
前 言

磁共振成像（MRI）具有良好的软组织对比度和空

间分辨率，可弥补X线和CT成像的不足［1］。除软组织

以外，还存在一类“质地较硬”的短T2组织，这类组织的

T2值一般在10 ms以下，有的甚至不到1 ms。常见的短

T2组织包括肌腱、韧带、半月板、骨膜、皮质骨、牙本质和

牙釉质，除此之外，还有一些病变如慢性纤维化、神经

胶质增生、器官硬化等也会使部分组织T2降低到短T2

组织范畴。通常MRI序列的回波时间大于1 ms，因此

短T2组织信号还未采集到k空间中心时就已经大幅度

衰减到几乎为零［2］，造成常规MRI图像信号特征不足，

无法对上述组织的病变进行有效诊断。随着MRI技术

的发展，短T2组织成像已在临床获得广泛应用，此外，

还可通过定量MRI技术来获取短T2组织的生化信息［3］。

从MRI基本原理上可将短T2组织成像方法分为两

大方面，分别是改变组织的T2时间和缩短序列的回波
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时间，前者包括利用魔角效应［4］和造影剂成像［5］，后者

常用的方法有可变回波时间成像（Variable Echo Time

Imaging, vTE）［6］、超短回波时间成像（Ultrashort Echo

Time Imaging, UTE）［7］、零回波时间成像（Zero Echo Time

Imaging, ZTE）［8］等技术，使用这些技术能够实现对T2>

100 μs的短T2组织成像，并能显示大多数短T2组织的病

变信息［2］。但是UTE和ZTE的图像往往存在对比度不

佳的问题，通过长T2组织抑制技术可以提高图像质量，

获得更丰富的形态学信息。近年来，为了实现病变的

精准评估，定量MRI技术也被广泛应用于短T2组织，定

量MRI技术通过特定的序列获得短T2组织的相应弛豫

参数，从而反映病变发生发展过程中的生物学和病理

生理学信息（如蛋白多糖、糖胺聚糖、自由水、结合水和

组织胶原等含量变化），为短T2组织的精确评估提供了

可能。目前应用最为广泛的定量技术包括延迟钆MRI［9］、

T2 mapping［10］、T1ρ mapping［11］、T2
* mapping［12］等。

1 常规短T2组织成像方法

1.1 利用魔角效应成像

利用魔角效应成像主要原理是在偶极相互作用下，

固态或半固态组织中水分子与胶原纤维具有较短的T2，

当组织与静磁场约 55°角（魔角）时，偶极作用消失，造

成T2明显延长［4］。

Berensden等［13］首次观察到肌腱的T2值对磁场的方

向具有高度依赖性。Wang等［14］发现人体股骨软骨T2

值的角度依赖性与软骨组织细胞外基质的结构有关，

这一发现对骨质疏松的诊断有重要意义。Shao等［15］研

究正常和异常软骨组织不同区域T1ρ和T2的角度依赖

性，结果表明较深层关节软骨对魔角效应更敏感。

利用魔角效应成像不需要改变原始序列，即可提

高短T2组织在MRI图像中的对比度，但扫描时患者需

长时间保持被测部位在固定角度，因而不适合全身各

部位的短T2组织成像。

1.2 注射造影剂

MRI造影剂本身不产生信号，通过与氢核发生磁

性的相互作用，改变水质子的弛豫效率，形成组织间的

对比，从而达到造影目的［5］。

用于短T2组织的MRI造影剂通常分为顺磁性和超

顺磁性。顺磁性金属离子主要包括Gd3+、Dy3+、Mn2+和

Fe3+等镧系元素或第四周期过渡元素，其中，钆剂是最

先被应用于临床医学的造影剂，但钆离子有毒性且易

在骨中累积，不利于临床推广［16］。顺磁性造影剂Gd-

DTPA采用静脉注射方式，利用骨的再吸收过程释放Gd3+

到血液中，有效缓解Gd3+的毒性沉积，是目前骨组织成

像最常用的 MRI医学造影剂［17］。Gd-BPAMD和 Gd-

DOTA均是可于骨成像的MRI顺磁性造影剂，具有很好

的骨细胞靶向性［18］。超顺磁性氧化铁（SPIO）是一种静

脉注射MRI造影剂，通过内吞作用与吞噬细胞结合，能

很好地鉴别骨髓基质细胞的癌变，具有较好的均匀性

和靶向性，但是对较短T2组织（骨关节等）显影效果不

是很好［19］。

注射造影剂可以达到良好的显影效果，但是该技

术存在成像时间长、有造影剂残留、部分造影剂有毒性

等不足，而且侵入式手段会给病人带来身心的痛苦。

随着纳米技术的发展，应用于短T2组织成像的造影剂

将趋向于微创、高效、无毒和靶向性等方向发展。

2 短T2组织成像序列技术

2.1 vTE

vTE技术充分利用梯度系统硬件的最大幅度，通过

减小回波序列的相位编码时间来缩短k空间中心行的

回波时间，从而可获得丰富的短T2组织结构信息［6］。

Ying等［20］首次提出vTE技术的相位编码理论，并

进行了实验验证。与常规MRI相比，该方法可以显著

缩短回波时间，但Constable等［21］发现使用常规的vTE

技术，回波时间的急剧减少可能会造成小病灶信号的

丢失。Deligianni等［22］用vTE技术结合非对称读出梯度

和专门的欠采样数据重建算法将回波时间缩短到亚毫

秒量级，该方法可在临床能接受扫描时间内获得高信

噪比和高分比率的图像。

vTE技术虽然能有效地缩短回波时间，但可能会产

生明显伪影和造成对比度下降，而且由于梯度硬件的

限制，回波时间不能无限缩小，这一定程度上限制了部

分短T2组织的MRI。

2.2 UTE

二维UTE技术利用半个 sinc脉冲配合正反层选梯

度进行激发后，立即采集信号，并将两次采集的信号从

中心向外填充一条完整的k空间线［23］。目前该技术可

以将回波时间缩短到8 μs，能对大多数短T2组织（如皮

质骨、钙化软骨、半月板、韧带和肌腱）直接成像［24］；且

结合定量技术可精确获取组织的生化信息［25］。同理，

使用短时硬脉冲进行全激发和三维放射状采集可实现

三维UTE。

为进一步提高UTE的成像速度，Rettenmeier等［26］

提出同时多层UTE，该方法可以在3 min内获得具有短

T2
*对比度的多层图像，成像速度是常规UTE的8倍。

Jerban等［27］利用UTE结合定量成像技术获得了骨关节

组织孔隙变化信息，表明UTE结合定量成像技术可用

于骨类疾病的损伤和修复。Chen等［28］利用优化的三维

UTE序列获得3T下跟腱及其附着点的清晰的形态学图

像，并结合定量方法获取跟腱的生理学信息（如T2
*、T1

和磁化转移），该技术可为鉴别血清阴性关节炎和相关
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疾病提供帮助。

UTE技术是研究短T2组织常用的MRI技术，能直

接显示短T2组织信号。在保证成像质量的情况下，UTE

技术目前已经能将回波时间缩短到微秒量级，这是vTE

无法实现的。但由于缺乏大规模的临床试验数据，UTE

技术在临床尚未完全普及。

2.3 ZTE

相比于UTE技术，ZTE技术具有更高的效率，其原

因在于其能在大带宽脉冲激发前施加读出梯度，在最

高采集占空比的情况下立即进行空间编码，信号读出

后仅需很短时间即可进行下一次射频激发，无需在重

复时间（TR）之间进行梯度切换，从而可获得低噪音扫

描效果［8］。ZTE序列的数据采样发生在读出梯度的平

稳期，因此可避免斜坡采样相关的图像失真［29］。此外，

ZTE技术在激发过程中存在空间编码梯度，使硬脉冲在

空间上具有选择性，从而导致图像模糊和伪影的产生，

Li等［30］提出利用二次相位调制的方法，对磁矩激发轮

廓进行校正，从而消除非均匀激励引起的图像伪影。

Weiger等［31］利用ZTE技术获得11.7T场强下人体牙齿

的清晰MRI图像，用于早期识别龋齿病变。Delso等［32］

首次利用质子密度加权ZTE技术进行颅骨鉴定，结果

表明该方法可获得高分辨率骨组织图像，且具有足够

的解剖精度。

目前，ZTE技术已应用于对T2约为数百微秒的样

本或者动物组织进行成像，但由于射频切换速度的限

制（几十微秒左右），该技术尚未广泛应用于临床［8］。未

来更短的脉冲时间、更快的收发切换速度、更灵敏的数

字带通滤波器等硬件支持以及径向采集过采样和代数

重建算法等软件支持将有助于ZTE技术的临床推广。

3 长T2组织抑制

基于UTE或ZTE技术虽然实现了短T2组织MRI，

但是短T2组织（如骨、软骨等）的信号往往会被周围长

T2组织（如脂肪、肌肉等）更强烈的共振信号所掩盖，通

常需要抑制长T2组织的信号来提高图像的对比度，常

用的技术包括绝热反转恢复［33］、长T2饱和［34］、回波图像

差分［35］等，使用长T2组织抑制技术可以显著提高UTE

或者ZTE图像的组织对比度。

绝热反转恢复法是利用脂肪和水的纵向弛豫时间

不同，通过选取适当的恢复时间（TI）和翻转角度（θ），可

选择性地使水或者脂肪信号恢复为零，而对短T2组织

的磁矩影响很小。与传统反转恢复不同，绝热反转恢

复技术是用长绝热反转脉冲取代硬脉冲激发［33］，其优

势在于对射频场不均匀性不敏感，可稳定地实现长T2

组织磁矩的有效反转，但要求射频脉冲的幅值大于绝

热极限。同时，绝热反转脉冲的设计带宽也非常重要，

为避免短T2组织的信号衰减，通常需要窄带宽绝热脉

冲，但由于组织抑制对共振偏移较敏感，因而应根据具

体应用对带宽进行调整［36］。

长T2饱和技术的原理是首先施加具有多个频带的

饱和射频脉冲激发长T2组织的核自旋，然后在水平方

向采用预散相梯度使长T2组织在水平面散相，再用UTE

技术激发，进而实现短T2组织成像［34］。长T2饱和技术

可较好地抑制肌肉和脂肪的信号，从而增强短T2组织

的对比度。该方法对主磁场均匀度比较敏感，容易产

生伪影，且该方法仅适用于较小范围的脂肪抑制［37］。

回波图像差分方法是先后获得两个回波图像，前

者包含长T2和短T2组织信息，后者则仅包含长T2组织

信息，通过两回波图像加权相减可选择性地显示短T2

组织［35］。该方法简单有效，对长T2组织的抑制效果明

显，但图像相减过程中会引入噪声。

4 短T2组织的定量MRI评估

常规MRI是从形态学的角度评估短T2组织病变，

而定量MRI是通过从图像中获取T2、T2
*、T1、T1ρ等弛豫

参数信息，反映组织中糖胺聚糖、蛋白多糖、自由水和

结合水等含量变化，进而精确而全面地评估组织病变

的一种技术，当前常用于短T2组织定量成像的技术有

延 迟 钆 MRI［9］、T2 mapping［10］、T1ρ mapping［11］、T2
*

mapping［12］等技术。

4.1 T2 mapping

T2 mapping 技术是最常用的定量MRI技术，常用

序列包括自旋回波（SE）、快速自旋回波（FSE）和多回波

自旋回波（MESE）序列等［10］，通过多个回波图像逐像素

拟合的方法得到T2 mapping，用于评估软骨含水量变化

和胶原纤维方向。有研究表明T2弛豫时间的增加与胶

原纤维完整性的丧失和软骨基质中含水量的增加密切

相关［38］，因此，T2值的增加可被视为早期软骨损伤的生

物标志物。但常规T2 mapping技术存在采集时间较长

等问题，Ben-Eliezer等［39］提出一种基于Bloch重建的后

处理方法，可弥补常规T2 mapping技术在采集时间上的

缺陷。

Kijowski等［40］发现T2 mapping序列可以显著提高

检测膝关节内软骨损伤的敏感性，同时能有效改善对

早期软骨退化的鉴别能力。Ogon 等［41］发现 MRI

T2 mapping技术可代替侵入性椎间盘造影，作为诊断椎

间盘源性疼痛的定量方法。

T2 mapping能够反映软骨中水分含量、蛋白多糖含

量以及胶原纤维排布等综合信息，这有助于在软骨形

态发生变化之前检测软骨组织的异常，但由于短T2组

织的胶原纤维取向敏感性，T2 mapping易受魔角效应的

影响［42］。寻找较好的规避方案将会进一步提高 T2
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mapping诊断的准确性。

4.2 软骨动态和延迟钆增强MRI（dGEMRIC）

dGEMRIC是检测早期软骨退化最敏感的定量MRI

方法，待静脉注射带负电钆基造影剂并扩散均匀后，进

行一系列T1加权扫描，计算获得T1 mapping，进而评估

软骨组织的病变情况。dGEMRIC可从分子水平对软

骨进行生理学成像，能敏感地反映早期病变软骨基质

中糖胺聚糖的变化，而X射线和传统MRI无法检测到

这种软骨异常。

Crema等［43］发现软骨在退化早期，其肿胀引起的

蛋白多糖浓度的降低可能与软骨厚度的增加有关，

而软骨厚度的增加会引起 dGEMRIC指数的降低，该

发现表明 dGEMRIC 指数的变化对软骨的早期退化

有较好的预测作用。Bekkers等［44］发现 dGEMRIC技

术能监测再生软骨治疗后的软骨修复情况。目前，

dGEMRIC技术不但可用于早期软骨损伤诊断，也能

成为髋关节损伤评估的首选方案［45］，但该技术存在

造影剂浓度调整和造影剂注射后成像延迟等问

题［46］，开 发 高 分 辨 率 的 dGEMRIC 脉 冲 序 列 是

dGEMRIC技术的发展趋势［47］。

4.3 T1ρ mapping

T1ρ mapping将自旋回波、梯度回波或UTE序列与

自旋锁定（Spin-Lock）调制脉冲相结合，通过设置不同

自旋锁定时间获得多组回波图像，进而利用逐像素拟

合的方法计算T1ρ
［11］。T1ρ反映了自由水、结合水与软

骨细胞外基质中大分子之间的相互作用，能及时反映

软骨损伤后蛋白多糖含量以及水含量的变化，因此，与

dGEMRIC技术和T2 mapping 技术相比，T1ρ mapping可

对早期软骨组织病变进行更好的综合评价，用于区分

不同级别的骨质疏松病变［48］。

T1ρ mapping技术有利于骨关节炎的早期检测，但

由于扫描时间长，临床应用有限。Pandit等［49］提出利用

压缩感知和数据驱动的并行成像（笛卡尔采样的自动

校准重建）相结合的数据处理方法，弥补常规T1ρ mapping

成像时间过长的缺点。与T2 mapping 技术相比，T1ρ序

列的自旋锁定脉冲可消除胶原蛋白的残余偶极相互作

用，削弱魔角效应对定量结果的影响［50］。但由于自旋

锁定调制脉冲的能量较高，存在灼伤组织的风险，需要

适当调整脉冲的宽度和时间。

4.4 T2
* mapping

T2
* mapping技术是通过多回波梯度回波序列扫描，

获得多组回波图像，然后逐像素拟合计算T2
*［12］。T2

*与

关节软骨中水分子含量和胶原纤维排列方式密切相

关［51］。与T2 mapping技术相比，T2
* mapping技术具有采

集时间短、信噪比高、可进行三维采样等优点［52］，但对

于早期软骨病变的敏感度不及T2 mapping［53］。

5 结 语

早期利用魔角效应成像和注射造影剂等技术可以

获得大多数短T2组织的形态学信息，但还存在成像时

间过长以及侵入式注射等缺陷。随着短回波时间成像

序列的开发，vTE、UTE和ZTE技术逐渐被应用于临床

研究。这些成像技术的发展扩大了MRI在短T2组织成

像上的应用范围，但它们对梯度性能和射频性能有特

定的硬件要求，未来硬件的提升和新序列的开发将会

促进这些技术广泛应用于临床。

近年来，定量MRI技术为临床提供了一种无创的生

物学诊断工具，从而实现短T2组织的精准诊疗。常用的

短T2组织的定量MRI方法包括延迟钆MRI、T2 mapping、

T1ρ mapping、T2
* mapping等。但是，目前短T2组织的定

量MRI技术缺乏统一的标准，临床研究大多只针对单一

序列，这些序列的组合使用以及统一全面的评估体系的

建立将会是短T2组织定量成像的发展趋势。

【参考文献】
［1］ KULLBERG J, BRANDBERG J, ANGELHED J E, et al. Whole-body

adipose tissue analysis: comparison of MRI, CT and dual energy X-ray

absorptiometry［J］. Brit J Radiol, 2009, 82(974): 123-130.

［2］ GATEHOUSE P D, BYDDER G M. Magnetic resonance imaging of

short T2 components in tissue［J］. Clin Radiol, 2003, 58(1): 1-19.

［3］ NIEMINEN M T, NISSI M J, MATTILA L, et al. Evaluation of

chondral repair using quantitative MRI［J］. J Magn Reson Imaging,

2012, 36(6): 1287-1299.

［4］ ERICKSON S J, PROST R W, TIMINS M E. The "magic angle" effect:

background physics and clinical relevance［J］. Radiology, 1993, 188

(1): 23-25.

［5］ LAUFFER R B. Magnetic resonance contrast media: principles and

progress［J］. Magn Reson Q, 1990, 6(2): 65-84.

［6］ STALDER A F, ELVERFELDT D, PAUL D, et al. Variable echo time

imaging: signal characteristics of 1‐M gadobutrol contrast agent at 1.5

and 3T［J］. Magn Reson Med, 2008, 59(1): 113-123.

［7］ BAE W C, TAFUR M, CHANG E Y, et al. High resolution

morphologic and ultrashort time to echo quantitative magnetic

resonance imaging of the temporomandibular joint［J］. Skeletal

Radiol, 2016, 45(3): 383-391.

［8］ WEIGER M, BRUNNER D O, DIETRICH B E, et al. ZTE imaging

in humans［J］. Magn Reson Med, 2013, 70(2): 328-332.

［9］ KLOCKE N F, AMENDOLA A, THEDENS D R, et al. Comparison

of T1ρ, dGEMRIC, and quantitative T2 MRI in preoperative ACL

rupture patients［J］. Acad Radiol, 2013, 20(1): 99-107.

［10］SUROWIEC R K, LUCAS E P, HO C P. Quantitative MRI in the

evaluation of articular cartilage health: reproducibility and variability

with a focus on T2 mapping［J］. Knee Surg Sport Tr, 2014, 22(6): 1385-

1395.

［11］MA Y J, CARL M, SHAO H, et al. Three-dimensional ultrashort

echo time cones T1ρ (3D UTE-cone-T1ρ) imaging［J］. NMR

Biomed, 2017, 30(6): e3709.

［12］ELLINGSON A M, NAGEL T M, POLLY D W, et al. Quantitative T2*

(T2 star) relaxation times predict site specific proteoglycan content and

residual mechanics of the intervertebral disc throughout degeneration

［J］. J Orthop Res, 2014, 32(8): 1083-1089.

［13］BERENDSEN H J. Nuclear magnetic resonance study of collagen

hydration［J］. J Chem Phys, 1962, 36(12): 3297-3305.

第5期 雷格格,等 .短T2组织磁共振成像技术研究进展 -- 597



［14］WANG L, REGATTE R R. Investigation of regional influence of
magic-angle effect on T2 in human articular cartilage with
osteoarthritis at 3T［J］. Acad Radiol, 2015, 22(1): 87-92.

［15］SHAO H, PAULI C, LI S, et al. Magic angle effect plays a major role
in both T1rho and T2 relaxation in articular cartilage［J］. Osteoarthr
Cartilage, 2017, 25(12): 2022-2030.

［16］HOLOWKA S, SHROFF M, CHAVHAN G B. Use and safety of
gadolinium based contrast agents in pediatric MR imaging［J］. Indian
J Pediatr, 2019: 1-6.

［17］DARRAH T H, PRUTSMAN-PFEIFFER J J, POREDA R J, et al.
Incorporation of excess gadolinium into human bone from medical
contrast agents［J］. Metallomics, 2009, 1(6): 479-488.
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