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Введение. Магнитно-резонансная томография (МРТ) – 
один из широко распространённых методов медицинской 
визуализации. В отличие от других рентгенологических ис-
следований данный метод не предполагает лучевой на-
грузки на пациента. Однако постоянные и переменные 
электромагнитные поля приводят к возникновению опреде-
лённых факторов риска, одним из которых является тепло-
вой отклик тканей. Первые данные о нагреве тканей во вре-
мя магнитно-резонансного исследования относятся к 80-м 
годам XX  в., однако проведённые эксперименты касались 
преимущественно локальных изменений температуры [1]. 
Значительный вклад в описание воздействия электро-
магнитных полей МРТ внёс Frank G. Shellock [2–4]. Важ-
ным с точки зрения обеспечения безопасности фактором 
является нагрев имплантируемых медицинских изделий 
вследствие возникновения в них токов, которые появляют-
ся в результате взаимодействия с переменными магнитны-
ми полями. International Electrotechnical Commission (IEC)  
разработала требования по безопасности МРТ, действую-
щие на сегодняшний день в России как ГОСТ МЭК 60601-2-33 
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МЕДИЦИНСКИЕ И БИОЛОГИЧЕСКИЕ ИЗМЕРЕНИЯ

«Изделия медицинские электрические. Часть  2-33. Частные 
требования безопасности с учётом основных функциональных 
характеристик к медицинскому диагностическому оборудова-
нию, работающему на основе магнитного резонанса» и ограни-
чивающие максимальный локальный нагрев тканей организма 
в процессе исследования. American College of Radiology (ACR), 
в свою очередь, предложила экспериментальную методику 
оценки нагрева имплантатов в МРТ, описанную в стандарте 
ASTM F 2182 [5]. Эта методика активно применяется на практи-
ке для подтверждения теоретических исследований [6]. Кроме 
того, результат испытаний учитывается при определении типа 
магнитно-резонансной совместимости имплантата: безопасен, 
небезопасен или совместим при определённых условиях [7]. 
Отдельная задача такого исследования – измерение темпера-
туры в условиях МРТ, к которым относятся:

воздействие постоянного магнитного поля, индукция ко-
торого достигает 1,5–3,0, а иногда и 7,0 Тл;

влияние переменных градиентных и радиочастотных по-
лей, воздействующих на фантом из геля, который имитирует 
электрофизические свойства тканей организма [5].
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Диапазон регистрируемых значений накладывает огра-
ничение на точность измерительной системы, так как допус- 
тимым считается изменение температуры на 1 °С за 6 мин 
исследований согласно ГОСТ МЭК 60601-2-33. Для некоторых 
ферромагнитных объектов скорость нарастания не превы-
шает 0,05  °C/мин [8], а при возникновении антенного эф-
фекта  нагрев может достигать 60 °C [9].

Цель данной работы – решение задачи высокоточной ре-
гистрации нагрева имплантируемых медицинских изделий в 
условиях кабинета МРТ. Использование термопарных изме-
рений или радиационной термометрии невозможно в связи 
с чувствительностью к электрическим помехам, отсутствию 
данных о коэффициентах излучения, влиянию посторонне-
го излучения и др. Поэтому оптимальным представляется 
применение оптических систем, в которых показания термо-
чувствительного элемента считывается световым пучком, не 
подверженным внешним воздействиям. В то же время, свето-
вой пучок имеет ряд характерных признаков, таких как длина 
волны, направление распространения и т.  д., что позволяет 
выделить его относительно фонового сигнала и помех.

Обоснование разработки системы. Для измерения тем-
пературы в основном используют следующие волоконно- 
оптические датчики: флюориметрический [10, 11], на волокон-
ных брэгговских решётках  [12, 13] и интерферометре Фабри–
Перо [6, 14–16]. Наиболее распространёнными волоконно- 
оптическими датчиками температуры и деформации являют-
ся сенсоры на основе брэгговских решёток [12, 13, 17]. Для 
таких измерений с помощью излучения лазеров ультрафиоле-
тового диапазона в волокне создаются периодические микро-
структуры [18, 19], которые отражают свет на определённой 
длине волны, зависящей от периода решётки и показателя 
преломления световода. При изменении внешней температу-
ры происходит изменение параметров брэгговской решётки, 
что приводит к спектральному смещению максимума пика от-
ражения решётки. Наряду с достоинствами таких датчиков, 
главные из которых – широкий диапазон измерений и возмож-
ность мультиплексирования, т. е. размещения множества дат-

промышленное производство в масштабах нескольких де-
сятков тысяч единиц продукции в год. Датчики обладают 
малыми размерами (0,2 мкм), сравнимыми с диаметром 
самого волокна, что является преимуществом для приме-
нения этих датчиков при введении в тело живого организма  
[14]. Как и в случае датчиков на брэгговских решётках, дан-
ный способ изготовления сенсоров ограничивает чувстви-
тельность используемого метода.

Конструкция датчика. Разработанный авторами нас- 
тоящей статьи датчик показан на рис. 1 и представляет со-
бой следующую конструкцию: два отрезка оптического во-
локна  1 заключены в чувствительный капилляр  3 и жёст-
ко закреплены с ним точечной сваркой 5. Интерферометр 
образован перпендикулярными сколами отрезков волокна. 
При увеличении температуры происходит удлинение стек- 
лянного капилляра и волокон внутри него, но поскольку ко-
эффициент расширения стекла значительно выше коэффи-
циента расширения кварцевого волокна, то торцы волокон 
начинают расходиться в стороны. По сравнению с датчи-
ками на основе решёток Брэгга, измерение температуры 
происходит не за счёт температурного расширения кварце-
вого волокна, а зависит от расширения стеклянного капил-
ляра, у которого существует температурный коэффициент 
расширения, на порядок превышающий соответствующий 
для плавленого кварца. Поэтому на порядок возрастает и 
чувствительность к температуре. Коэффициент усиления 
чувствительности, по сравнению с датчиками на решётках 
Брэгга, можно приблизительно оценить по формуле

где αст,  αкв – температурные коэффициенты расширения 
стекла и кварца соответственно; LБр – длина решётки Брэгга; 
LФ–П – длина датчика Фабри–Перо.

При характерной длине решётки Брэгга несколько милли-
метров и длине датчиков Фабри–Перо десять миллиметров 

чиков последовательно на одном волокне, существен- 
ным недостатком оказывается требовательность к ка- 
честву спектрометра, входящего в состав приёмного 
блока – интеррогатора. Как правило, разрешающая 
способность по температуре таких датчиков не пре-
вышает 0,1–0,5 °С в зависимости от применённой си-
стемы опроса.

Наиболее чувствительными датчиками являют-
ся датчики на основе интерферометров, в частнос- 
ти, интерферометра Фабри–Перо, принцип дей-
ствия которого использовался в данной работе.  
В настоящий момент существует несколько произ-
водителей медицинских датчиков на интерферо-
метре Фабри–Перо: компании Fiso Techn. Inc. (Ка-
нада), Opsens (Канада), RJC Enterprises LLC (США) 
и др. В промышленном производстве датчиков они 
используют процессы травления волокна для обра-
зования в нём микроструктур, таких как полости или 
диафрагмы. Данный подход позволяет реализовать 

Рис. 1. Структурная схема датчика:
1 – оптическое волокно; 2 – защитный капилляр; 3 – чувствительный  

капилляр; 4 – оптический зазор; 5 – точки сварки

Fig. 1. Sensor design:
1 – optical fiber; 2 – protective capillary; 3 – sensitive capillary; 4 – optical gap; 

5 – welding point
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и более можно получить увеличение чувствительности в де-
сятки и сотни раз.

Изготовление датчика. Одна из проблем, которая ре-
шалась авторами при изготовлении датчиков – это способ 
закрепления волокна в капилляре. Поскольку диапазон 
перемещения волокна относительно капилляра при из-
мерениях температуры составляет от нескольких наноме-
тров до нескольких микрометров, то фиксация волокна в 
капилляре должна обеспечивать соответствующую точ-
ность. Были протестированы различные клеи, в том числе, 
на основе цианидов, полиуретанов, эпоксидных смол и пр.  
Однако они не смогли обеспечить длительное бездрейфовое 
фиксирование поверхностей при воздействии температур 

рабочего диапазона 10–50  °С. Поэтому авторы восполь-
зовались методом вплавления волокна в стеклянный ка-
пилляр с помощью точечной дуговой сварки. Температура 
сварки превышала 1000  °С и была подобрана таким об-
разом, чтобы не повредить волокно при плавлении и обе-
спечить надёжность закрепления стеклянного капилляра 
и кварцевого волокна. При этом перед приваркой торцы 
волокон фиксировали в капилляре на расстоянии 50 мкм. 
Для защиты от механических деформаций задействовали 
дополнительный стеклянный капилляр 2, запаянный с од-
ной стороны (см. рис. 1). Полученная в результате разра-
ботки конструкция обладает достаточной прочностью, что 
необходимо при размещении датчика в вязком гелевом 
фантоме.

Принцип работы системы измерения температуры. 
Измерительная система состоит из двенадцатиканального 
оптического измерительного блока со спектрометром на 
дифракционной решётке. Указанный оптический блок под-
ключён к интеррогатору оптических датчиков температуры. 
Датчики представляют собой интерферометры Фабри–Перо, 
образованные плоскими торцами оптических волокон, рас-
положенных на расстоянии L порядка десятка микрометров 
(см. рис. 1).

Способ измерения основан на принципе широкополос-
ной интерферометрии, согласно которому используется так 
называемый источник белого света: в данном случае – све-
тодиоды с шириной спектра 40  нм, излучение от которых 
направляется в датчики. От датчиков излучение отражается 
обратно, при этом его спектр претерпевает изменения в за-
висимости от расстояния между сколами волокон – базой 
интерферометра. Далее отражённое от датчиков излуче-
ние направляется в интеррогатор, в котором спектрометр 
раскладывает свет по длинам волн и передаёт спектр из-
лучения на светоприёмную матрицу. Пример спектра дат-
чика приведён на рис. 2, где d – расстояние между пиками;  
S – длина волны, соответствующая наибольшему пику ин-
терференционной картины.

Для повышения чувствительности метода измерений 
применили схему двухстадийного анализа сигнала: на 
первом этапе анализировали расстояние между пиками 
интерференционной картины в спектре и вычисляли пред-
варительное значение L, затем оценивали положения пиков 
в спектре, по которому указанное значение можно опреде-
лить с более высокой точностью. Данный способ позволяет 
увеличить чувствительность метода определения расстоя-
ния между отражающими поверхностями до точности в не-
сколько нанометров и измерять температуру с чувствитель-
ностью до сотых долей градусов, обеспечивая возможность 
проведения измерений абсолютных значений.

Калибровка разработанной системы. Основной фи-
зической величиной, которую позволяет измерять датчик 
на интерферометре Фабри–Перо, является расстояние L 
между отражающими поверхностями, в рассматривае-
мом случае – сколами волокон. Чтобы получить в качест- 
ве выходного сигнала температуру, необходимо провести 
калибровку, т. е. установить зависимость температуры от 

Рис. 2. Спектр излучения, отражённого от интерферометра Фабри–Перо

Fig. 2. Spectrum of radiation reflected from a Fabry–Perot interferometer

Рис. 3. Фантом (а) и его расположение (б) в томографе:
1 – имплантат; 2 – фантом с гелем; 3 – сверхпроводящий магнит

Fig. 3. Phantom (а) and its configuration (b) in tomograph:
1 – implant; 2 – gel phantom; 3 – superconducting magnet



Медицинские и биологические измерения

69Измерительная техника № 5, 2020

расстояний между сколами. Так как отклик си-
стемы линеен, то для нормировки достаточно 
осуществить калибровку при двух значениях 
рабочего диапазона: у верхней и нижней гра-
ниц. Калибровка обеспечивается помещени-
ем датчиков в температурный жидкостный 
масляный термостат с встроенным эталон-
ным датчиком температуры, точность которо-
го 0,05 °С и выше.

Апробация измерительной системы. 
Апробация системы проводилась при опре-
делении нагрева двух пассивных импланта-
тов за время магнитно-резонансного иссле-
дования. Схема эксперимента представлена 
на рис.  3. Прямоугольный фантом  2 в со-
ответствии с рекомендациями [5] был за-
полнен гелем из гидроксиэтилцеллюлозы. 
Расположение фантома и имплантата  1 
относительно изоцентра томографа  3 вы-
бирали в соответствии с картой удельного 
коэффициента поглощения (SAR) так, что-
бы обеспечить максимальный нагрев. По-
ложение имплантата относительно фантома 
показано на рис. 3, а. Температурные дат-
чики были зафиксированы на поверхности 
имплантатов с помощью амагнитной лен-
ты: для имплантата бедренного сустава на 
головке и окончании бедренного стержня, а 

быть использован не только для экспериментального опре-
деления нагрева металлоконструкций в МРТ, но и для иден-
тификации, подтверждения или уточнения математических 
моделей теплопереноса, а также при разработке методик 
безопасного проведения магнитно-резонансных исследо-
ваний пациентам с имплантатами и в демонстрационных 
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Highly sensitive magnetic resonance compatible temperature measurement system
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One of the steps in determining the compliance of an implantable medical device with the safety requirements in magnetic 
resonance imaging (MRI) is the experimental assessment of its heating over the course of the study. However, the application of 
traditional methods, such as thermocouple measurements or radiation thermometry, is difficult in connection with the conditions 
of high magnetic fields. A spectrometric system is proposed for measuring temperature in a magnetic resonance imaging cabinet 
with sensitivity of 0.01 °C and error of 0.1 % in the range of 10–50 °C. Temperature sensors are Fabry–Perot interferometers 
formed by flat ends of optical fibers located at a distance of about tens of micrometers. A design of the sensor and a calibration 
method are described. A design of the sensor and a calibration method are described. The system was tested in the process of 
two passive implants heating in 1,5 T MRI. As a result, compliance with the accepted recommendations for assessing the heating 
of implantable medical devices in MRI was demonstrated, and the temperature rise value was obtained that was comparable to 
the manufacturer’s tests of this product according to ASTM F 2182. The presented measurement system can be used to assess 
the MR-compatibility of implantable medical devices, to develop scanning protocols for patients with metal structures, as well as to 
confirm or refine mathematical models of heat transfer.

Key words: magnetic resonance imaging, electromagnetic heating, temperature measurement, fiber optic systems, Fabry–Perot 
sensor, interferometry, implantable medical devices.




