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核磁共振骨皮质成像关键技术研究进展*
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骨质量尤其是骨皮质质量的评价方法对骨病的诊断和治疗有重要意义.随着社会快速老龄化,如何非侵入地获

得准确实用的骨质量评价指标已成为医学物理领域亟待解决的热点问题.目前有多种骨质量评价方法,其中双能 X

射线吸收法获得的骨矿密度值是评价骨质量的现行金标准,但这个参数有明显缺陷,如不能反映骨皮质中的有机基

质、微结构、孔隙度及灌注等情况,所以不能准确诊断骨质疏松和预测骨折等疾病. 由于骨的磁共振信号衰减极快,

所以常规磁共振成像技术不能探测到骨的信号.近年来随着理论、方法和设备的不断进步,超短回波磁共振骨成像

成为可能.本文简要介绍超短回波磁共振骨成像的基础物理理论,结合作者所在实验室的研究工作对各类定性及定

量超短回波磁共振骨皮质成像新方法进行综述,总结各类方法的特点、适用范围及不足,指出进一步研究的方向、

重点及步骤,对超短回波磁共振成像在骨质量评估方面的理论研究及工程应用具有指导意义.
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1 引 言

骨是人体内硬度仅次于牙齿的坚硬组织,在支
撑人体、保护内脏、参与运动及代谢等方面具有

重要作用 [1]. 骨质疏松症是一种以骨强度下降、骨
折风险增加为特征的全身性疾病,发病率随着年龄
的增加显著升高, 女性发病率高于男性. 我国骨质
疏松症患者人数已居世界首位,随着社会老龄化进
程加快, 骨质疏松症患者将大量增加, 给家庭及社
会均带来沉重负担. 所以骨质量检测技术是当前医
学物理领域的研究热点和前沿问题.
最早的非侵入式骨质量检测方法是 X射线平

片法, 通过第二掌骨或脊椎的 X 射线平片中光的
透射率了解骨中矿物质的含量. 由于骨中主要矿物
质羟磷灰石对 X 射线的衰减与铝接近, 所以可用
铝阶梯作为参照物估算骨矿物密度.此方法的缺点
是不能早期诊断, 不能区分骨皮质与骨小梁, 不能

得到定量结果, 拍片参数改变会导致较大误差等.
20 世纪 70 年代提出的单能或双能光子吸收法可
显著提高测量的准确性,但必须使用放射性同位素
(如 125I), 扫描时间较长, 设备复杂, 需要根据同位
素半衰期对结果进行校正. 双能 X 射线吸收测量
法 (double-energy X-ray absorptiometry, DXA) 使用
两种不同能量的 X射线扫描被测部位,理论上通过
计算可排除软组织的影响,得到较准确的平均骨矿
物密度 (bone mineral density, BMD). DXA是当前骨
质检测的金标准,在临床骨病防治及药物研究中得
到广泛应用. 近年来还出现了定量显微 CT法,但放
射剂量大, 而且在预测骨折能力方面有争议. 定量
超声法设备简单,没有辐射,但精度低、重复性差,
且仅能检测跟骨.
以上各方法最主要的缺点是仅能了解骨矿物

质含量信息.需要注意的是,除矿物质外,有机基质
和水是骨皮质的另外两种主要组成物质,约占骨皮
质总体积的 57%, 对骨的力学性质有重要影响 [1].
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但通过 BMD值不能评估这两类物质. 多项临床研

究表明 BMD 指标有局限性, 例如通过 BMD 很难

区分骨质疏松症与骨软化症 [2−4]. 因此需要一种更

敏感、更全面的无创定量骨质评估方法,综合考虑

骨的微结构、孔隙率、有机基质、骨中的水成分

及骨灌注,而不是依靠单一的 BMD值 [5−7].

磁共振成像 (magnetic resonance imaging, MRI)

方法有望解决以上问题.骨 MRI信号衰减极快,用

传统MRI的脉冲序列无法检测到骨的信号,不能实

现骨及其周围组织的成像. 为了解决这一问题, 美

国加州大学圣迭哥分校杜江教授领导的研究小组

与北京大学物理学院医学物理和工程北京市重点

实验室合作,围绕骨磁共振成像 (bone MRI, bMRI)

成像,在理论、方法、设备等方面做了大量的研究

工作.bMRI包括定性和定量两个层次的工作,前者

从成像原理出发, 解决成像理论、成像方法, 用于

估计骨的生物学和力学特性;后者是把 bMRI定性

测量中涉及的物理学和生物学参数定量化, 更准

确、更全面地评价骨质量. 所以 bMRI有重要理论

价值与广阔的临床应用前景. 本文对以超短回波

(ultrashort echo time, UTE) 为基础的 bMRI 及其所

面临的问题与发展方向进行综述.

2 UTE骨皮质成像方法

2.1 定性 UTE成像

UTE使用半 sinc函数型 RF脉冲,结合层面选
择梯度磁场实现快速层面激发,采用放射状轨迹填
充 k 空间, 回波时间 (echo time, TE)可降至 100 µs
以下. 同理使用短硬脉冲激发及三维放射状采集可
实现三维 UTE成像.半 sinc函数型 RF脉冲选层效
果不好,而且容易受到涡流的影响.使用两个半 sinc
函数型 RF脉冲结合两个极性相反的选层梯度磁场
以及涡流补偿技术可以改善选层效果 [8]. 另外,骨
皮质内侧、脂肪外侧有肌肉, 脂肪及肌肉的 T2 较

长,而骨皮质 T2极短,普通 UTE的结果会受到长 T2

组织信号的严重干扰,必需设法压制脂肪及肌肉的
信号才能实现骨皮质成像.为了更好地直接观察骨
皮质及其周围组织,出现了多种 UTE改进方案,主
要分为以下三类.

2.1.1 双回波差 UTE
在 UTE成像过程中先后采集两个 TE不同的

回波信号,两信号直接相减可抑制长 T2 信号
[9,10].

如图 1(a)所示, 第一个自由衰减 (free induction de-
cay, FID) 信号中长短 T2 信号均较强; 经过一段时
间,短 T2 信号快速衰减,所以第二个 FID信号主要

图 1 三种改进 UTE脉冲序列示意图 (a)双回波差 UTE; (c)单绝热反转恢复 UTE; (e)双绝热反转恢复 UTE;右侧图 (b),
(d), (f)分别是三种脉冲序列对应的短 T2 对比度形成机制
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由长 T2 信号构成. 第一个回波减去第二个回波可
以选择性地压制长 T2 组织对结果的影响, 提高短
T2 组织对比度.此方法虽然简单, 但结果中会残留
较强的长 T2 信号而影响短 T2 组织图像对比度.为
此, 将第一个回波信号按某一比例降低, 使得在相
减后图像中长 T2 组织的信号小于零,而短 T2 组织

的信号大于零,从而有效提高短 T2 组织 (如骨皮质)
图像的对比度.双回波差 UTE的优点是方法简单、
结果分辨率高,而且对 B1 及 B0 场的不均匀性不敏

感. 主要缺点是第二个回波的 TE较长, 信号较弱,
而且结果容易受到涡流、磁化率的影响 [10].

2.1.2 绝热反转恢复 UTE
如图 1(c) 所示, 使用一个绝热 Silver-Hoult 型

反转脉冲 (持续 86 ms)反转长 T2 组织的纵向磁化

矢量 [11]. 绝热脉冲对 B0 场的不均匀性不敏感, 所
以当脉冲幅度大于绝热极限之后可以较一致地反

转各部位纵向磁化矢量. 在绝热脉冲期间,短 T2 物

质的纵向磁化矢量会被部分饱和.经过一段时间 TI
后,长 T2 组织的磁化矢量接近零点,此时开始采集
数据. 通过 Bloch 方程的模拟可知, 优化的重复激
发时间 (repetition time, TR)与 TI的组合可以使长
T2 组织信号衰减 85% (见图 2, 假设肌肉及脂肪的
T1 分别为 1400及 350 ms)[11]. 由于脂肪的 T1 与肌

肉的 T1 相差较大, 所以它们的纵向磁化强度不会
同时到达零点, 导致结果中仍然会残存长 T2 组织

的信号.

图 2 单绝热反转 UTE结果中残存的长 T1 组织信号受 TI及
TR影响的模拟结果,右侧色标为被压制的肌肉及脂肪信号所
占比例

双绝热反转 UTE方法可以更有效压制长 T2组

织信号 (图 1(e))[12]. 两个绝热反转脉冲相继反转长
T2 的水和脂肪的纵向磁化矢量. 由于水的 T1 较长,
所以首先反转水的纵向磁化矢量. 短 T2 组织在绝

热脉冲期间有显著的横向弛豫效应,所以骨皮质不

受两个绝热反转脉冲影响. TI1 与 TI2 分别使水和

脂肪的磁化矢量相继到达 0,然后分别采集两次数
据. 适当的 TI1, TI2 及 TR组合可以得到很好的同
时压制水和脂肪信号的图像,而且对 B0 场及 B1 场

的不均匀性不敏感.

2.1.3 偏共振饱和 UTE
偏共振饱和方法与 UTE结合可以得到高对比

度的骨皮质影像 [13]. 骨皮质包含水及胶原蛋白,其
T ∗

2 很短,所以共振谱线较宽. 在频率域,将一个 RF
脉冲放在远离水和脂肪等长 T2 物质狭窄谱线的位

置,但与短 T ∗
2 组织的较宽谱线有数千赫兹的重叠,

这样的 RF脉冲可通过直接饱和、交叉弛豫及化学
交换三种方式压制骨皮质的信号,对肌肉脂肪等软
组织的作用很小. 直接饱和即饱和被有机基质束缚
的水分子,胶原蛋白中的质子及束缚水中的质子之
间会发生质子 -质子交叉弛豫,自由水及束缚水分
子之间会发生化学交换. 用一个常规 UTE 图像减
去这个偏共振饱和 UTE图像可以得到高对比的骨
皮质图像 (图 3).

2.1.4 UTE波谱成像
一系列不同 TE条件下采集的MR图像经过傅

里叶变换可得到波谱图. 在 t 时刻的MRI复数图像
可表示为

s(r̄, t) = s0(r̄)exp(i2π f0t)exp(−t/T ∗
2 ), (1)

其中 f0 是共振频率, r̄ 是图像空间的位置, s0(r̄)是

有效的可观测到的质子密度分布,可通过图像信号
和已知水含量模体的信号比较得到 s0(r̄). 模体中液
体由 20%蒸馏水 H2O与 80%的重水 D2O组成,加
入MnCl2 调整液体的 T1 及 T ∗

2 分别约等于 5 ms及
400 µs. 通过傅里叶变换得到波谱分布:

S(r̄, f ) =
∫ ∞

0
s(r̄, t)exp(−i2π f t)dt

=

s0(r̄)
[ 1
πT ∗

2
− i2( f − f0)

]
( 1
πT ∗

2

)2
+4( f − f0)2

. (2)

由波谱信息可以得到幅值图:

|S(r̄, f )|= |s0(r̄)|√( 1
πT ∗

2

)2
+4( f − f0)2

, (3)

用幅值图可以避免相位误差对结果的影响,简化成
像过程.
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图 3 偏共振饱和 UTE方法示意图 (饱和脉冲中实线虚线分别为硬饱和脉冲及 Fermi饱和脉冲)

UTE波谱成像需要花费大量时间来采集不同
TE 的信号. 将 UTE 与高欠采样交错多回波可变
TE 采集方法结合可以有效减少 UTE 波谱成像需
要的时间. 投影数据高欠采样,加速因子可达 50—
100, 这样可以显著缩短整个扫描时间. 另外, 欠采
样的投影交错排列会产生振荡条纹, 这样条纹会
自动偏移至波谱的高频区域, 得到没有条纹的水
的图像. UTE 波谱成像可得到化学位移、总磁化
率、共振频率位移及相位演进等信息.以上信息可
使用常规医用 MRI 系统一次扫描得到, 所用时间
少于 10 min.

2.2 UTE定量测量

为了更准确地评价骨质,需要得到定量化的骨
生物学参数,如短 T2 组织的 T1 及 T ∗

2 等物理量,以
及骨灌注、质子密度、骨皮质孔隙度、水含量、自

由水和束缚水的比例等. 自由水与束缚水对骨皮
质力学性质的贡献不同.自由水及束缚水与骨所能
承受的最大压力分别呈负相关与正相关 [14]. 通过
测量 T1 及 T ∗

2 可以得到骨中水的状态,通过自由水
与束缚水的含量可分别得到骨皮质的孔隙度与有

机基质密度 [15,16],也可监测骨折后的恢复情况 [17].
使用磁化转移 (magnetization transfer, MT) 技术同
样可以得到自由水与束缚水在骨皮质中的比例 [18].
正常的骨灌注对骨的健康十分重要,骨灌注与骨重
建之间有直接的关系, 随着年龄的增加, 骨灌注呈
下降趋势 [19]. 最近的研究表明,骨质疏松对骨髓的
灌注有一定影响,而且骨灌注与 BMD之间有显著

的正相关关系 [20,21]. 低骨质及骨质疏松被试的股
骨近端骨灌注下降,在 BMD下降的同时血管通透
性及血浆消去率均下降 [21]. 当前骨皮质 UTE定量
测量方法分为以下三类.

2.2.1 定量测量 T1, T ∗
2 及含水量

与反转骨磁化矢量相比,饱和骨磁化矢量更容
易实现 [22],所以可用饱和恢复 UTE方法定量测量
骨皮质 T1

[13]. 在此方法中,一个非选择性 90◦ 矩形
硬脉冲 (时长约 265 µs,受到 RF系统的限制)后与
一个破坏梯度用于使长短 T2 核素均被饱和. 在逐
步增加的饱和恢复时间条件下, UTE采集数据用于
探测骨皮质纵向磁化矢量的恢复.最后用指数衰减
模型拟和采集到的信号,可得到 T1 值.
使用 TE逐步增加的 UTE序列采集信号,通过

分析数据可以得到骨皮质的 T ∗
2 . 但是, 变化的 TE

会导致随时间变化的涡流对信号影响的改变,导致
层面轮廓及长 T2 信号对结果影响的变化

[23],这样
得到的 T ∗

2 值误差很大.用绝热反转和 T2 零点方法

压制长 T2 信号可以显著减少长 T2 信号对结果的不

利影响.然后使用指数衰减模型拟合信号可以得到
较准确的骨皮质 T ∗

2 值.
骨皮质中自由水与束缚水的横向弛豫时间不

同, 双指数拟合方法可以更接近实际地分析 T2 弛

豫时间曲线 [24,25]. 可假设采集的骨皮质信号衰减
模型是

S∗(t) = AS × e−t/T ∗
2S +AL × e−t/T ∗

2L +N, (4)

其中 AS 与 AL 分别是短长 T ∗
2 部分所占权重, N 为

噪声信号.在双指数拟合之前对 UTE T ∗
2 信号进行
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归一化, 可以减少 (4) 式中一个权重参数. 用基于

最大似然估计模型的算法估算背景噪声,可以减少

(4)式中的噪声参数 [26,27]. 在拟合中使用基于 n阶

第一类贝塞尔函数的噪声校正模型以减小对噪声

的敏感度 [28].

直接用 MRI研究骨的含水量面临三个技术挑

战.首先,自由水的 T2 大于 100 ms,常规 MRI系统

可探测到自由水的信号,但骨皮质中自由水含量很

低, 所以很难用以成像. 健康人骨皮质中水分子大

部分被束缚在骨基质或矿物质上,只有一小部分以

自由水形式存在于哈弗氏结构或腔隙 - 小管系

统中 [29]. 一般情况下水在骨中所占体积比仅

20%左右 [30,31]. 这样自由水在骨皮质中体积比

只有 4%左右. 其次, 直接骨成像对动态范围要求

很高. 骨皮质被骨髓 (内部)和肌肉 (外部)包围,这

些组织的质子密度高达 80%—90%. 第三, 骨结构

成像需要高分辨率,这导致结果的 SNR下降. 可以

采集轴位像并加大层厚来提高结果的 SNR.另外可

通过比较 UTE得到的骨与外部参考物的信号强度,

直接得到骨含水量 [11,32].

2.2.2 磁化转移 UTE
近年来 MT 方法已经被用于定量评估束缚水

与自由水的 T1, T2 及比例等
[33,34]. 常规MT序列由

一个偏共振饱和脉冲及常规自旋回波或梯度回波

成像序列组成. 偏共振饱和脉冲是一个远离自由水

狭窄共振峰但仍位于束缚水共振峰内的高斯脉冲,

脉冲谱宽度数千赫兹. 这个偏共振脉冲可以选择性

饱和束缚水, 束缚水与自由水不停地交换, 这导致

纵向磁化强度的损失, 进而自由水磁化强度减弱.

MT是研究组织内束缚在大分子上的水与自由水相

互作用的理想工具. 不足之处是常规MT序列只能

用于长 T2 组织,如关节软骨及肌肉等,不能观测骨

皮质等短 T2 组织的MT效应.

正在研究的磁化矢量准备 2D 或 3D UTE 有

可能解决以上问题. Springer等最先研究了牛及人

骨皮质的磁化矢量转移对比成像,他们在 3D UTE

序列中先使用一个高斯形偏共振饱和脉冲作为

MT的准备,然后用一个矩形 RF脉冲进行 3D激发

(图 4)[18]. 通过一系列不同频率的偏共振 MT脉冲

得到 3D UTE数据,通过这些数据得到磁化转移率

(MT ratio, MTR). 可在 3T MRI 设备上得到人体胫

骨的定量磁化转移率图,这说明在体研究骨皮质的

MT效应是可行的.

2.2.3 骨灌注
动态对比增强 (dynamic contrast enhanced,

DCE) MRI 已经被用于多种人体组织的动力学分
析,如脑损伤及体部肿瘤 [35]. DCE需要使用快速的
梯度回波序列测量感兴趣区的动态 MRI信号 [36].
骨皮质区域缺少可被探测的信号限制了 DCE-MRI
在骨灌注方面的应用. UTE 序列为评估骨皮质的
灌注情况提供了一种可行方案. 2D UTE采取短 TR
(如约 20 ms)采集, 使得对比剂动态图像在骨皮质
区域可以有相对较高的空间分辨率与时间分辨率

(20—30 s/帧)[37]. 通过经典的 Tofts模型可得到多个
参数,如:转运常数 Ktrans,衰减速率 Kep及血浆体积

比 Vp等
[37,38]. 用 UTE方法直接评估骨灌注及药代

动力学模型可以进一步提高对骨血管分布、新陈

代谢及相关疾病的了解.

图 4 3D MT UTE脉冲序列示意图

3 骨磁共振成像技术 bMRI 技术发展
方向

虽然世界上 bMRI 的研发工作已经开始多年
并取得一定进展, 但尚未在临床应用和推广, 很多
问题需要进一步深入研究. 骨皮质 UTE 成像技术
从理论研究到实际应用需要分为四步解决如下问

题: 第一步是在物理原理上走通, 包括理论推导和
数学建模, 以及成像的物理参数定量化; 第二步确
定描述骨特性的生物学参数值 (例如 BMD、骨中
束缚水含量、自由水含量、孔隙度、灌注能力及

骨中蛋白质含量等)与骨的生物力学性质之间的定
量关系,完成从形态学成像到生物学参数成像的过
程; 第三步,通过临床试验确定生物力学参数与临
床病理参数 (例如骨质疏松的分类和分级) 的定量
关系;最后,在总结归纳临床数据的基础上,把生物
学参数进行集总分析,形成对临床病理敏感且易于
操作的集总参数,便于在临床推广及应用.
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现阶段仅完成了第一步工作,第二步工作已经
开始, 还有很多工作没有完成, 第三和第四步工作
还没有开始. 所以 UTE定性与定量骨皮质成像还
有大量的研究工作需要尽快完成. 利用国内在多模
态成像方面的优势 [39−41],以及磁体设计方面的优

势 [42], 用一个多模态成像设备一站式完成多种测
量和分析任务,得到各种骨质量评价、骨病诊断和
疗效评估需要的数据,这将是骨科疾病诊疗的革命
性进步,是医学物理工作者和医学工作者共同的目
标.
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Abstract
The evaluation of bone quality, especially cortical bone, is very important for diagnosing and treating the bone diseases. Because

of the rapidly aging population of the global society, noninvasively, precisely and feasibly evaluating the bone quality has become a hot
topic in the contemporary medical physics studies. Among the several available methods of evaluation, the bone mineral density (BMD)
measured with dual-energy X-ray absorptiometry is currently considered to be the gold standard in clinical applications. However, the
BMD is limited by its incapability of assessing the organic matrix, microstructure, porosity and perfusion of bone. In addition, the
BMD can neither provide a definite diagnose of osteoporosis nor predict fractures precisely. Cortical bone shows near zero signal with
all conventional clinical magnetic resonance imaging (MRI) sequences, because of the rapid decay of the magnetic resonance signal
in the bone. Due to the recently developed theories, methods and hardware, ultrashort time echo (UTE) sequences with nominal TE
of less than 100 µs have aroused the increasing research interest. In this paper an introduction to the basic physics of UTE MRI of
cortical bone is presented. The newly proposed qualitative and quantitative UTE MRI methods are reviewed with an introduction to
the research work in the authors’ laboratory. The features, application scopes and limitations of those methods are also summarized.
Finally, the authors point out the directions and steps of further studies. The paper will be helpful for understanding theoretical research
and the clinical applications of UTE imaging of cortical bone.
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