎬｙ 方向

接收信号各频率分量的纵向空间结构不断细化ꎬｚ 方
向接收信号各频率分量的空间分布的横向结构不断

优化. 当 ｍ不变时ꎬ随着 ｎ值的增大ꎬ不同方向接收信

号各频率分量的空间分布逐渐变密ꎬ这是由接收信号

的频谱分布决定的. 总之ꎬ随着 ｍꎬｎ的增加ꎬ各频率分

量的空间结构不断优化ꎬ分辨率逐渐提高ꎬ进而优化

ＭＰＩ 浓度分布的重建效果.
由于 ｙｚ方向信号各频率成分的空间结构不同ꎬ对

ＭＰＩ 浓度重建效果的影响不同ꎬ为了优化系统矩阵ꎬ
改善重建结果ꎬ本文在保证系统矩阵分量个数相同的

情况下ꎬ将两方向的系统矩阵分量进行重组形成新的

系统矩阵ꎬ如图 ３ 所示. 图 ３(ａ)和(ｂ)是由图 ２ 中单

一方向接收信号的系统矩阵分量构建而成的系统矩

阵ꎬ其中 ｍ的取值范围从 １ 到 ５ꎬｎ 的取值范围从－３９
到 ４０ꎬ间隔均为 １ꎬ即 ｍ∈[１:１:５]ꎬｎ∈[－３９:１:４０]ꎬ
表示取 １ 至 ５ 倍频及其左侧 ３９ 个差频至右侧 ４０ 个差

频分量构建系统矩阵. 由图 ３ 可以明显看出ꎬ采用不

同方向接收信号构成的系统矩阵的结构明显优于单

一方向的系统矩阵结构.

图 ３　 不同方向接收信号的系统矩阵

Ｆｉｇ ３　 Ｓｙｓｔｅｍ ｍａｔｒｉｘｅｓ ｂｕｉｌｔ ｂｙ ｓｉｇｎａｌｓ ｉｎ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｄｉｒｅｃｔｉｏｎｓ

—７７—
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３　 结果与讨论

为了探究系统矩阵分量选取(参数 ｍꎬｎ)对重建结果的影响ꎬ在边长为 ２ ｍｍ的正方形区域内ꎬ分布有

‘ＨＥ’字样的磁性纳米颗粒ꎬ其中‘Ｈ’的浓度为 ３×１０１０ꎬ‘Ｅ’的浓度为 ５×１０１０ꎬ假设编码个数为 ２０×２０ꎬ此
时ꎬ分辨率可以达到 ０.１ ｍｍ. 图 ４ 为 ｎ取值范围相同而 ｍ取值不同时的浓度重建结果ꎬ即选取 ｙ方向不同

频率段频谱成分构建系统矩阵对浓度重建结果的影响. 图 ４( ａ)ｍ∈[１:１:５]ꎬｎ∈[ －３９:１:４０]表示以

( ｆｚ－ｆｙ)为频率间隔在基波至 ５ 次谐波附近选取 ４００ 个频率分量构建系统矩阵重建图像ꎬ图 ４(ｂ)ｍ∈
[７:１:１１]ꎬｎ∈[－３９:１:４０]表示以( ｆｚ－ｆｙ)为频率间隔在 ７ 次谐波至 １１ 次谐波附近选取 ４００ 个频率分量进

行重建ꎬ图 ４(ｃ)ｍ∈[１３:１:１７]ꎬｎ∈[－３９:１:４０]表示以( ｆｚ－ｆｙ)为频率间隔在 １３ 次谐波至 １７ 次谐波附近

选取 ４００ 个频率分量的重建结果.

图 ４　 参数 ｍ 对浓度重建结果的影响

Ｆｉｇ ４　 Ｉｎｆｌｕｅｎｃｅ ｏｆ ｍ ｏｎ ｒｅｃｏｎｓｔｒｕｃｔｅｄ ｉｍａｇｅｓ

图 ５　 频率成分的选取范围对浓度重建结果的影响

Ｆｉｇ ５　 Ｉｎｆｌｕｅｎｃｅ ｏｆ ｔｈｅ ｆｒｅｑｕｅｎｃｙ ｃｏｍｐｏｎｅｎｔｓ ｓｅｌｅｃｔｉｏｎ ｏｎ ｒｅｃｏｎｓｔｒｕｃｔｅｄ ｉｍａｇｅｓ

由图 ４ 可知随着 ｍ的增加ꎬ即选取了高次谐波分量附近的频率成分构建系统矩阵ꎬ系统矩阵分量的

空间结构较好ꎬ分辨率较高ꎬ系统矩阵 Ｇ 的秩( ｒ(Ｇ))由 ３７１ 增加到 ３９５. 因为 ｒ(Ｇ)<４００ꎬ因此方程组(９)
有多组解ꎬ从而引入了相对误差ꎬ但是随着 ｒ(Ｇ)的增大ꎬ相对误差由 ０.１４９ ３ 下降到 ０.０１４ ７ꎬ浓度重建效

果提高了 １０ 倍.
当 ｍ∈[１:１:８]ꎬｎ取值不同时ꎬ即选取 ８ 次谐波以下及其附近的频率成分构建系统矩阵研究浓度分

布重建的影响ꎬ结果如图 ５ 所示. 结合图 ２ 可知ꎬ当 ｎ增大时ꎬ一方面系统矩阵分量的空间结构得以优化ꎬ
分辨率得到提高ꎻ另一方面系统矩阵分量个数增加ꎬ即方程组(９)中的方程个数由 ４００ 增加到 ４８０ꎬ进而增

加到 ５６０ꎬ此时 ｒ(Ｇ)由 ３６０ 趋向于 ４００. 一旦 ｒ(Ｇ)＝ ４００ꎬ方程组(９)有唯一解ꎬ因此其浓度分布的重建误

差大大降低(由 ０.１８３７ 降低到 １.５６２ １×１０－４)ꎬ提高了浓度重建的精确度.
由图 ２ 和图 ３ 可知ꎬ由不同方向接收的时域信号进行傅里叶变换ꎬ相同的系统矩阵分量的空间结构不

同ꎬ因此本文针对不同接收方向的系统函数对浓度分布重建结果的影响进行了探讨ꎬ研究结果如图 ６ 所

示. 图 ６(ａ)和( ｂ)分别是 ｚ 和 ｙ 方向接收到的信号进行浓度分布重建的结果ꎬ其中 ｍ∈[１:１:５]ꎬ
ｎ∈[－３９:１:４０]ꎬ图 ６(ｃ)中是 ｍ∈[１:１:５]时选取 ｚ方向频率分量中 ｎ∈[－３９:２:４０]和 ｙ方向频率分量中

ｎ∈[－３８:２:４０]进行浓度分布重建的结果.

—８７—
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图 ６　 采用不同接收方向信号重构系统矩阵对浓度分布重建的影响

Ｆｉｇ ６　 Ｉｎｆｌｕｅｎｃｅ ｏｆ ｔｈｅ ｒｅｃｅｉｖｉｎｇ ｄｉｒｅｃｔｉｏｎｓ ｓｅｌｅｃｔｉｏｎ ｏｎ ｒｅｃｏｎｓｔｒｕｃｔｅｄ ｉｍａｇｅｓ

可以明显看出ꎬ利用两个方向的接收信号得到的浓度重建结果比单一方向的重建质量更高ꎬ其相对误

差由 ０.１８９ ２ 下降到 ３.４０２ ２×１０－４主要是因为不同接收方向的系统矩阵分量的结合使得系统矩阵的纵向

和横向结构均得到了细化ꎬ其分辨率得到了大大提高ꎬ形成了更好的系统矩阵空间结构ꎬ从而优化了重建

结果.

４　 结论

本文介绍了 ＭＰＩ 的成像原理ꎬ通过对磁场的仿真ꎬ探究了驱动场和选择场实现 ＦＦＰ 的动态控制机

制. 针对如何优化二维系统矩阵的构建方法进行了研究ꎬ通过模型仿真系统分析了系统矩阵阶数(ｍꎬｎ)
及不同接收方向等因素对系统矩阵分量的空间结构及其磁性纳米粒子浓度分布重建结果的影响. 结果表

明选取高频段信号可以优化系统矩阵分量的空间结构ꎬ增加频率分量使得系统矩阵的极大线性无关组的

元素个数最大化ꎬ大大降低了浓度分布重建的相对误差ꎬ提高了重建精度和质量ꎻ通过不同方向接收时域

信号的傅里叶变换ꎬ选取两个方向的不同频率分量重组系统矩阵ꎬ使系统矩阵拥有了更丰富的空间结构ꎬ
提高了浓度分布重建图像的质量ꎬ促进 ＭＰＩ 技术在早期肿瘤诊断及其他生物医学成像领域的应用.
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