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Введение

Одним из признанных методов современной неинва-

зивной медицинской диагностики является магнитно-ре-

зонансная томография (МРТ) [1–4]. Магнитно-резонанс-

ная (МР) тераностика (сочетание слов
”
терапия“ и

”
диагностика“ — от греч. therapeia и diagnostikos) явля-

ется новым, интенсивно-развивающимся направлением,

в котором высокие диагностические возможности ме-

Рис. 1. а — формирование зон абляции (
”
спотов“) при MR-HIFU; b — точечное воздействие фокусированным ультразвуком на

проводящие пути в головном мозге.

тода МРТ сочетаются с терапевтическим воздействием

на организм с помощью других физических методов

или веществ. В настоящей работе рассматриваются

методы МР-тераностики, уже нашедшие клиническое

применение или находящиеся в стадии подготовки к

клиническому апробированию, в которых терапевтиче-

ское воздействие различными физическими полями про-

исходит под управлением МРТ. Эти методы включают

МРТ-управляемые высокоинтенсивную фокусированную
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ультразвуковую хирургию (абляцию опухолей), радиа-

ционную (рентгеновскими лучами) терапию, протонную

терапию, радиочастотную терапию.

В стадии исследований находятся новые методы

МP-тераностики, такие как транскраниальная магнит-

ная стимуляция, совмещенная с функциональной МРТ

(TMS/fMRI) [5], МРТ-управляемая фотодинамическая

терапия [6,7], МР-управляемая терапия с помощью маг-

нитных наночастиц [8–11]. Число таких исследований

непрерывно растет и соответственно возрастает роль

МР-тераностики в современной медицине.

1. МРТ-управляемая
высокоинтенсивная
фокусированная ультразвуковая
хирургия (абляция опухолей)

Объединение метода высокоинтенсивной фокусиро-

ванной ультразвуковой хирургии с магнитно-резонанс-

ной томографией позволило проводить неинвазивную

абляцию опухолей с ориентацией на магнитно-резо-

нансное изображение (в литературе встречаются два

названия этого метода — MR-guided focused ultrasound

surgery, сокращенно MRgFUS, и MR–guided high intensity

ultrasound ablation, сокращенно MR-HIFU) [12].
Основным терапевтическим механизмом HIFU-абля-

ции является доставка тепловой энергии к патологи-

ческому очагу с помощью фокусированного ультразву-

кового луча. Ультразвуковой луч генерируется высо-

комощным ультразвуковым преобразователем. Фокуси-

ровка луча достигается с помощью фазовой решетки

ультразвукового преобразователя, выполненной в форме

чаши, встраиваемой в столешницу МРТ-сканера.

Первоначально абляция методом MR-HIFU проводи-

лась от точки к точке: весь объем опухоли обрабатывал-

ся путем последовательного нацеливания на множество

небольших очагов диаметром несколько миллиметров.

Этот метод не только требовал много времени, но

и был малоэффективен, поскольку большая часть по-

глощенной энергии терялась в результате рассеивания

тепла после каждой точечной абляции. По этой при-

чине был внедрен метод объемной MR-HIFU абляции,

использующий электронное управление лучом с помо-

щью фазированной решетки преобразователей, которые

управляются сигналами, имеющими надлежащую раз-

ность фаз, чтобы сконцентрировать энергию в общей

фокальной точке (электронная фокусировка) [13–15].
При объемной MR-HIFU-абляции фокус ультразвуко-

вого луча направляется вдоль точек по круговой или

спиральной траектории, перпендикулярной ультразвуко-

вому лучу (рис. 1, а). Быстрое (∼ 50ms переключение

между различными точками фокусировки обеспечивает

равномерный нагрев указанного объема опухоли или

области обработки. Начиная с середины области обра-

ботки, диффузия тепла эффективно используется для

нагрева всей области обработки.

Луч HIFU проникает в кожу и другие мягкие ткани,

не вызывая их повреждения, но ткань в фокальной об-

ласти луча (область порядка нескольких миллиметров)
поглощает значительно больше акустической энергии,

чем соседние области, что приводит к повышению

температуры в зоне фокуса до (60−90)◦C [16]. Нагрев
происходит с таким высоким градиентом температу-

ры, что на расстоянии 3mm от фокуса температура

заметно не повышается, а на расстоянии 1mm под-

нимается всего на несколько градусов. Поэтому вне

зоны фокуса (на всем пути прохождения ультразвуковых

волн и в окружающих тканях) ультразвук не оказывает

неблагоприятного воздействия. При нагревании ткани

до температуры 54◦C в течение 3 s (при температуре

60◦C почти мгновенно) происходит денатурация белков

и гибель всех клеток в облучаемой фокальной области.

Один импульс HIFU продолжается в среднем ∼ 20 s,

что достаточно для термической коагуляции ткани. Зона

коагуляции в результате одного импульса HIFU (так
называемый

”
спот“) имеет форму эллипсоида (рис. 1, а)

диаметром от 1 до 10mm и длиной от 2 до 70mm.

Комбинированием нескольких импульсов можно воздей-

ствовать на опухоль любого размера и любой формы.

Магнитно-резонансная томография (МРТ) в данном

случае используется как гид, направляющий ультразву-

ковой луч по изображению. Это обеспечивает врачу

высококачественные анатомические и физиологические

данные в режиме реального времени и позволяет осу-

ществлять эффективный мониторинг лечения.

Для абляции методом MR-HIFU обязательна тер-

мометрия в реальном масштабе времени и контроль

распределения энергии в зоне воздействия, потому что

температура нагрева не должна превышать 90◦C (чтобы
не было закипания межклеточной жидкости и повре-

ждения ткани, пограничной к зоне абляции). Результа-
ты термометрии в методе MR-HIFU отображаются в

виде термограмм, окрашенных в определенные цвета

в соответствии с температурой ткани. Термограммы

создаются через каждые 3 s во время импульса HIFU

и накладываются на МРТ-изображение обрабатываемой

области. Участки, где температура превысила
”
порог ко-

агуляции“, выделяются красным цветом на фоне черно-

белого МРТ-изображения. Картирование температуры с

помощью МРТ предоставляет врачу пространственно-

временную температурную информацию в режиме ре-

ального времени, которая может быть использована для

мониторинга лечения в процессе абляции [17–19].
Наиболее широко используемым методом МР-карти-

рования является метод химического сдвига частоты

протонного резонанса (PRFS) [19]. Этот метод основан

на температурной зависимости константы электронного

экранирования ядер водорода (протонов) в воде. Этот

эффект приводит к смещению наблюдаемой резонансной

частоты протонов в водосодержащих тканях при измене-

нии температуры и может быть использован для измере-

ния температуры с точностью до 0.5◦C in vitro. Точность

измерений in vivo зависит от множества факторов,
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таких как плотность протонов в тканях, времена ЯМР-

релаксации, движение органов, конструкция приемной

катушки, размер вокселя, поле зрения и требуемое

временное разрешение [17–19]. Временное разрешение

для клинических применений обычно составляет от 2

до 6 s и зависит, главным образом, от количества томо-

графических срезов, получаемых в целевой области, и

мониторинга нагрева в ближнем и дальнем полях уль-

тразвукового луча. Кроме того, использование анатоми-

ческой МРТ обеспечивает прекрасное контрастирование

мягких тканей для выявления границ опухолей на стадии

планирования лечения.

Химический сдвиг частоты резонанса протонов явля-

ется единственным параметром, определяемым исклю-

чительно по частоте резонансного сигнала, в отличие от

других параметров, определяемых по амплитуде сигна-

ла. Следовательно, протонный химический сдвиг может

быть обнаружен независимо от других параметров, хотя

он зависит от рН и присутствия ионов. Температурная

зависимость химического сдвига протонов воды явля-

ется с высокой корреляцией линейной в температур-

ном диапазоне (20−80)◦C. Температурный коэффициент

сдвига резонансной частоты протонов воды в отличие

от температурных коэффициентов других параметров,

таких как время спин-решеточной релаксации, время

спин-спиновой релаксации, плотность протонов и ко-

эффициент диффузии, практически не зависит от вида

ткани, находясь в диапазоне от 0.00739 до 0.0135 ppm/◦C.

Вышеизложенное объясняет превосходство использова-

ния протонного химического сдвига частоты резонанса

протонов воды в качестве индикатора температуры по

сравнению с другими методами, основанными на сигнале

ЯМР воды 1H.

Информация о температуре, полученная с помощью

МР-картирования, может быть использована для оценки

объема обрабатываемой ткани двумя способами. Во-

первых, как известно, коагуляционный некроз возникает

при температурах выше 57◦C, поэтому любая часть

ткани, которая была нагрета до температуры выше 57◦C,

может рассматриваться как некротическая. Второй, ча-

сто используемой величиной, отражающей нанесенное

тепловое повреждение, является тепловая доза. Теп-

ловая доза выражается в эквивалентных минутах при

температуре 43◦C (CEM43) [20,21]. Предклинические

исследования показали, что тепловая доза, необходимая

для некроза, составляет от 50 до 240CEM43 (в зависи-

мости от типа ткани и вида исследования [20–22]), по-
этому 240CEM43 часто используется в качестве предела

летальной тепловой дозы при количественном опре-

делении площади некротической ткани. Соотношение

между тепловой дозой и площадью некротической ткани

in vivo носит оценочный характер, поскольку, например,

вторичная гибель клеток, на развитие которой может

уйти от нескольких часов до нескольких дней (например,
из-за отеков или гипоперфузии), не принимается во вни-

мание [23,24]. Для характеристики этих процессов необ-

ходимы дальнейшие исследования, включая комплексное

наблюдение за подвергшимися абляции опухолями и

анализ гистологических образцов.

Данные МРТ, описывающие пространственно-времен-

ное распределение температуры и аккумулированную

термическую дозу, обеспечивают надежный и эффек-

тивный контроль применения ультразвуковой энергии,

позволяют в ходе процедуры подстраивать параметры

воздействия в соответствии со специфическими ха-

рактеристиками обрабатываемой ткани, влияющими на

степень ее нагрева.
”
Дозиметрическая карта“ процеду-

ры позволяет контролировать правильность выполнения

процедуры. Сразу по завершении процедуры проводится

контрольное МРТ-сканирование с введением контрасти-

рующего агента, позволяющее визуализировать участки

отсутствия поглощения контраста, что указывает на

реваскуляризацию и некроз ткани, т. е.
”
зоны без перфу-

зии“. Эффективность процедуры MR-HIFU оценивается

путем измерения объема
”
зоны без перфузии“, появив-

шейся в обработанной опухоли.

Первые клинические применения метода MR-HIFU

были реализованы с помощью системы
”
ExAblate“ фир-

мы INSIGHTEC (Израиль), интегрированной в единый

комплекс с магнитно-резонансным томографом фирмы

General Electric с индукцией магнитного поля 1.5 Т для

неинвазивной абляции опухолей. Процедура MR-HIFU

не оказывает клинически значимого общего действия на

организм, не требует госпитализации, наркоза, реабили-

тации и имеет огромные преимущества перед другими

методами лечения, поскольку позволяет избежать инва-

зии, кровопотери, косметических дефектов и серьезных

осложнений от хирургической операции и наркоза.

Основными клиническими применениями системы

”
ExAblate“ в настоящее время является абляция миомы

матки, паллиативная абляция костных метастазов и аб-

ляция рака молочной железы [25,26], в ближайшей пер-

спективе возможна абляция злокачественных опухолей

головного мозга, печени, простаты и селезенки [27–29].
Помимо абляции опухолей метод MR-HIFU в послед-

нее время начал применяться для обратимого преодоле-

ния гематоэнцефалического барьера с целью прицельной

доставки лекарственных препаратов или генной терапии,

для воздействия на дуго-отростчатые суставы позвонков

с целью лечение болей в позвоночнике, для внутри-

сосудистого удаления тромбов при лечении инсульта

(сонотромболизис) [30].
Благодаря технологии MR-HIFU появилась новая ме-

дицинская дисциплина — неинвазивная функциональ-

ная нейрохирургия [30], в основе которой лежит то-

чечное воздействие фокусированным ультразвуком на

проводящие пути в головном мозге (рис. 1, b). Фирмой

INSIGHTEC (Израиль) разработана cистема
”
ExAblate

Neuro“ для неинвазивного нейрохирургического тран-

скраниального лечения людей, страдающих от тяже-

лых нейрогенных болей, двигательных расстройств типа

эссенциального тремора, болезни Паркинсона и эпи-

лепсии. Для пациентов с эссенциальным тремором и

болезнью Паркинсона энергия ультразвука доставляется
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к вентральному промежуточному ядру таламуса через

череп без разреза или краниотомии. Во время обработки

высокоинтенсивный ультразвук нагревает нацеливаемую

область до температур около 60◦C. Сразу после лечения

пациенты демонстрируют улучшение состояния тремора

с минимальными осложнениями [30].

2. МРТ-управляемая радиационная
терапия (MR-XRT)

МРТ-управляемая радиационная (рентгеновскими лу-

чами) терапия (MR-XRT) представляет концепцию

объединения МРТ-сканера и линейного ускорителя

(MR Linac) [31]. Эта технология позволяет одновре-

менно генерировать магнитно-резонансные изображения

и доставлять пучки рентгеновского излучения точно

к цели, что позволяет проводить лучевую терапию в

режиме реального времени. Это особенно эффективно

для терапии опухолей, которые меняют свое положение

во время дыхания, наполнения мочевого пузыря или

сокращения кишечника.

В качестве базовой модели MR Linac выбран линей-

ный ускоритель 6МВ Elekta (Crawley, Великобритания),
установленный на кольцевой системе (

”
гентри“), враща-

ющейся вокруг модифицированного 1.5 Т МРТ-сканера

”
Philips Achieva“ (Best, Нидерланды) (рис. 2).
В линейном ускорителе магнетрон генерирует ра-

диоволны в СВЧ-диапазоне, которые используются для

ускорения электронов. Ускоренные до высоких скоро-

стей электроны сталкиваются с твердой металлической

мишенью (обычно вольфрам), производя высокоэнерге-

тические рентгеновские лучи. Рентгеновские лучи после

фокусировки многолепестковым коллиматором проходят

через закрытый канал МРТ-сканера, расположенный в

отверстии расщепленного на две части магнита, и затем

попадают в опухоль пациента. Эти высокоэнергетиче-

ские рентгеновские лучи разрушают раковые клетки,

вызывая непоправимое повреждение ДНК клеток.

MR-Linac имеет специализированную конструкцию,

которая экранирует радиочастотные волны и магнит-

ные поля, создаваемые отдельными частями установки.

Применяемые в МРТ-сканере быстрые импульсные по-

следовательности позволяют сканировать интересующие

области несколько раз за секунду, что позволяет ниве-

лировать эффекты, связанные с движением тех или иных

органов.

МРТ-сканер (1.5 Т) обеспечивает не только высоко-

контрастную визуализацию опухолей в мягких тканях

в режиме реального времени, но и отслеживает ана-

томическое движение опухолей в процессе облучения,

что позволяет оптимизировать дозу радиации и место

ее доставки, сохраняя при этом окружающие здоровые

ткани.

На сегодняшний день доступность гибридных систем

MR-Linac ограничена. Проводятся клинические испыта-

ния установки, отрабатываются вопросы оптимизации

распределения доз в режиме онлайн, надежности проце-

дур сбора информации и отслеживания лечения, интер-

претации функциональных маркеров МР-визуализации и

их потенциальных изменений в ходе лечения. В процессе

постоянного технологического совершенствования при-

меняются как передовые лучевые методы, включая ин-

тенсивную модулированную лучевую терапию (IMRT),
объемную модулированную дуговую терапию (VMAT)
или высокодозную стереотаксическую лучевую терапию

тела (SBRT) [32,33], которые преследуют цель доставки

высоких доз радиации к опухоли, уменьшая при этом

зону риска облучения окружающих опухоль тканей и

органов, так и современные методы МРТ-диагностики:

технология
”
Cine MR“ [34] и четырехмерная (4D) T2-

взвешенная МРТ [35].

Кроме того, непрерывно расширяются области при-

менения метода MR-XRT. Возможности МРТ-направ-

ляемой радиационной (рентгеновскими лучами) тера-

пии опухолей в мягких тканях практически не огра-

ничены. Этот метод апробирован для лечения опухо-

лей головного мозга (метастазы, глиомы, анапласти-

ческие астроцитомы, олигодендроглиомы, глиобласто-

мы, экстрааксиальные опухоли), шеи (рак ротоглотки),
легких (немелкоклеточного рака), молочной железы,

желудочно-кишечных опухолей (печени, поджелудочной
железы, прямой кишки), опухолей мочеполовой системы

(почек, предстательной железы, мочевого пузыря), гине-
кологических опухолей и различных метастазов [36].

3. МРТ-управляемая протонная
терапия (MR-PT)

Протонная терапия является одним из видов радиа-

ционной (корпускулярной) терапии, которая использует

протоны, разогнанные в ускорителе частицы, для наце-

ленного облучения пораженной ткани, причем наиболее

часто при терапии раковых заболеваний [37]. Эти иони-

зирующие частицы повреждают ДНК клеток, вызывая

в конечном случае их гибель. Все протоны заданной

энергии имеют совершенно определенную глубину про-

никновения в вещество, лишь ничтожное их количество

превышает это расстояние. Практически вся радиаци-

онная доза энергии выделяется в ткани на последних

миллиметрах пробега частиц (этот максимум потерь

энергии радиации называют пиком Брэгга). Местопо-

ложение пика Брэгга зависит от энергии, до которой

были разогнаны частицы в ускорителе, эта энергия в

большинстве случаев находится в диапазоне от 70 до

250МeV. Управление величиной дозы облучения в зави-

симости от глубины проникновения протонного пучка в

ткани дает возможность детерминировать область раз-

рушения больных клеток протонным пучком, не внося

повреждений в окружающие здоровые ткани. Благодаря

сравнительно большой массе протоны испытывают лишь

небольшое поперечное рассеяние в ткани, а разброс дли-
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Рис. 2. Система MR-Linac.

ны их пробега очень мал, поэтому область фокусировки

протонного пучка может составлять порядка 1mm3.

Метод протонной лучевой терапии позволяет преци-

зионно нацеливаться на опухоль и уничтожать ее на лю-

бой глубине тела. По этой причине протонная терапия

особенно хороша для некоторых видов опухолей, где

обычная радиационная терапия наносит неприемлемый

ущерб окружающим тканям. Это особенно важно при

лечении детей, когда длительное облучение приводит

к возникновению вторичных опухолей, возникающих

при избыточных радиационных дозах. Из-за меньшей

дозовой нагрузки на здоровые ткани протоны создают

гораздо меньше побочных радиационных эффектов, чем

в обычной радиационной терапии.

Протонная лучевая терапия показала впечатляющие

результаты при терапии многих видов рака, включая

рак мозга, рак позвоночника, рак простаты. Однако

широкомасштабное использование протонных пучков

для лечения рака сдерживается размером и стоимостью

необходимого ускорительного оборудования. Перспекти-

вы развития метода протонной терапии связаны с раз-

работкой компактной ускорительной системы для облу-

чения пациентов протонами и с разработкой концепции

сочетания МРТ с протонной лучевой терапией, т. е. МРТ-

управляемой протонной лучевой терапией (MR-PT) в

реальном масштабе времени [38].

Предварительные исследования по объединению МРТ

с протонным пучком [39] продемонстрировали, что в

принципе этот широко используемый метод визуализа-

ции действительно может работать при лечении рака

пучком частиц. Многие эксперты предсказывали труд-

ность, возникающую из-за поведения протонного пучка:

при движении электрически заряженных частиц в маг-

нитном поле МРТ-сканера силы Лоренца будут откло-

нять протонный пучок от прямолинейной траектории.

Однако исследователи смогли продемонстрировать, что

это отклонение можно предвидеть и скорректировать

соответствующим образом. С помощью специального

экранирования удалось исключить электромагнитные

взаимодействия между МРТ-сканером и оборудованием

для протонной терапии. В этом исследовании [39] впер-
вые МРТ-сканер со слабым магнитным полем (0.22 Т)
был интегрирован с исследовательской линией протон-

ного пучка для проверки возможности одновременного

облучения и визуализации. МРТ-изображения ткане-

подобного фантома были получены в статическом маг-

нитном поле МРТ-сканера в сочетании с динамическими

градиентными полями при использовании различных

импульсных радиочастотных (РЧ) последовательностей

в присутствии и отсутствие облучения протонным пуч-

ком. Было показано, что МР-визуализация возможна

в
”
электромагнитно загрязненной“ среде оборудования

протонной терапии. Наблюдаемое качество анатоми-

ческих МР-изображений оценивалось как достаточное

для определения и позиционирования объема мишени.

Имитирующий ткань фантом не показывал видимой

деградации изображения, вызванной протонным пучком.

Никакого существенного влияния динамических гради-

ентных полей и РЧ импульсных последовательностей

МРТ-сканера на профили протонных пучков обнаружено
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Рис. 3. Прототип системы MR-PT.

не было. Эти исследования доказали, что одновремен-

ное облучение пучком и МР-визуализация технически

осуществимы с помощью низкопольного МРТ-сканера,

интегрированного со статической исследовательской ли-

нией протонного пучка.

Использование низкопольного МРТ-сканера позволяет

не только исключить взаимовлияние магнитных полей

МРТ-сканера и магнитных систем протонной ускори-

тельной системы, ослабить влияние магнитного поля

сканера на траекторию движения протонного пучка, но

и использовать ряд особенностей ЯМР, проявляющихся

именно в слабом магнитном поле и, следовательно, при

пониженной частоте. Сюда относится эффект частотной

дисперсии времен релаксации: для биологических объек-

тов скорость ЯМР-релаксации в слабом магнитном поле

увеличивается на два-три порядка величины. Это, во-

первых, позволяет получать изображения повышенной

информативности, а во-вторых, частично скомпенсиро-

вать потерю чувствительности путем увеличения числа

повторений при усреднении сигнала за фиксированный

промежуток времени. Кроме того, при использовании

слабого магнитного поля на один-два порядка снижается

стоимость прибора. Это связано с упрощением конструк-

ции благодаря отсутствию сверхпроводящей системы

для создания магнитного поля.

Оценивая возможность использования МРТ в сла-

бых магнитных полях для протонной терапии, следует

отметить простоту и гибкость конструкции магнитной

системы, что позволяет упростить совмещение МРТ-ска-

нера со сложной громоздкой аппаратурой ускорительной

техники.

В настоящее время проводятся исследования по ин-

новационным подходам и технологиям с целью созда-

ния первого в мире прототипа для МРТ-управляемой

протонной терапии, применимого для клинического

использования. Рассматриваются различные концепции

построения такой системы. Один из прототипов [38]
приводится на рис. 3.

Актуальность практической реализации МРТ-управ-

ляемой протонной лучевой терапии (MR-PT) обуслов-

лена стремительным ростом числа центров протонной

терапии в мире: в 2009 году было 52 таких центра, в

конце 2016 года их функционировало уже 162 [40]. Кро-
ме того, возрастает интерес к использованию в медицине

методов углеродно-ионной и гелий-ионной терапии.

4. МРТ-управляемая радиочастотная
терапия (MR-RFT)

Исследования в области МРТ-управляемой радиоча-

стотной терапии проводятся по двум основным направ-

лениям:

— МРТ-управляемая радиочастотная гипертермия

(MR-RFHT) [41],
— квантовая магнитно-резонансная терапия

(QMRT) [42].
Метод МРТ-управляемой радиочастотной гипертер-

мии имеет концепцию, схожую с концепцией метода
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Рис. 4. МРТ-совместимый РЧ аппликатор.

MR-HIFU, однако для селективного нагревания до от-

носительно высоких температур (40−45◦С) пораженных
раковыми клетками тканей вместо фокусированного уль-

тразвукового пучка используются фокусированные ра-

диочастотные (РЧ) (высокочастотные) электромагнит-

ные волны. Для того чтобы нагревание было точным

и глубоким, но при этом разрушало только раковые

клетки, не нанося вреда близлежащим здоровым тканям,

процесс тщательно контролируется. Многочисленные

исследования доказали, что умеренная (40−45◦С в тече-

ние 60min) РЧ гипертермия (RFHT) как адъювантный

метод лечения онкологических пациентов значительно

повышает эффективность химиотерапии и лучевой тера-

пии. При этом RFHT практически не имеет побочных

эффектов.

Для создания фокусированного РЧ поля используется

РЧ аппликатор. Конструкция MРТ-совместимого РЧ ап-

пликатора Pyrexar BSD2000-3D1 [41], также известного

как Sigma Eye, имеет эллиптическую форму (рис. 4).

РЧ аппликатор состоит из 24 дипольных антенн,

которые расположены в трех кольцах (
”
голова“,

”
сере-

дина“,
”
ноги“) с четырьмя (

”
сверху“,

”
снизу“,

”
слева“ и

”
справа“) парами дипольных антенн на одном кольце.

Амплитуду РЧ сигналов (100MHz) в каждой паре

дипольных антенн и область участка РЧ воздействия

можно менять независимо друг от друга, что позво-

ляет управлять 3D-фокусом электромагнитной энергии.

Между антеннами и объектом исследования (фантомом,
поперечное сечение которого в верхней правой части

рис. 4 выделено серым кругом) находится водяной

болюс, который заполнен деионизированной водой. Это

позволяет эффективно передавать электромагнитную

энергию от антенн к фантому, а также обеспечивать

охлаждение поверхности фантома. Аппликатор можно

использовать также в качестве РЧ катушки МРТ-сканера

(для всего тела). Для коррекции временного дрейфа

поля B0 используются интегрированные в аппликатор

эталонные трубки, заполненные реперным жироподоб-

ным веществом.

Черная плоскость на рис. 4 — это поле зрения

МРТ-сканера. Точки в центре поперечного сечения фан-

тома являются целями РЧ теплового воздействия, а

белые замкнутые линии представляют собой соответ-

ствующие идеализированные контуры 50% нагрева.

Для картирования распределения температуры РЧ

нагрева, так же как и в методе MR-HIFU, используется
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метод оценки сдвига частоты протонного резонанса в

зависимости от температуры (PRFS или MRTI) [10,43].
Исследования на фантоме по применению аппликато-

ра Pyrexar BSD2000-3D, совместимого с 1.5 Т МРТ-ска-

нером, для целей РЧ гипертермии показали, что этот

аппликатор обеспечивает надежный и воспроизводимый

нагрев с точностью изменения температуры на 0.2◦С из-

за ошибок позиционирования [41].
В основе метода квантовой магнитно-резонансной

терапии (QMRT) [42] лежит использование МРТ для

измерений плотности протонов ткани-мишени с после-

дующим облучением сформированными по специальной

программе радиочастотными электромагнитными вол-

нами, нацеленными с помощью МРТ на опухолевые

ткани для манипулирования биофизической клеточной

сигнализацией. Циркулярно поляризованные безопасные

электромагнитные волны с радиочастотой от 30 kHz до

300МHz могут быть точно ориентированы под контро-

лем и управлением МРТ на целевые ткани для измене-

ния потенциала мембран клеток, что, в свою очередь,

может стимулировать рост тканей при дегенеративных

заболеваниях, таких как остеоартрит [44], или вызывать

апоптоз (программируемую гибель) клеток и влиять на

рост плотных опухолей [42]. Потенциал клеточной мем-

браны Vm создается из-за разницы в концентрации ионов

внутри и снаружи мембраны клетки и для нормальных

клеток составляет от −70 до −90mV. При злокачествен-

ной трансформации нормальных клеток происходит зна-

чительная деполяризация мембран клеток, что играет

важную роль для появления и поддержания раковых

стволовых клеток, которые необходимы для устойчивого

роста опухоли [45]. Это объясняет роль потенциала Vm в

процессе биоэлектрической сигнализации раковых кле-

ток, изменение которого способствует регулированию

процессов пролиферации, миграции и дифференциации

клеток. С помощью метода QMRT потенциал клеточной

мембраны Vm может быть
”
искусственно модифициро-

ван“, для того чтобы замедлить рост опухоли и метаста-

зирование.

Поскольку влияние электромагнитного поля вызыва-

ет широкий спектр физиологических воздействий на

отдельные типы клеток и тканей [46], были проведе-

ны исследования применения метода QMRT для лече-

ния пациентов с такими хроническими дегенеративны-

ми заболеваниями, как остеоартрит [44] и рассеянный

склероз [42]. Несмотря на положительные результаты,

осознание и объяснение эффектов, наблюдаемых при

использовании данного метода, для оценки его тера-

певтических возможностей требуется систематизация

данных о влиянии слабого электромагнитного поля на

различные органы.

Заключение

Интерес к МР-тераностике быстро растет. Результаты

исследований и разработки в этой области находят все

более широкое применение в клинической практике.

Подчеркнем, что МРТ выступает не только как средство

диагностики, но и в качестве гида, направляющего

лечебное воздействие физических полей разнообразной

природы. Появляются новые методы МР-тераностики,

в которых используются не только ЯМР, но и другие

методы магнитного резонанса, такие как электронный

парамагнитный резонанс [2–4,47], динамическая поляри-

зация ядер [2–4].

Финансирование работы

Некоторые аспекты вопросов, обсуждаемых в работе,

были изучены в связи с выполнением гранта РФФИ 18-

53-34003 Куба_т.
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