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Цель исследования – оптимизация протокола проведения
магнитно-резонансной томографии всего тела (МРТ-ВТ),
включающего диффузионно-взвешенные изображения (DWI),
для использования в диагностическом комплексе при лимфоме
Ходжкина (ЛХ). 

Материал и методы. Отработка протокола МРТ-ВТ,
адаптированного для стадирования и мониторинга ЛХ, прохо-
дила на 1.5 T и 3.0 T МР-томографах. В исследование были
включены 128 пациентов с ЛХ, верифицированной на основа-
нии результатов комплексного клинико-лабораторного и инст-
рументального обследований, включая компьютерную томо-
графию (КТ), позитронную эмиссионную томографию (ПЭТ),
ПЭТ/КТ, сцинтиграфию и рентгенографию костей скелета,
ультразвуковое исследование, лабораторные анализы и дан-
ные биопсии, а также 27 здоровых лиц. Диагностическая цен-
ность созданного протокола была определена путем сравнения
с «золотым стандартом» диагностики лимфомы Ходжкина –
позитронной эмиссионной томографией с 18F-фтордезокси-
глюкозой у 63 пациентов с ЛХ.

Результаты. МРТ всего тела показала высокую чувстви-
тельность – 99,2% (ДИ 97,6–100%) и специфичность – 99,6%
(ДИ 99,05–100%) в определении очагов поражения при ЛХ.

Заключение. Высокая чувствительность и специфичность
МРТ-ВТ, сопоставимые с таковыми ПЭТ, позволяют предло-
жить этот метод для оценки первичной распространенности
опухолевого процесса при ЛХ. Разработанный протокол МРТ-
ВТ без контрастного усиления для 1,5 Т и 3,0 Т томографов
дает возможность получать в рамках одного исследования ана-
томические (Т2-ВИ) и функциональные (DWI с оценкой изме-
ряемого коэффициента диффузии) МР-изображения нодаль-
ных и экстранодальных поражений при ЛХ без увеличения
временных затрат, модернизации оборудования и программно-
го обеспечения. Применение предложенного протокола повы-
шает качество лучевой диагностики ЛХ при одновременном
снижении лучевой нагрузки на пациента.

Objective: to optimize a whole-body magnetic resonance ima-
ging (WBMRI) protocol including diffusion-weighted imaging (DWI)
used as a diagnostic complex for Hodgkin lymphoma (HL).

Material and methods. The WBMRI protocol adapted for HL
staging and monitoring was tried out on 1.5 T and 3.0 T MRI scan-
ners. The investigation included 128 patients with HL verified by
complex clinical, laboratory, and instrumental studies (including
computed tomography (CT), positron emission tomography (PET),
PET/CT, scintigraphy and radiology of the skeleton, ultrasonog-
raphy, laboratory tests, and biopsy) and 27 healthy individuals.
The diagnostic value of the elaborated protocol was determined
comparing with that of 18F-fluorodeoxyglucose PET, the gold
standard for diagnosing HL in 63 patients with this condition.

Results. WBMRI showed high sensitivity (99.2%)
(97.6–100% confidence interval (CI)) and specificity (99.6%)
(99.05–100% CI) in determining the foci of lesion in HL. 

Conclusion. The high sensitivity and specificity of WBMRI,
which are similar to those of PET, may suggest that this method
should be used to estimate the extent of the primary tumor in HL.
Within one study, the proposed non-contrast-enhanced WBMRI
protocol for 1.5 T and 3.0 T MRI scanners can yield anatomic (T2-
WI) and functional (DWI estimating the measured diffusion coef-
ficient) MR images
of nodal and extra-
nodal lesions in HL,
without increasing
time and moderniz-
ing equipment and
software. The pro-
posed protocol im-
proves the quality of
HL radiodiagnosis,
by concurrently re-
ducing a patient’s
radiation exposure.
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Введение
Лимфома Ходжкина (ЛХ) –

это В-клеточная лимфома, харак-
терным признаком которой явля-
ется наличие гигантских клеток
Рид – Березовского – Штернбер-
га [1, 2]. ЛХ представляет собой
серьезную медико-социальную
проблему в связи с высокой рас-
пространенностью (в структуре
заболеваемости злокачественны-
ми лимфомами ЛХ занимает 30%)
и экономическим ущербом, обус-
ловленным преимущественным
поражением и смертностью лиц
трудоспособного возраста [3]. По
данным Национального институ-
та рака (США), финансовые рас-
ходы на лечение больных c ЛХ
в 2012 г. превысили 12 млрд дол-
ларов, что сопоставимо с затрата-
ми при раке легкого [4]. 

Заболеваемость ЛХ в Рос-
сийской Федерации составляет
2,1 случая на 100 тыс. населения
в год (3164 впервые диагности-
рованных больных ежегодно) [5].
Смертность достигает 0,77 слу-
чая на 100 тыс. населения в год.
Заболевание возникает в любом
возрасте, но преимущественно
в 16–35 лет, в этой возрастной
группе в Российской Федерации
преобладают женщины [2]. На-
чиная с 2012 г. благодаря значи-
тельным успехам в лечении ЛХ
ежегодно смертность от этого за-
болевания сокращается на 2,3%,
а 5-летняя выживаемость достиг-
ла 85,3% [6]. 

Одним из главных факторов
благоприятного прогноза у боль-
ных с ЛХ является инициация
лечения на ранних стадиях бо-
лезни, тогда как позднее начало
терапии снижает шансы на вы-
здоровление в 2 раза [7]. Не ме-
нее важным условием благопри-
ятного исхода является точное
стадирование патологического
процесса, лежащее в основе опре-
деления прогностических групп,
в соответствии с которыми пла-
нируется вся лечебная тактика
[8]. Стадирование ЛХ базирует-
ся на результатах лучевого обсле-
дования, включающего оценку
распространенности лимфома-
тозного процесса по количеству

и локализации пораженных групп
лимфатических узлов (ЛУ) и
экстранодулярных поражений [9].
Определение эффективности ле-
чебных мероприятий также осно-
вывается на данных лучевой диа-
гностики и должно проводиться
в процессе полихимиотерапии
(ПХТ), после ее окончания и по
завершении всей программы ле-
чения. Общепринятый комплекс
методов лучевой диагностики
при ЛХ включает компьютерную
томографию (КТ) с введением
рентгеноконтрастных средств, по-
зитронную эмиссионную томо-
графию (ПЭТ или совмещенную
ПЭТ/КТ), ультразвуковое иссле-
дование (УЗИ), рентгенографию
и сцинтиграфию костей скелета.
Магнитно-резонансная томогра-
фия (МРТ) предлагается как
уточняющий метод при наличии
определенных показаний (на-
пример, поражение центральной
нервной системы) [2, 10].

В настоящее время наиболее
информативным методом лучевой
диагностики ЛХ признана ПЭТ
[11]. Однако в связи с высокой
стоимостью и низкой доступнос-
тью ПЭТ не включена в стан-
дартные протоколы в качестве
обязательного метода наблюдения
ЛХ. В рамках протоколов клини-
ческих исследований изучается
возможность использования ре-
зультатов промежуточной ПЭТ
для разделения больных с ЛХ по
прогнозу с целью выбора опти-
мальной лечебной программы –
укороченной, стандартной или
интенсифицированной [12]. В свя-
зи с тем что ПЭТ, проведенная
после завершения курса ПХТ,
позволяет обнаружить персис-
тенцию опухолевой ткани, обсуж-
дается вопрос об обязательном
применении метода для подтвер-
ждения полноты ремиссии ЛХ
[13]. Однако выполнение ПЭТ
для динамического наблюдения
за больными с ЛХ не рекоменду-
ется [2]. Таким образом, вопрос о
применении ПЭТ в диагностике
и мониторинге ЛХ до настояще-
го времени остается открытым.

В сложившейся ситуации на-
иболее часто используемым в

клинической практике методом
наблюдения ЛХ остается КТ,
несмотря на ее низкую информа-
тивность для стадирования пато-
логического процесса по сравне-
нию с ПЭТ [8, 9]. Высокая луче-
вая нагрузка и необходимость
введения рентгеноконтрастных
препаратов при многократно по-
вторяющихся в динамике иссле-
дованиях делает КТ небезопас-
ной для мониторинга ЛХ. Сов-
мещенная ПЭТ/КТ превосходит
по диагностической эффектив-
ности изолированные ПЭТ и КТ,
но объединяет в себе недостатки
обоих методов и взаимно потен-
цирует их нежелательные влия-
ния [14]. Все перечисленное тре-
бует поиска более доступного,
безопасного и высокоэффектив-
ного метода лучевой диагности-
ки ЛХ, которым может стать
адаптированная для этих целей
МРТ всего тела (МРТ-ВТ). Ос-
новные требования, предъявляе-
мые к МРТ-ВТ для обеспечения
корректного стадирования ЛХ,
заключаются в максимальном по-
крытии всех областей тела паци-
ента с достаточной разрешающей
способностью и относительной
контрастностью мягких тканей,
при минимальной продолжи-
тельности и максимальной безо-
пасности процедуры.

Цель нашего исследования –
оптимизация протокола проведе-
ния магнитно-резонансной томо-
графии всего тела для использо-
вания в диагностическом ком-
плексе при лимфоме Ходжкина.

Материал и методы 

Отработка протокола МРТ-
ВТ, адаптированного для стади-
рования и мониторинга ЛХ, про-
ходила на МР-томографах Mag-
netom Espree 1.5 T и Magnetom
Skyra 3.0 T (Siemens, Германия).

В исследование были включе-
ны 128 пациентов с ЛХ, верифи-
цированной на основании ре-
зультатов комплексного клинико-
лабораторного и инструменталь-
ного обследования (включая КТ,
ПЭТ, ПЭТ/КТ, сцинтиграфию
и рентгенографию костей скеле-
та, УЗИ, лабораторные анализы
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и данные биопсии), и 27 здоро-
вых лиц.

Статистическую обработку
данных проводили с использова-
нием программы электронных
таблиц (Microsoft Office Excel
2007 с пакетом «Анализ дан-
ных»). Для описания и визуа-
лизации изучаемых признаков
и в качестве критериев значи-
мости применяли 95%-е дове-
рительные интервалы (ДИ) с ис-
пользованием биномиального
распределения и z-статистики.
Диагностическую ценность мето-
да определяли с помощью расче-
тов чувствительности и специ-
фичности.

Результаты и обсуждение 

Основополагающим принци-
пом создания любого протокола
МРТ является получение опти-
мального баланса разрешения,
относительного контраста изоб-
ражения, отношения сигнал/шум
(SNR) и времени исследования
[15, 16]. Указанные параметры
визуализации тесно связаны
между собой: высокое разреше-
ние позволяет выявлять более
мелкие детали, но, как правило,
снижает SNR и/или увеличивает
продолжительность исследова-
ния [16–18]. В то же время опре-
деленный минимум величины
SNR требуется для того, чтобы
выделить интересующий сигнал
из общего шума [16–18]. Необхо-
димость достижения достаточно-

го относительного контраста тка-
ней также устанавливает ряд тре-
бований к соотношению времени
TR и TE, что увеличивает дли-
тельность исследования [16–18].
С другой стороны, время иссле-
дования должно быть минималь-
ным, поскольку, во-первых, МРТ
является дорогостоящим мето-
дом, во-вторых, продолжитель-
ная процедура некомфортна для
пациента, что влечет за собой не-
желательные движения и, как
следствие, двигательные арте-
факты [15]. Влияние основных
параметров МР-последователь-
ностей на время сбора данных,
разрешение и SNR отражено
в таблице 1 [16–18]. Развитие
технологий параллельной визуа-
лизации [19, 20], применение ме-
тодов компенсации двигатель-
ных артефактов [21] и методов
сжатия [22] позволяют дополни-
тельно влиять на взаимоотноше-
ние основных параметров пост-
роения изображения на этапе
сбора данных, а методики «сверх-
разрешающей МРТ» – на этапе
постобработки полученных ре-
зультатов [23].

В процессе исследования ис-
пользовали подвижный стол
(с автоматическим пошаговым
смещением до 205 см) и техноло-
гию Total Imaging Matrix (Tim),
которая позволяет объединять
элементы поверхностных кату-
шек, покрывающих все тело па-
циента, и радиочастотной систе-

мы с независимыми каналами
для создания единой матрицы
визуализации. В результате в вы-
бранной области исследования
из отдельных элементов фор-
мируется виртуальная катушка,
соответствующая данной зоне,
которая обеспечивает возмож-
ность получения однородного
сигнала без искажений на протя-
жении 32 см – для Magnetom
Espree 1.5 T и 37 см – для Mag-
netom Skyra 3.0 T по направле-
нию туннеля магнита. 

В зависимости от роста паци-
ента количество шагов смещения
стола колебалось от 5 до 8. Цент-
рацию стола проводили на уров-
не подбородка с помощью лазер-
ной метки. При переходе к после-
дующим областям сканирования
лазерный центратор не приме-
нялся, поскольку положение те-
ла пациента относительно кату-
шек не менялось. Сочетанное
использование всего спектра
многоканальных поверхностных
радиочастотных катушек (голо-
вная, шейная, 2 или 3 нательные
мягкие катушки, ангиографичес-
кая катушка для нижних конеч-
ностей, встроенная в стол спи-
нальной катушки) дало возмож-
ность исключить смену катушек
при обследовании всего тела, из-
бежать необходимости репозицио-
нирования пациента и тем самым
существенно сократить продолжи-
тельность обследования без поте-
ри качества изображений. Едино-
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Таблица 1
Влияние различных параметров последовательностей на время сбора данных, 

разрешение и отношение сигнал/шум при МРТ

Параметр

Матрица Ç Ï Ç Ð

Поле обзора (FOV) Ç – Ð Ç

Толщина среза Ç – Ð Ç

Ширина полосы сбора данных Ç È* – Ç

Количество усреднений Ç Ï – Ç

Фазовая передискретизация Ç Ï – Ç

FOV по направлению фазового кодирования È È – Ð

iPAT-фактор (фактор ускорения 
параллельного сбора данных) Ç È – Ð

Фактор частичного преобразования Фурье Ç È – Ð

* Влияет только на минимальное время TR. 
Ç усиление параметра; È ослабление параметра; полужирным выделены отрицательные влияния.

Время сбора
данных

Характер
изменений Разрешение Отношение

сигнал/шум (SNR)



временное применение несколь-
ких поверхностных матричных
катушек с системой параллель-
ного сканирования позволило
получить лучшее SNR за более
короткий промежуток по сравне-
нию с использованием встроен-
ной приемно-передающей кату-
шки. Преимущество, которое
дает использование ангиографи-
ческой катушки для нижних ко-
нечностей (PA Matrix Coil) вмес-
то универсальной катушки (Bo-
dy Matrix Coil), заключается
в том, что нижние конечности по
отдельности покрываются эле-
ментами катушки, что обеспечи-
вает получение изображений,
свободных от артефактов нало-
жения.

Для ускорения процесса сбо-
ра данных с минимальными по-
терями SNR применяли техноло-
гию параллельной визуализа-
ции – iPAT (Integrated parallel
acquisition technique). iPAT – ин-
тегральный метод параллельного
сбора данных, включающий два
способа формирования изобра-
жения: mSENSE (modified sensi-
tivity encoding) – путем совме-
щения канальных изображений,
а также GRAPPA (Generalized
Autocalibrating Partially Parallel
Acquisition) – путем совмещения
линий k-пространства каждого
канала. В предлагаемом протоколе
использовался метод GRAPPA,
поскольку он приводит к мень-
шему количеству артефактов ис-
кажения и химического сдвига
при эхопланарных импульсных
последовательностях и в тканях
с большим количеством разделов
сред (например, грудная клетка,
брюшная полость) [24].

Топограмму (локалайзер) по-
лучали от последовательно про-
сканированных 5–8 областей,
в зависимости от роста пациента,
в двух взаимно перпендикуляр-
ных плоскостях (фронтальная
и сагиттальная), с последующей
автоматической реконструкцией
изображения всего тела. Исклю-
чение из топограммы аксиальной
проекции, не столь значимой при
позиционировании срезов основ-
ных последовательностей, позво-

лило сократить время получения
локалайзера.

Для нивелирования артефак-
тов движения при исследовании
грудной и брюшной полостей ис-
пользовалась синхронизация с ды-
ханием пациента. Синхрониза-
ция с ритмом сердечных сокра-
щений не проводилась, в связи
с тем что это приводит к значи-
тельному увеличению времени
укладки пациента и всей продол-
жительности исследования, не вы-
зывая существенного улучшения
диагностического качества изоб-
ражений. С целью максимальной
синхронизации с дыханием паци-
ента выполнялась дополнитель-
ная топограмма, в трех взаимно
перпендикулярных проекциях,
в области куполов диафрагмы,
на спокойном выдохе, для фикса-
ции положения диафрагмы в за-
данную фазу дыхательного цикла.
Процесс сбора данных осуществ-
лялся в фазу выдоха по несколь-
ким причинам. Стабильная вели-

чина объема выдоха приводит
к меньшему, чем в фазу вдоха,
и прогнозируемому смещению
органов брюшной и грудной по-
лости [25]. Отношение фаз вдоха
и выдоха по времени составляет
1/2–1/3, что обеспечивает допол-
нительное время для сбора ин-
формации [25]. Повышение про-
тонной плотности легких в фазу
выдоха в связи со снижением их
объема приводит к увеличению
интенсивности сигнала от легоч-
ной ткани и снижению вероятно-
сти возникновения артефактов
химического сдвига [26]. 

При сборе данных с области
грудной клетки и брюшной по-
лости использовали два способа
установки навигатора (рис. 1).
В обоих случаях центр навига-
тора устанавливался на границе
«раздела сред». При исследова-
нии грудной клетки навигатор
располагался на границе пе-
чень/плевральная полость спра-
ва, в наивысшей точке правой
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Рис. 1. Варианты установки навигатора для виртуальной катушки «области
грудной клетки» и «области брюшной полости» при МРТ всего тела: 1 –
навигатор и FOV для грудной клетки; 2 – навигатор и FOV для брюшной
полости.

1
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доли печени, и в нижней части
блока срезов, так чтобы он вхо-
дил в поле обзора (FOV), закры-
ваемое виртуальной катушкой
«области грудной клетки». При
исследовании брюшной полости
навигатор располагался на гра-
нице селезенка/плевральная по-
лость слева и в верхней части
блока срезов. Важным условием
являлась установка навигатора
в области, характеризующейся
максимальной подвижностью,
так чтобы он более полно входил
в FOV, закрываемое виртуальной
катушкой «области брюшной по-
лости». Такой способ установки
навигатора позволяет более точ-
но определять интервалы между

фазами дыхания пациента по
сравнению с установкой навига-
тора по локалайзеру, выполнен-
ной при свободном дыхании.
При точном определении фаз ды-
хания и подборе TR не более 1/2
длительности цикла дыхания эф-
фективный сбор данных проис-
ходит на каждом выдохе пациен-
та, что препятствует увеличению
времени исследования.

Комплексная МРТ-ВТ вклю-
чает получение изображений
в коронарной плоскости всех об-
ластей тела, от темени до прокси-
мальной трети голени, с захватом
всего туловища в переднезаднем
направлении. Коронарная плос-
кость была выбрана как наиболее

эффективная, поскольку при ис-
пользовании максимально воз-
можного FOV она позволяет ох-
ватывать большую полезную
площадь среза по сравнению с са-
гиттальной и аксиальной плоско-
стями (рис. 2). 

Для получения Т2-взвешен-
ных изображений (Т2-ВИ) ис-
пользовали турбо спин-эхо им-
пульсную последовательность
с неполным заполнением матри-
цы k-пространства HASTE (Half-
Fourier Acquisition Single-shot
Turbo spin-Echo), которая мало-
восприимчива к двигательным
(в том числе дыхательным) арте-
фактам, обеспечивает достаточно
высокую разрешающую способ-
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Рис. 2. Пример визуализации МРТ всего тела. Билатеральное поражение лимфатических узлов шейно-над-
ключичных областей и средостения при ЛХ у беременной (32 нед) пациентки: а – T2-ВИ HASTE; б – T2-ВИ STIR;
в – реконструкция по максимальной интенсивности сигнала (MIP) T2-ВИ STIR; г – MIP диффузионно-взвешенных
изображений.   
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ность и контрастность паренхи-
матозных органов и мягких тка-
ней, позволяет четко дифферен-
цировать сосуды и жидкостные
структуры, качественно визуали-
зировать очаговые изменения
в легких размером более 0,5 см
[27–29]. Для получения Т2-ВИ
с подавлением сигнала от жиро-
вой ткани использовали трех-
мерный вариант последователь-
ности инверсия-восстановление
с коротким временем инверсии
сигнала – STIR (Short Tau inver-
sion Inversion-Recovery) и с про-
спективной коррекцией двига-
тельных артефактов – SPACE
(SPAtial and Chemical shift encod-
ed Excitation). При использова-
нии больших FOV последова-
тельность инверсия-восстанов-
ление позволяет более надежно
подавлять сигнал жировой ткани
по сравнению с частотным «жи-
ронасыщением» (fat saturation)
благодаря меньшей чувствитель-
ности к неоднородностям маг-
нитного поля [30]. Кроме того,
STIR может быть полезна для
подавления сигнала кишечника
в ситуации, когда он имеет ко-
роткое значение T1, аналогичное
жировой ткани [31].

Для обеспечения адекватной
автоматической реконструкции
изображений всего тела, получен-
ных последовательно от 5–8 об-
ластей, устанавливалось пере-
крытие областей исследования
не менее 10% от их протяженнос-
ти (визуально высота 2–3 по-
звонков). Количество срезов ва-
рьировало от 30 до 56 в зависи-
мости от конституции пациента.

С целью исключения краевых
артефактов при настройке одно-
родности поля применялось су-
жение FOV по направлению фа-
зового кодирования (голова –
ноги) – PhED (Phase Encoding
Direction) до 65–75%, что сопро-
вождалось дополнительным со-
кращением времени выполнения
последовательности.

Для предотвращения появле-
ния на изображении «отбро-
сов»/«заворотов» и наложений
фрагментов объекта, выходящего
за пределы FOV, применяли фа-

зовую передискретизацию (phase
oversampling) в размере 50% от
области интереса по PhED. Уве-
личение количества шагов фазо-
вого кодирования более 50% от
FOV хотя и сопровождалось по-
вышением SNR, но требовало
увеличения продолжительности
исследования и полностью не ис-
ключало вероятность возникно-
вения артефактов наложения.
Для исключения срезов с крае-
выми артефактами использовали
перекрытие пакетов диффузион-
но-взвешенных изображений –
DWI (Diffusion Weighted Ima-
ging) в 2–3 среза (большее пере-
крытие существенно не улучша-
ло качество реконструкции, но
увеличивало временные затра-
ты). В итоге сокращение FOV до
65 – 75% с увеличением количе-
ства шагов фазового кодирования
на 50% привело к максимально
возможному исключению крае-
вых артефактов и артефактов на-
ложения без увеличения продол-
жительности исследования и по-
тери SNR по сравнению со 100%
FOV без применения фазовой
передискретизации.

Данные для построения DWI
собирались в аксиальной плоско-
сти с настройкой PhED спере-
ди – назад. Отклонение от строго
аксиальной плоскости либо ис-
пользование других проекций
и/или PhED приводило к значи-
тельному усилению геометричес-
ких искажений и невозможности
выполнения алгоритмов автома-
тической реконструкции. 

Измерение скорости диффу-
зии молекул воды проводили
в трех взаимно перпендикуляр-
ных плоскостях, поскольку это
минимальное количество на-
правлений, необходимое для
оценки степени анизотропии
движения молекул воды в биоло-
гической ткани. Использование
большего количества направле-
ний приводит к кратному увели-
чению времени исследования,
общего объема данных, не пред-
ставляющих диагностической
ценности [32–34].

Для получения DWI приме-
няли эхопланарную последова-

тельность с подавлением сигнала
фона – DWIBS (Diffusion Wei-
ghted Imaging with Background
Suppression) в аксиальной плос-
кости, без синхронизации с дыха-
нием пациента, которая изна-
чально разрабатывалась для ви-
зуализации и дифференциации
нормальных ЛУ от гиперплас-
тичных и метастатически пора-
женных [35–38].

Доказано, что при DWIBS от-
ношение SNR диффузионно-
взвешенной МРТ-ВТ при сво-
бодном дыхании выше, чем при
задержке дыхания [35, 38]. В свя-
зи с тем, что для получения ко-
нечных изображений при DWI
величина SNR является более
значимым показателем, чем про-
странственное разрешение, наи-
более логичным способом повы-
шения SNR было уменьшение
матрицы сбора данных и исполь-
зование свободного дыхания.
Снижение разрешения за счет
уменьшения матрицы данных
привело к сокращению времени
сбора данных, что, в свою оче-
редь, позволило, в частности, ис-
пользовать несколько усредне-
ний, получить более тонкие сре-
зы, увеличить количество срезов
без изменения значений SNR. 

В дополнение к DWIBS при-
менялась методика частотного
«жиронасыщения» (избиратель-
ного подавления сигнала жиро-
вой ткани). Такой подход обеспе-
чивает более равномерное подав-
ление сигнала жировой ткани,
хотя и является более затратным
по времени. Поскольку эхопла-
нарные последовательности до-
вольно чувствительны к арте-
фактам и искажениям, равно-
мерное подавление сигнала от
жира позволяет не только улуч-
шить визуализацию ЛУ, умень-
шить интенсивность сигнала от
кишечника, но и нивелировать
артефакты химического сдвига
вода/жир.

С целью повышения SNR
в эхопланарных последователь-
ностях помимо сокращения мат-
рицы сбора данных применяли
увеличение числа накоплений,
толщины среза и FOV. В исследо-
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вании использовали максималь-
ное FOV, сокращенное по PhED
(anterior-posterior) до 70–85%
(в зависимости от конституции
пациента) для уменьшения вре-
мени сканирования, TE и вре-
менного интервала между эхо-
сигналами – ES (echo spacing).
Известно, что повышение числа
накоплений приводит к кратно-
му увеличению времени после-
довательности, тогда как значе-
ние SNR увеличивается только
в х раз (где х – количество на-
коплений) [17, 18]. В данном
протоколе применялось число
накоплений, равное 2, что позво-
лило максимально эффективно
повысить величину SNR до 140%,
при увеличении продолжитель-
ности исследования на 100%.
В связи с тем что при получении
DWI интенсивность сигнала важ-
нее пространственного разреше-
ния, была подобрана оптималь-
ная толщина среза в 7,0 мм – для
1,5 Т томографа и 5,0 мм – для
3,0 Т томографа (размер воксе-
ля 1,6×1,6×7,0 и 3,6×3,6×5,0 мм
соответственно) согласно реко-
мендациям Национального ин-
ститута рака (США) и Между-
народного общества магнитного
резонанса в медицине [31].

При расчёте ADC-карт ис-
пользовали два значения факто-
ра диффузии b-value, равные 100
и 800 мм2/c. Известно, что мак-
симальный уровень b-value зави-
сит от поставленных задач и ис-
следуемых органов. Тем не менее
общим правилом является под-
бор такого максимального значе-
ния b-value, при котором сигнал
от исследуемой патологии пре-
вышает сигнал фона в 2 раза [18,
19, 32]. Кроме того, для подавле-
ния эффекта перфузии на DWI
в богато васкуляризированных
тканях минимальное значение 
b-value должно быть равно или
больше 100 мм2/c. Для визуали-
зации всего тела рекомендуется
максимальный b-value в диапа-
зоне 750–1000 мм2/c [31, 32].
В предлагаемом протоколе про-
межуточные факторы диффузии
не определялись в связи со зна-
чительным увеличением време-

ни исследования и отсутствием
положительного влияния на точ-
ность измерения коэффициента
диффузии [31].

Важным фактором, позволя-
ющим минимизировать артефак-
ты восприимчивости и негомоген-
ности магнитного поля (T2 star
blurring и др.), а также умень-
шить время сбора данных без
снижения SNR, является макси-
мальное сокращение времени TE
и ES. Этого можно добиться пу-
тем подбора оптимальной шири-
ны полосы сбора данных (band-
width), уменьшения размеров
матрицы и FOV в PhED и ис-
пользования сбора данных с час-
тичным заполнением k-прост-
ранства.

Увеличение bandwidth эф-
фективно сокращает время сбора
данных (укорачивает минималь-
ное время TR/TE), нивелирует
химический сдвиг вода/жир,
приводит к снижению частоты
и выраженности артефактов гео-
метрического искажения и чув-
ствительности, уменьшает арте-
факты от металла, но вызывает
снижение SNR (за счет увеличе-
ния шума) и, на определенном
этапе, приводит к возникнове-
нию артефакта Найквиста в про-
цессе преобразования Фурье.
В международных рекомендаци-
ях по применению DWI в онко-
логии (Padhani, 2009) в качестве
оптимального предлагается диа-
пазон bandwidth, приближенный
к 1000–2000 Гц/пиксел [31]. Из-

вестно, что величина bandwidth
тесно связана со временем TE
и ES. Так, увеличение bandwidth
до определенных значений при-
водит к сокращению TE и ES,
а превышение этих значений, на-
против, вызывает увеличение TE
и ES [17–19]. В предлагаемом
протоколе перед подбором опти-
мальной величины bandwidth по-
следовательно применяли все до-
ступные способы сокращения
времени ТЕ и ES (табл. 2).

Увеличение скорости пере-
ключения и силы градиентов
позволяет сократить ES и ТЕ
(и TR). Однако использование
быстрого режима переключения
градиентов вызывает допустимое
(не более 2 °С) повышение удель-
ной поглощенной мощности
(SAR) и может привести к изме-
нению профиля срезов и «взаи-
мопроникновению» срезов (cross-
talk) [16–18]. Для исключения
указанных артефактов без значи-
тельных потерь пространствен-
ного разрешения использовали
межсрезовый интервал, равный
10% от толщины среза.

Необходимо учитывать, что
частичное заполнение матрицы
k-пространства, с одной стороны,
положительно влияет на сокра-
щение ES и времени сбора дан-
ных, но с другой – приводит
к снижению SNR [17–19]. Опти-
мального баланса между потерей
SNR и уменьшением ТЕ и ES
удалось добиться при полноте за-
полнения k-пространства на 5/8.
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Таблица 2

Влияние различных параметров последовательностей 
на время эхо (ТЕ) и интервал между эхосигналами (ES)

Параметр

Матрица È È È

FOV по направлению фазового 
кодирования È È È

Ширина полосы сбора данных 
(bandwidth) Оптимальная* È È

Phase oversampling È È È

Скорость переключения градиентов Ç È È

iPAT-фактор Ç È È

Полнота заполнения k-пространства È È È

* Минимальным значениям ТЕ и ES  должна соответствовать определенная
ширина полосы сбора данных.

TE ESИзменение
параметров



Подбор всех вышеперечис-
ленных параметров позволяет
максимально расширить band-
width без увеличения ES (по-
скольку одному значению ES со-
ответствует несколько диапазо-
нов bandwidth), что, в свою
очередь, создает условия для по-
следовательного сокращения ТЕ
и TR.

Появление артефакта Найк-
виста будет свидетельствовать
о завышении bandwidth. Для по-
лучения требуемого изображе-
ния без артефактов необходимо

снизить bandwidth без измене-
ния других параметров. 

В предлагаемом протоколе
для 1,5 Т томографа (при band-
width 1140 Гц/пиксел, ES 0,95 мс,
пакете из 33 срезов DWI) ТЕ со-
ставило 103 мс, TR – 8600 мс;
для 3,0 Т томографа (при band-
width 2442 Гц/пиксел, ES 0,50 мс,
пакете из 55 срезов DWI) ТЕ рав-
нялось 50 мс, TR – 8500 мс.

Подробное описание основ-
ных параметров сканирования
предлагаемого протокола приве-
дено в таблице 3.

Поскольку введение МР-кон-
трастных препаратов не входило
в дизайн исследования, было
принято решение отказаться от
Т1-ВИ по ряду причин. Получе-
ние Т1-ВИ требует задержки ды-
хания, в связи с тем что последо-
вательность более чувствительна
к двигательным артефактам,
а синхронизация с дыханием па-
циента для получения Т1-ВИ
крайне затратна по времени
[16–18]. Помимо этого, патоло-
гический процесс при ЛХ часто
локализуется в средостении, где

Вестник рентгенологии и радиологии № 6, 2014 25

Таблица 3
Основные параметры сканирования для проведения комплексной МРТ всего тела 

при ЛХ на 1,5 Т и 3,0 Т томографах

Последова-
тельность

T2-STIR Толщина среза/межсрезовое расстояние 4,0/-0,28 мм 6,0/-0,25 мм
Количество срезов 52 36
TR/TE, TI 2200/122, 160 мс 1400/87, 210 мс
FOV 450×337,5 мм (75%) 500×359,5 мм (71,9%)
Матрица (размер вокселя) 384×384 (1,2×1,2×4,0 мм) 256×256 (2,0×2,0×5,0 мм)
Плоскость (проекция) сканирования Коронарная Коронарная
Число накоплений сигнала/PAT 1,4/2 1/3
Количество шагов смещений стола 
при росте пациента до 190 см 5* + 2** 4* + 2** 
Время одной 
последовательности/общее время 1 мин 50 с*, 0 мин 50 с*, 

3 мин 12 с**/15 мин 34 с 3 мин 0 с**/9 мин 19 с
T2-HASTE Толщина среза/межсрезовое расстояние 5,0/0,05 мм 5,0/0,25 мм

Количество срезов 42 36
TR/TE 1500/97 мс 1400/87 мс
FOV 450×337,5 мм (75%) 500×359,5 мм (71,9%)
Матрица (размер вокселя) 256×256 (1,8×1,8×5,0 мм) 256×256 (2,0×2,0×5,0 мм)
Плоскость (проекция) сканирования Коронарная Коронарная
Число накоплений сигнала/PAT 1/1 1/3 
Количество шагов смещений стола 
при росте пациента до 190 см 5* + 2** 4* + 2** 
Время одной 
последовательности/общее время 1 мин 02 с*, 0 мин 50 с*,

1 мин 57 с**/9 мин 36 с 3 мин 0 с** /9 мин 19 с
DWI Толщина среза/межсрезовое расстояние 7,0/0,35 мм 7,0/0,07 мм
(b-value = TR/TE, TI 8600/103, 160 +FS 8500/50, SPAIR
100 и 800 мм2/с) FOV 450×270 (59,9%) 460×345 (75,0%)

Матрица (размер вокселя) 274×274 (1,6×1,6×7,0 мм) 128×128 (3,6×3,6×5,0 мм)
Плоскость (проекция) сканирования Аксиальная Аксиальная
Число накоплений сигнала/PAT 2/1 2/2
Количество срезов в одной 
группе/количество групп срезов 25/6 55/3
Время одной 
последовательности/общее время 1 мин 52 с/11 мин 12 с 2 мин 08 с / 6 мин 24 с
Количество направлений 
измерения диффузии 3 3

* Без дыхательного триггера; ** с дыхательным триггером.

1,5 T
томографПараметр 3,0 T

томограф



наблюдаются артефакты от дви-
жения миокарда, и для получения
Т1-ВИ требуется синхронизация
с ритмом сердечных сокращений,
что значительно увеличивает вре-
мя исследования [16–18]. При
использовании больших FOV,
что подразумевается при иссле-
довании всего тела, на Т1-ВИ
более выраженны краевые арте-
факты по сравнению с Т2-ВИ
[16–18]. При этом Т2-ВИ обеспе-
чивает отображение анатомичес-
ких структур в той же мере,
но с лучшим относительным кон-
трастом очагов лимфоматозного
поражения, чем Т1-ВИ. 

При отработке протокола ска-
нирования у 10 больных с ЛХ
были проанализированы T1-ВИ
в коронарной плоскости (T1
VIBE – volume interpolated gradi-
ent echo – сверхбыстрая 3D гра-
диент-эхо импульсная последо-
вательность с неполным запол-
нением матрицы k-пространст-
ва). При этом дополнительной
диагностически важной инфор-
мации на Т1-ВИ получено не бы-
ло. В итоге сокращение общего
времени исследования при отка-
зе от Т1-ВИ, при условии ис-
пользования сверхбыстрых по-
следовательностей, составило
около 4 мин. Таким образом, об-
щее время сканирования по про-
токолу на 1,5 Т томографе соста-
вило 32 мин 54 с (среднее факти-
ческое 38 мин 48 с ± 4 мин 21 с),
на 3,0 Т томографе – 25 мин 00 с
(среднее фактическое 33 мин
23 с ± 4 мин 17 с).

Для определения истинной
чувствительности и специфич-
ности МРТ-ВТ по сравнению
с «золотым стандартом» – ПЭТ
с 18F-ФДГ были проанализиро-
ваны данные 63 пациентов, про-
шедших первичное стадирование
ЛХ с помощью МРТ-ВТ и ПЭТ.
У каждого пациента были оцене-
ны 10 областей, поражение кото-
рых влияет на определение ста-
дии заболевания. Выделялись
следующие поражения, значи-
мые для стадирования ЛХ: одной
группы ЛУ или лимфатического
органа; 2 и более групп ЛУ по од-
ну сторону (выше или ниже) диа-

фрагмы; 2 и более групп ЛУ по
обе стороны диафрагмы; костного
мозга; ЦНС; легких; экстралим-
фатических органов – диссеми-
нированное; экстралимфатичес-
ких органов – локальное; массив-
ное – средостения или перифери-
ческих ЛУ; селезенки. В каждой
из перечисленных областей при
помощи МРТ-ВТ оценивалось
наличие или отсутствие пораже-
ния лимфоматозным процессом.
Затем полученные результаты
сопоставлялись с данными рефе-
рентного метода – ПЭТ. В случае
обнаружения патологических из-
менений в оцениваемой области
по данным двух методов (МРТ-
ВТ и ПЭТ) результаты считались
истинно положительными (ИП).
Случаи, в которых оба метода не
выявляли патологических изме-
нений, считались истинно отри-
цательными (ИО). Ложноположи-
тельными (ЛП) считались случаи,
в которых при МРТ-ВТ не обна-
ружено поражение в оценивае-
мой области, а данные ПЭТ этого
не подтверждали. Ложноотрица-
тельными (ЛО) считались ре-
зультаты, если МРТ-ВТ пропус-
кала поражения там, где они ви-
зуализировались по ПЭТ. Всего
было оценено 1260 областей.
Общее число ИП-результатов при
МРТ-ВТ составило 125, ИО-ре-
зультатов – 502, ЛП-результа-
тов – 2, ЛО-результатов – 1. Доля
истинно положительных резуль-
татов и соответственно чувстви-
тельность МРТ-ВТ вычислялась по
формуле: [ИП/(ИП+ЛО)]×100%
и была равна: [125/(125+1)]×
×100% = 99,20%. Интервальная
оценка с построением 95% дове-
рительных интервалов для бино-
миального распределения пока-
зала, что с 95% достоверностью
истинная чувствительность ме-
тода МРТ-ВТ для стадирования
ЛХ будет колебаться в пределах
от 97,6 до 100%. Специфичность
МРТ-ВТ вычислялась по форму-
ле: [ИО/(ИО+ЛП)]×100% и со-
ставила [502/(502+2)] × 100% =
= 99,6%. Построение 95%-х дове-
рительных интервалов на осно-
вании биномиального распреде-
ления позволило с 95%-й досто-

верностью утверждать, что ис-
тинная специфичность метода
МРТ-ВТ для стадирования ЛХ
будет колебаться в пределах от
99,05 до 100%.

Заключение 

Высокие чувствительность и
специфичность МРТ-ВТ, сопос-
тавимые с таковыми у ПЭТ, поз-
воляют рекомендовать этот ме-
тод для оценки первичной рас-
пространенности опухолевого
процесса при ЛХ. Предлагаемый
протокол МРТ-ВТ без контраст-
ного усиления для 1,5 Т и 3,0 Т
томографов позволяет получать
в рамках одного исследования
анатомические (Т2-ВИ) и функ-
циональные (DWI с оценкой ис-
тинного коэффициента диффу-
зии) МР-изображения нодаль-
ных и экстранодальных пораже-
ний при ЛХ без увеличения
временных затрат, модернизации
оборудования и программного
обеспечения. Применение данно-
го протокола повышает качество
лучевой диагностики ЛХ при од-
новременном снижении лучевой
нагрузки на пациента.
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