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·实验研究·
脑血液流动磁共振定量技术的流体力学实验研究

朱晓黎，沈天真，陈星荣

【摘要】　目的：通过建立适当的流体模型，评价磁共振相位对比电影法对流体定量测量的可行性及准确性。方法：用

磁共振相位对比电影法测定模拟脑血液流动的管状模型稳态流动下流体信号强度，并与相应的速率进行相关性分析后分

别得出相应的转换函数关系。运用该转换函数选择性测量稳态及脉冲流动下管腔内各点的流体速率，并与相应激光多普

勒测速对比分析以验证其测量准确性。结果：流体信号强度与对应速率呈线性相关，相关系数为０．９８５；相应信号强度

（Ｙ）和流率（Ｘ）的转换函数为Ｙ＝ －０．０９０８Ｘ２＋２４．１７６Ｘ－１５．３０４。不同流量状况下重复测量后，比较两次测量信号强

度结果差异无显著性意义（犘＞０．０５）。两次测量值与实际值比较，测量误差均≤１０％。磁共振相位对比电影法与激光多

普勒测速仪测量的流率比较，两组数据相关性良好（犘＜０．０１，狉＝０．９３３）。结论：磁共振相位对比电影法是一种有效的脑

血流定量技术，选择适当的扫描参数、准确的图像后处理及转换函数是确保该方法测量准确性的基础。
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　　磁共振对运动敏感的特性使得对体内流动液体的

测量成为可能。随着 ＭＲ新技术的不断开发，对流体

运动的研究亦不断深入。ＭＲ 血管成像（ｍａｇｎｅｔｉｃ

ｒｅｓｏｎａｎｃｅａｎｇｉｏｇｒａｐｈｙ，ＭＲＡ）技术可以较全面地显

示血管的形态学改变，在 ＭＲＡ基础上发展的 ＭＲ相

位对比电影（ＭＲｐｈａｓｅｃｏｎｔｒａｓｔｃｉｎｅ，ＭＲＰＣｃｉｎｅ）法

使得对流动液体的速率和流量测量成为可能。本研究

通过建立管状流体模型以模拟脑血流流动，选择适当

的流体定量分析的相关技术参数，以获得流体流率与

信号强度的转换函数关系，并验证其对稳态及脉动流

体定量分析的准确性。

材料与方法

１．模型建立

模拟脑血液流动模型（图１），由上海交通大学流

体力学实验室提供。由４根有机玻璃管组成，一根内

径为７．５ｍｍ，一根内径为１０．７ｍｍ 和两根内径

１６．６ｍｍ管。外周由直径２００ｍｍ 圆筒包绕，内注满

硫酸铜溶液（０．００５ｍＭ／ｌ，该浓度的溶液在１．５ＴＭＲ

扫描时的回波时间与人体血液的接近）。流动方向两

根为流入方向，两根为流出方向。流动液体亦采用硫
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图１　模拟脑血液流动模型示意图。１上水箱，２充满硫酸铜溶

液的圆筒，３玻璃转子流量计，４下水箱，５升降装置，６贮水箱，７

水泵，８凸轮，９连杆，１０活塞缸，１１有机玻璃管。

酸铜溶液。流动形式包括稳态流动和脉冲流动两种。

稳态流动通过重力驱使的水箱获得，并由流入管来调

节流量（２５～１４５ｌ／ｈ），流量大小由校准后的玻璃转子

流量计获得。稳态流动是通过水位差来产生的，流量

的变化通过调节水箱１和水箱４的水位差来实现。

２．流体定量检查方法

采用ＧＥ１．５ＴＳｉｇｎａＨｏｒｉｚｏｎＭＲ成像系统，头

线圈。首先行常规 Ｔ１ＷＩ扫描获得玻璃管的定位图

像，扫描参数：ＴＲ３４０ｍｓ，ＴＥ１４ｍｓ，视野２２ｃｍ×

２２ｃｍ，激励次数２，层厚８ｍｍ，间隔２ｍｍ，矩阵２５６×

１９２。

流体检查采用ＰＣｃｉｎｅ序列，扫描参数：横轴位，

选择垂直于管腔长轴层面，ＴＲ２２ｍｓ，ＴＥ１０ｍｓ，视野

２２ｃｍ×２２ｃｍ，激励次数２，层厚３ｍｍ，间隔０，矩阵

２５６×１９２，反转角２０°；采用无相位折叠、呼吸补偿及

流动补偿。均使用外周门控，以便获得单位时间内的

相位改变曲线，外周门控的获得以固定自愿者的右手

中指指腹采集而得（流体模型无生命，而相位对比序列

反映的是随时间而变化的相位，必须外加门控以获得

时间参数）。流动编码方向与流出方向一致，编码速率

１００ｃｍ／ｓ。不同流量状况下重复实验２次。

脉冲流动采用流量在５０ｌ／ｈ时分别外加频率

５０Ｈｚ、７０Ｈｚ和９０Ｈｚ的正弦脉冲波，流量上下波动

在１５～２０ｌ／ｈ。ＭＲ扫描后再以激光多普勒测速仪

（ｌａｓｅｒＤｏｐｐｌｅｒａｎｅｍｏｍｅｔｅｒ，ＬＤＡ）进行测量。

３．数据分析及比较

ＰＣｃｉｎｅ序列一次扫描后原始数据经机器自带工

作站产生两组图像即相位幅度图像和相位对比流动图

像。两组图像各包括１６幅同一心动周期不同时相的

图像，它代表流动速度在心动周期内所有时间变化的

函数。心动周期由外周门控模拟，脉冲的施加分别在

每个心动周期１６个等分点，以便采集到每个心动周期

１６个时间点的相应相位变化值。每个心动周期１６个

相位可以满足双向流动的流体测定。原始图像传至工

作站（ＳｕｎＭｉｃｒｏｓｙｓｔｅｍ，ＡＷ２．０）。将原始图像放大

６倍，以清晰显示管径横截面，由两位有经验的影像诊

断医师分别对管截面积进行测量。选择适当的窗位窗

宽使所测量管径横截面积与实际面积最接近。在相位

对比流率图像上勾画出兴趣区的截面轮廓，ＲＯＩ覆盖

整个管腔内截面。通过工作站分析软件计算出每一心

动周期内流体的信号强度变化值。

将所得信号强度数据及相应流速数据输入电脑，

经Ｅｘｃｅｌ及ＳＰＳＳ统计分析软件包得出信号强度与流

率的散点分布图、相关性分析及相关函数变化关系。

比较不同流量实验两次测得的信号强度结果，并

经相应函数转化后与理论流速比较，计算其测量平均

误差。

测量误差＝
测量流速－实际流速

实际流速 ×１００％

对于稳态流动流量在３０ｌ／ｈ和７０ｌ／ｈ时在一水平

内径上测量１１个点信号强度值（图１）。在脉冲流动

流量在５０ｌ／ｈ时，分别外加频率５０Ｈｚ、７０Ｈｚ、９０Ｈｚ

的正弦脉冲波，测量中央点信号强度。利用信号强度

与流速函数转化关系，分析流速变化并与对应点激光

多普勒测速仪测速进行比较，分析两种方法测量数据

相关性。

结　果

１．ＭＲ流体流动测量

ＭＲＰＣｃｉｎｅ扫描获得相位对比流动图像，显示当

液体流向与编码方向一致时为高信号，与编码方向相

反时为低信号（图２ａ、３ａ）；随流速变化各管腔内流体

信号强度亦发生变化，流速加快则信号强度增加。选

择窗位２００和窗宽１０，所测量管腔截面积与实际最接

近。重复稳态流动实验时，每一个心动周期内所采集

的１６个流体信号强度变化值不超过两次测量平均值

的１０％（图２ｂ）；模拟脉冲流动时，可见信号强度变化

曲线呈正弦波动改变（图３ｂ）。稳态流动在流量超过

１３５ｈ／ｌ时，在编码速率为１００ｃｍ／ｓ、管径７．５ｍｍ管

内流动出现相位折叠现象；增加流动编码速率至１２０

ｃｍ／ｓ时，相位折叠现象消失。

２．不同流量时流速与信号强度变化值分析结果

根据流体基本定律：Ｑ＝ｖлｒ
２，已知流量和管内径

时，可得出相应管内流体的流速。ＭＲ测得模拟脑血

流流动模型管内的流体在不同流速下的信号强度分布

见图４，经相关统计分析得出其分布呈线性正态分布，
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图２　稳态流动时相位流动图。ａ）１、３管为流出管呈高信号，２、４管为流入管

呈低信号，分别测定各管平均信号强度；ｂ）对应信号强度流动曲线显示其在

一心动周期内基本恒定。　图３　脉冲流动相位幅度图。ａ）四管内由于流动

液体存在均呈高信号，测定管中央信号强度；ｂ）各管中央点对应信号强度曲

线波动呈正弦波形。

图４　模拟脑血流流动模型回归分析显示二次回归较直

　　　线回归拟合更佳。 图５　ＭＲ测量流速与ＬＤＡ测量流速对比分布散点图。

两者相关性系数狉＝０．９８５，变量流速（Ｘ）与信号强度

值（Ｙ）的函数关系公式为：

Ｙ＝－０．０９０８Ｘ２＋２４．１７６Ｘ－１５．３０４

３．重复 ＭＲ测定流速与实际流速比

较结果

不同流量状况下，２次重复测量的强

度比较，差异无显著性意义（犘＞０．０５）。

两次测量值与实际测量值比较，平均误差

分别为５％和７％，均≤１０％。

４．ＭＲ与ＬＤＡ测速比较

稳态流动状态下，当流量在３０ｌ／ｈ、

７０ｌ／ｈ及３种脉冲流动情况下，ＭＲ测得

管内对应测量点的速率与ＬＤＡ测速比较

见图５，两组测量数据的相关性良好（狉＝

０．９３３，犘＜０．０１）。

讨　论

１．ＭＲＰＣｃｉｎｅ法脑血流定量测量的

基本原理

在讨论血液 ＭＲ流动现象之前，首先

要了解静态血液信号强度。静态血液的

ＭＲ信号特征基于血液的质子密度、Ｔ１ 和

Ｔ２ 值。Ｔ１ 值依赖于磁场强度，静态非凝

固血在常规 ＭＲ下的 Ｔ１ 值是１０００ｍｓ，

Ｔ２ 值约１５０ｍｓ。这一特征使得静态非凝

固血在质子数和 Ｔ２ＷＩ表现为高信号。

动态血液的 ＭＲ信号强度主要取决于流

速。在无心电门控状况下，相位对比序列

采集的流动血流的 ＭＲ信号强度反映的

是在整个心动周期内的平均运动。这种平均运动依赖

于相位编码梯度场的强度［１］。

相位对比主要是通过由位相相反的两极组成的流

动梯度磁场对流动液体进行两次不同的流动编码图像
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采集。运动质子在平衡梯度场（由０净值区的双极梯

度场）下可产生相位移动，而静止的质子则没有。因为

流动编码梯度对静止组织没有作用，两次图像采集所

得的静止质子信号相同，而流动质子在两个梯度之间，

经过两个不同的正负梯度累加而产生相位位移，此相

位位移与流动质子在流动编码方向上的流动成正比。

将这两个图像进行减影法处理即可得到只有流动质子

的图像。相位的这种变化是相位敏感流动成像的关

键［２］。

相位对比电影法流体定量的基本原理是通过对流

动液体的相位位移的敏感性及其与心电门控技术相结

合，使得流动液体的流率与相位位移时间相结合，从而

获得有关流动液体运动的波形、流量及与时间关系的

全面的定量资料。相位位移在л／２脉冲下的横向磁饱

和成分由一定时间δ下的Φ＝γ∫ｔ
ｔ＋δＧ（ｔ）ｒ（ｔ）ｄｔ获得。

其中Φ是测得的相位位移，γ是悬磁比，Ｇ（ｔ）是一定

时间ｔ下的磁场梯度，ｒ（ｔ）为一定时间ｔ下的磁场位

置，ν为速率。

假设δ足够短以致可忽略，流动发生时在每个脉

冲，在此期间梯度是恒定的。第一个相位位移 Φ１

（γＧδｚ１）在第二个相位位移Φ２（γＧδｚ２）发生之前通过

лＲＦ脉冲反转。在两个梯度脉冲之间（由时间 Δ分

开）的沿ｚ轴的核移动通过距离为ｖΔ。总的相位位移

则由公式 Φ＝γＧδΔｖ获得。由此相位位移直接与流

率成比例。为了在一定方向上测量流体流量，两套完

整的原始 ＭＲ数据在ＲＯＩ确定后第一时间内用不同

的梯度序列来获得。因为流体通过体素和固定的层面

图像的一致性，在与编码方向一致情况下一个体素的

横向磁化相位改变与流动速率呈线性正比例。相位位

移与速率转换可用公式ν＝Φ／γＭ１表示，Ｍ１是两个

序列中的第一时间的变化，γ是悬磁比，Φ是测得的相

位转换，ν为速率
［３］。由此可见，通过选择针对相位位

移敏感的特殊磁共振序列，就可以得出流动液体单位

时间的相位位移改变，通过这种线性转换就可以实现

对流动液体流速及流量的定量分析。ＭＲＰＣｃｉｎｅ序

列正是基于此基本原理。

２．模拟脑血液流动模型流体力学基础及其可靠性

血液在体内流动有层流和湍流两种状态，以层流

为主，而在心脏收缩早期则可由于流速加快而出现一

个瞬时的湍流。由于作周期性收缩和扩张运动，心脏

通过主动脉瓣向主动脉内间歇性射血，因而动脉血流

具有脉冲性。体内实际的血液流动形式非常复杂，它

是由多种速度分布交替组成。而流体模型研究主要是

近似模拟相对稳定状态下的血液流动。测量的是整个

管腔横截面的流动信号强度，以获取管状流体在稳态

流动下所有质子运动的平均相位改变值，反映的是相

对稳定状态下管状流动液体的平均流率和流量。

ＭＲ流体模型建立的主要目的是用于系统校正和

检测并比较不同的流体理论。在 ＭＲ流体定量技术

用于活体之前，大量的流体模型实验研究采用 ＭＲ

ＰＣｃｉｎｅ法进行流体流率和相应信号强度之间关系的

测定，证实了两者之间有较好的相关性［４８］。

本组选择管状模型模拟脑血液流动，管腔内流动

形式由Ｒｅｙｎｏｌｄｓ公式描述。Ｒｅｙｎｏｌｄｓ指数（Ｒｅ）没有

单位，它由液体的速率（ｃｍ／ｓ）、血管直径（ｃｍ）、密度

（ｇ／ｃｍ
３）以及粘滞度所决定。

Ｒｅ＝
密度×速率×管径

粘滞度

Ｒｅｙｎｏｌｄｓ指数＜２１００，流动是层流；＞３０００时则

为湍流。本组分别选择０．００５ｍＭ／ｌＣｕＳＯ４ 溶液模拟

血液，基于其粘滞度和密度与人体血液相似，同时保证

管内流动液体Ｒｅｙｎｏｌｄｓ指数尽量小于２１００，以确保

较恒定的层流［９］。

本模型流量变化的范围选择基于文献报道正常人

脑内主要供血动脉及回流颈静脉的流速值，以使模型

更接近生理状况下的体液流动。实验证明通过该模型

测得的流体信号强度与流率变化有良好的线性相关性

（狉＝０．９８５）。而利用信号强度与流率转化函数关系，

对不同流动情况下行 ＭＲ流率定量分析后与ＬＤＡ测

速对比，提示两组测量值之间相关性良好（狉＝０．９３３，

犘＜０．０１），说明该模型能较好地进行流体定量分析。

３．相关参数的选择及图像数据处理要点

流体相位位移关系由梯度波计算得来，因此相位

对比技术没有专门的矫正因素，也就是说 ＭＲ流率测

定的误差产生主要因梯度场的非线性、涡流、部分容积

效应和ＲＯＩ的选择
［１０］。因此选择适当的相位对比扫

描参数以减少梯度场非线性是减少流体测量误差的关

键。

相位对比采集的一个重要参数是流动编码强度，

它是由公式ΔΦ＝γｖΔＭ中的ΔＭ决定，ΔＭ是在两组

数据开始时的差值以ｒａｄｉａｎｓ／（ｃｍ·ｓ）表示。另一个

常用的说明流动编码的是编码速率 Ｖｎｅｃ，可产生一个

１８０°的相位位移（лｒａｄｉａｎｓ）：

Ｖｎｅｃ＝
л

γΔＭ

当相位图像经工作站处理后，其唯一对应值均产

生在±１８０°范围内。选择适当的Ｖｎｅｃ是获取流体相位

位移准确性保证。当实际流速远低于 Ｖｎｅｃ，由于采集

相位值过低而致信号丢失；而流速超过Ｖｎｅｃ时，就产生
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与超过－Ｖｎｅｃ相同的相位位移。当１．１倍 Ｖｎｅｃ表现

为－０．９倍的 Ｖｎｅｃ时，即出现相位折叠现象
［１１］。本

组研究中，在稳态流动流量超过１３５ｈ／ｌ、编码速率为

１００ｃｍ／ｓ管径为７．５ｍｍ时，管内中央部分的液体流

动出现相位折叠现象。这种中央部分相位折叠产生是

由于流量超过１３５ｈ／ｌ时，相应管内液体流动已由层流

转为涡流，根据涡流流量与流率公式计算后，发现其中

央流率已超过１００ｃｍ／ｓ，改变编码速率为１２０ｃｍ／ｓ时

相位折叠现象消失，因此选择适当的编码速率避免相

位折叠是确保 ＭＲ流体定量准确性的关键之一。本

组研究通过复习文献，在行模拟ＣＳＦ定量研究时选择

Ｖｎｅｃ为２０ｃｍ／ｓ，模拟脑血流定量研究时为１００ｃｍ／ｓ，

基本能保证准确获得流率资料又避免相位丢失和相位

折叠引起的误差。

涡流发生在流速加快或流动受干扰时，当流动的

血液或脑脊液进入大的空腔，由于文氏管效应可导致

下游产生涡流而致部分信号丢失，因而可形成 ＭＲ图

像上导水管及四脑室脑脊液流空现象［１２］。因此减少

涡流现象的发生也是保证流体定量数据准确性的关键

之一。本组研究通过选择适当的管径及流体，并选择

稳态流动以尽量减少涡流以保证信号强度与实际流率

的一致。

另一个影响测量值的准确性因素是部分容积效

应。相位采集主要是在垂直于流动的层面，如果实际

流动偏离流动编码方向，则可产生一个相位偏离夹角

θ，此时实际流速常低估了ｃｏｓ（θ）而管截面积高估了

１／ｃｏｓ（θ），此时产生部分容积效应误差为（ΔＺ／Ｄ）

ｓｉｎ（θ），其中ΔＺ为层厚，Ｄ为管腔直径。体素的信号

强度测量是所有质子的向量和，如果考虑到体素内有

一半静止质子和一半运动速率相同的质子对应一个相

位位移Φｍ。而这两组质子无法分开测量，净信号的

相位位移Φ则在运动质子相位位移Φｍ和静止质子０

之间。部分容积效应的存在显然可以降低实际测量

值。这种部分容积效应误差可通过尽量选择薄层和扫

描层面垂直于流动方向来降低［１３］。

在相位流速图像上常可由于移动质子使得血管影

像扩大，因此准确的确定ＲＯＩ是减少过高估计流速误

差的另一重要环节。手动测绘ＲＯＩ易受测绘者主观

因素影响而致变异度增加，为减少这一误差，本组研究

采用固定窗位窗宽，并由两位医师分别对ＲＯＩ截面积

测量后取平均值来降低这一误差。

另外运动鬼影的存在也会影响测量的准确性，在

二维傅立叶转换图像上这样的相位位移可以产生沿相

位编码轴上多个重叠的不具体的鬼影。运用适当的附

加梯度即流动补偿技术可以防止这种现象发生［２］。本

组研究中均使用了这一技术。此外在活体测量中还存

在运动伪影、呼吸伪影及化学位移伪影等，这些可通过

使用短ＴＲ预饱和静止质子，采用流动补偿和呼吸补

偿技术来解决。
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ｚａｔｉｏｎＴｅｃｈｎｉｑｕｅｓｔｏＭＲＩＰｈａｓｅＣｏｎｔｒａｓｔＢｌｏｏｄＦｌｏｗ Ｍｅａｓｕｒｅ

ｍｅｎｔｓ［Ｊ］．ＭａｇｎＲｅｓｏｎＩｍａｇ，１９９６，１４（９）：１０４３１０５１．

［８］　ＬｅｅＶＳ，ＳｐｒｉｔｚｅｒＣＥ，ＣａｒｒｏｌｌＢＡ，ｅｔａｌ．ＦｌｏｗＱｕａｎｔｉｆｉｃａｔｉｏｎＵｓｉｎｇ

ＦａｓｔＣｉｎｅＰｈａｓｅＣｏｎｔｒａｓｔＭＲＩｍａｇｉｎｇ，ＣｏｎｖｅｎｔｉｏｎａｌＣｉｎｅＰｈａｓｅ

ＣｏｎｔｒａｓｔＭＲＩｍａｇｉｎｇ，ａｎｄＤｏｐｐｌｅｒＳｏｎｏｇｒａｐｈｙ：ｉｎＶｉｔｒｏａｎｄｉｎ

ＶｉｖｏＶａｌｉｄａｔｉｏｎ［Ｊ］．ＡｍＪＲａｄｉｏｌ，１９９７，１６９（４）：１１２５１１３１．

［９］　ＢｒａｄｌｅｙＷＧ，ＷａｌｕｃｈＶ，ＬａｉＫＳ，ｅｔａｌ．ＴｈｅＡｐｐｅａｒａｎｃｅｏｆＲａｐｉｄｌｙ

ＦｌｏｗｉｎｇＢｌｏｏｄｏｎＭａｇｎｅｔｉｃＲｅｓｏｎａｎｃｅＩｍａｇｅｓ［Ｊ］．ＡｍＪＲａｄｉｏｌ，

１９８４，１４３（６）：１１６７１１７４．

［１０］　ＢａｒｋｈｏｆＦ，ＫｏｕｗｅｎｈｏｖｅｎＭ，ＳｐｒｅｎｇｅｒＭ，ｅｔａｌ．ＰｈａｓｅＣｏｎｔｒａｓｔ

ＣｉｎｅＭＲＩｍａｇｉｎｇｏｆＮｏｒｍａｌＡｑｕｅｄｕｃｔａｌＣＳＦＦｌｏｗ［Ｊ］．ＡｃｔａＲａ

ｄｉｏｌｏｇｉｃａ，１９９４，３５（２）：１２３１２９．

［１１］　ＰｅｌｃＮＪ．ＦｌｏｗＱｕａｎｔｉｆｉｃａｔｉｏｎａｎｄＡｎａｌｙｓｉｓＭｅｔｈｏｄｓ［Ｊ］．Ｍａｇｎ

ＲｅｓｏｎＩｍａｇｉｎｇＣｌｉｎＮＡｍ，１９９５，３（３）：４１３４２２．

［１２］　ＳｃｈｒｏｅｄｅｒＨＷ，ＳｃｈｗｅｉｍＣ，ＳｃｈｗｅｉｍＫＨ，ｅｔａｌ．ＡｎａｌｙｓｉｓｏｆＡｑｕｅ

ｄｕｃｔａｌＣｅｒｅｂｒｏｓｐｉｎａｌＦｌｕｉｄＦｌｏｗａｆｔｅｒＥｎｄｏｓｃｏｐｉｃＡｑｕｅｄｕｃｔｏ

ｐｌａｓｔｙｂｙＵｓｉｎｇＣｉｎｅＰｈａｓｅＣｏｎｔｒａｓｔＭａｇｎｅｔｉｃＲｅｓｏｎａｎｃｅＩｍａ

ｇｉｎｇ［Ｊ］．ＪＮｅｕｒｏｓｕｒｇ，２０００，９３（２）：２３７２４４．

［１３］　ＰｅｌｃＮＪ，ＳｏｍｍｅｒＦＧ，ＬｉＫＣＰ，ｅｔａｌ．ＱｕａｎｔｉｔａｔｉｖｅＭＲＦｌｏｗＩｍａ

ｇｉｎｇ［Ｊ］．ＭａｇｎＲｅｓｏｎＱ，１９９４，１０（３）：１２５１４７．

（收稿日期：２００４０８２４　修回日期：２００４１１０４）
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