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УДК 537.635 

Разработка и применение  
имплантных катушек для получения 

МРТ-изображений с высоким  
пространственным разрешением  

М.В. Гуляев, О.С. Павлова, Д.В. Волков, Н.В. Анисимов,  
Ю.А. Пирогов 

 Представлен аналитический обзор публикаций, посвященных разра-
ботке и применениям в МРТ имплантируемых в организм миниатюрных 
электродинамических систем, так называемых «имплантных катушек», 
позволяющих усилить регистрируемый сигнал в области интереса и по-
высить пространственное разрешение МРТ-изображений. Рассмотрены 
контактные и бесконтактные способы включения имплантных катушек 
в приемопередающий тракт МР-томографа и их конструктивные осо-
бенности. Обсуждаются теоретические основы и приводятся формулы 
расчета резонансных частот имплантных систем. Описаны области 
применения и перспективы дальнейшего использования имплантных 
катушек в МРТ. 

  Клю чевые слова: имплантные катушки, беспроводные катушки, ин-
дуктивно-связанные катушки, соленоидальные катушки, TLR катушки, 
магнитно-резонансная микроскопия. 

 The analytical review of publications on development and MRI applications of im-
plantable into the body tiny electrodynamic systems, so-called implantable coils is 
presented.The use of such coils allows to increase registered NMR signals in the area 
of interest and to improve the spatial resolution of MR images. Contact and contact-
less ways of connection implantable coils to the transceiver of MRI scanner and their 
design features are considered. The theoretical foundations and equations for the 
development of implantable coils are also presented. The main applications and the 
prospects for further using implantable coils in MRI are described. 

  Keywords: implantable coils, wireless coils, inductively coupled coils, solenoid coils, 
TLR coils, magnetic resonance microscopy. 

Несмотря на то, что с момента появления метода магнитно-резо-
нансной томографии (МРТ) в клинической практике (начало 1980-х 
годов) удалось значительно улучшить визуализацию внутренних 
структур исследуемых объектов (прежде всего благодаря разработке 
МР-томографов с более высокой напряженностью магнитного поля – 
свыше 3,0 Тл), проблема увеличения пространственного разрешения 
МРТ-изображений остается одной из ключевых в медицинской диаг-
ностике. 

Пространственное разрешение определяет способность разли-
чать на МРТ-изображении отдельные структуры исследуемого объ-
екта и напрямую зависит от аппаратурных возможностей МР-томо-
графа, которые определяют предельный размер воксела (элемент 
растра объемного изображения) – чем меньше воксел, тем выше про-
странственное разрешение. В МРТ размеры воксела определяются об- 
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ластью и матрицей сканирования, а так-
же толщиной среза. Так, при смене об-
ласти сканирования с 20×20 см на 10×10 

см и толщины среза с 1 см на 0,5 см простран-
ственное разрешение при неизменной матрице 
сканирования увеличивается в 8 раз. 

Однако с увеличением пространственного 
разрешения уменьшаются значения сигнала по 
отношению к шуму (с/ш) и контраста по отно-
шению к шуму (к/ш), в результате чего качество 
МРТ-изображения ухудшается. В связи с этим, 
для получения качественного МРТ-изображения, 
приходится искать компромисс в выборе опти-
мального пространственного разрешения и зна-
чений с/ш и к/ш, причем в большинстве случаев 
предпочтение отдается более высоким значениям 
с/ш и к/ш при сравнительно невысоком про-
странственном разрешении. 

Повысить значения с/ш и к/ш, не снижая 
пространственное разрешение, можно за счет 
улучшения характеристик радиочастотных (РЧ) 
катушек. Известны работы, в которых действи-
тельно удавалось увеличить в несколько раз зна-
чения с/ш и к/ш при МРТ-сканировании, однако 
чаще всего это касалось катушек, применявших-
ся только для визуализации поверхностных 
структур организма. 

В то же время проблему визуализации внут-
ренних структур с высоким пространственным 
разрешением и высокими значениями с/ш и к/ш 
можно решить за счет использования так называ-
емых «имплантных катушек», т.е. катушек, ко-
торые имплантируются в организм в непосред-
ственной близости к исследуемому органу. 

В литературе описываются два различных ти-
па имплантных катушек, применяемых в МРТ, – 
проводные и беспроводные. Ниже отдельно об-
суждается применение проводных и беспровод-
ных имплантных катушек. 

Имплантные катушки проводного типа 

Устройство проводных имплантных катушек та-
кое же, как и внешних проводных РЧ-катушек, в 
которых осуществляются активные прием и пе-
редача и/или только прием РЧ-сигнала ядерно-
магнитного резонанса (ЯМР). Проводные катуш-
ки имеют длинный коаксиальный кабель, соеди-
няющий RLC схему катушки с предусилителем 
МР-томографа. 

Проводные РЧ-катушки могут выполнять 
различные функции. Они могут быть приемопе-
редающими, т.е. выполнять последовательно 
роль передатчика и приемника, соответствуя ре-
жиму Single Coil (SC) МРТ-системы. Если же в 
МРТ-исследовании используются две отдельные, 
не связанные одна с другой катушки (передаю-
щая и приемная), то режим МРТ-системы назы-
вают Cross Coil (CC). 

В режиме CC действие МРТ-системы 
намного эффективнее, чем в режиме SC. Прежде 
всего, это связано с тем, что в CC-режиме ка-
тушки отличаются одна от другой и конструкци-
ей, и функциями. Передающая катушка, как пра-
вило, представляет собой объемный резонатор, 
называемый «птичьей клеткой» – birdcage, кон-
струкция которой обеспечивает создание внутри 
нее однородного магнитного поля. В качестве 
приемной обычно используется небольшая по-
верхностная катушка, размеры которой сопоста-
вимы с областью интереса. Благодаря активной 
развязке, которая осуществляется посредством 
переключения диодов в электронной схеме РЧ-
катушек, удается значительно увеличить разре-
шение МРТ-изображения и повысить значение 
с/ш. В связи с этим проводные имплантные ка-
тушки обычно используются только в качестве 
приемных. 

Большинство исследований с проводными 
имплантными катушками относится к методу эн-
доскопической МРТ, применяемой чаще всего 
при визуализации сосудов. Такие катушки пред-
ставляют собой свернутый в различных геомет-
рических комбинациях провод, настроенный по-
средством дискретных конденсаторов на необхо-
димую резонансную частоту (как правило, про-
тонов); они являются иглообразными и доста-
точно гибкими для того, чтобы можно было вво-
дить в катетер [1–5]. Такие катушки могут быть 
и обычной дипольной антенной, расположенной 
на конце коаксиального кабеля [6–8]. Для изго-
товления подобных катушек разрабатываются 
новые технологии с целью создания более гиб-
ких конструкций с улучшенной картиной рас-
пределения РЧ-поля B1 вблизи их расположения 
[9–12]. 

Достигаемое с помощью имплантной ка-
тушки кардинальное усиление сигнала ЯМР в 
непосредственно близкой к ней области интереса 
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открыло новые перспективы в реализации маг-
нитно-резонансной микроскопии – была показа-
на возможность визуализации единичных клеток 
и измерения диффузии флюидов в изолирован-
ном нейроне [13–19]. 

Поскольку проводные имплантные катушки 
помещаются внутрь организма, их необходимо 
покрывать нетоксичным веществом, которое бу-
дет стабильным. Также нужно учитывать пригод-
ность материала катушки для метода МРТ и ис-
ключать возможности его нагрева [20]. Кроме то-
го, диаметр и жесткость проводной имплантной 
катушки должны быть ограничены, чтобы мини-
мизировать возможные повреждения тканей. 

Разработанные в соответствие с этими прави-
лами соленоидальные катушки похожи на имплан-
тируемые в тело человека электроды. Их кон-
струкция гораздо меньше травмирует окружающие 
ткани, чем другие типы имплантных катушек. Од-
нако изготовить такие катушки, содержащие витки 
миллиметрового диаметра (1…2 мм), довольно 
сложно [20]. 

Тем не менее в одной из работ было показа-
но, что соленоидальные катушки могут быть им-
плантированы в тело пациента (в головной мозг 
или грудные железы) для диагностики и плани-
рования лечения эпилепсии или рака молочной 
железы [20]. В данной работе было также пока-
зано, что с помощью таких катушек можно по-
лучать МРТ-изображения с разрешением в не-
сколько долей миллиметра и локальные спектры 
ЯМР высокого разрешения, а также использовать 
их в качестве катетеров в ангиографии. 

При изготовлении соленоидальных катушек 
необходимо четко представлять: сколько необ-
ходимо намотать витков, какой должен быть 
диаметр катушки, а также какой толщины ис-
пользовать провод и из какого материала. Это 
нужно для того, чтобы собственная резонансная 
частота катушки оказалась намного выше рабо-
чей частоты (частоты передатчика). Необходимо 
понимать, что катушка – не идеальная индуктив-
ность, и на определенной частоте она входит в 
режим резонанса даже при отсутствии внешней 
емкости, а выше этой частоты импеданс катушки 
носит уже емкостный характер. 

Обычно конструкция соленоидальной ка-
тушки выбирается такой, чтобы она работала на 
частотах намного ниже частоты собственного ре-
зонанса. В этом случае соленоидальную катушку 

с достаточной степенью точности можно 
представить в виде эквивалентной RLC 
схемы, состоящей из идеальных сосре-
доточенных элементов: L – индуктивность ка-
тушки, C – собственная (паразитная) емкость, а R 
представляет собой активное сопротивление – 
различные потери в катушке. В таком представ-
лении параллельно катушке подключена ее пара-
зитная собственная емкость. Эта емкость зависит 
от материала и формы каркаса, формы намотки, 
наличия экрана. Ниже приведена формула, поз-
воляющая приблизительно оценить резонансную 
круговую частоту ω однослойной соленоидаль-
ной катушки [21]: 

2

2
1 .

4
R

LC L
ω = −   (1) 

Собственную емкость C однослойной соле-
ноидальной катушки конечной длины и с не-
большим количеством витков можно оценить по 
полуэмпирической формуле [22]: 

coil ,C Hd=   (2) 

где H – форм-фактор, зависящий от отношения 
длины катушки lcoil к ее диаметру dcoil. 

Значения форм-фактора H для катушек с 
различным отношением lcoil/dcoil можно аппрок-
симировать следующим соотношением [22]: 

coil

coil coil coil

10,1126 0,08 0,27 .lH
d l d

= + +   (3) 

Для расчета индуктивности однослойной 
соленоидальной катушки L справедлива полуэм-
пирическая формула [23]: 

( )
2

coil
coil

coil

coil

9850 628 ,
4,5 10

n dL d n J Kl
d

= − +
+

  (4) 

где n – число витков катушки; J и K – получен-
ные экспериментально поправочные коэффици-
енты, учитывающие, что катушка имеет конеч-
ное число витков.  

Так, для катушки с 2–10 витками поправоч-
ный коэффициент K равен приблизительно 0,2 
[24]. В свою очередь величина J является функ-
цией диаметра провода dwire и интервала s между 
витками: 

wire2,33log 0,515.dJ
s

 = + 
 

  (5) 
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Потери в катушке учитываются 
только в проводе. Более подробный рас-
чет потерь представлен в работах [25, 

26]. Здесь приведем лишь окончательную фор-
мулу для сопротивления переменному току RAC 

как характеристики динамических потерь: 
,AC DCR R= ΞΨ   (6) 

где RDC – сопротивление постоянному току; Ξ – 
коэффициент скин-эффекта; Ψ – фактор эффекта 
близости, который является экспериментально 
измеренной величиной. Значения Ψ зависят от 
отношений lcoil/dcoil, а также от отношения шага 
намотки к диаметру провода p/dwire, где p – шаг 
намотки [27]. 

Стоит отметить, что вблизи локализации 
имплантных катушек могут наблюдаться замет-
ные искажения магнитного поля [28]. Это проис-
ходит из-за несоответствия между магнитными 
восприимчивостями обмотки катушки и тканей 
организма [29, 30]. 

Существует несколько способов решения 
данной проблемы. Основной подход реализуется 
либо использованием материалов для проводов с 
магнитной восприимчивостью µ, близкой к ве-
личине магнитной восприимчивости µ0 живых 
тканей/воздуха (в зависимости от того, что 
окружает катушку) [31], либо погружением ка-
тушки в материал с магнитной восприимчиво-
стью, близкой к величине µ проводов намотки 
[32–34]. В качестве такого материала использу-
ется жидкий перфторуглерод, например, пер-
фторбутиламин FC-84. Для тех же целей можно 
применить и твердый полимер на основе эпок-
сидной смолы SU-8. 

Еще один метод согласования восприимчи-
востей – при изготовлении катушки использо-
вать комбинацию материалов с положительной 
магнитной восприимчивостью µ+ и отрицатель-
ной µ–. Для этого подойдет, например, комбина-
ция медного провода и кремния в виде силико-
новой трубки, что обеспечит согласование вос-
приимчивости катушки с воздухом. Также мож-
но изготовить микрокатушки с нулевой воспри-
имчивостью, покрыв медный провод родием или 
алюминием. 

В одной из работ проводилось сравнение 
трех имплантных катушек: одна – без дополни-
тельного покрытия, две другие – помещенные в 
соединения FC-84 и SU-8 [35]. При использова-
нии первой катушки (без дополнительного по-

крытия) МРТ-изображения получились со значи-
тельными артефактами в области расположения 
катушки, в то время как наименьшие артефакты 
наблюдались для катушки, помещенной в FC-84. 
В данной работе отмечается также, что искаже-
ния будут тем меньше, чем меньше диаметр со-
леноида. 

Достаточно большое количество исследова-
ний с проводными имплантными катушками 
проводятся на высокопольных МР-томографах 
для животных. Так, была показана возможность 
получения МРТ-изображений высокого разре-
шения (~20 мкм при одном накоплении) с при-
менением фирменных микрокатушек Bruker 
(Coil-on-a-Chip), имеющих внутренние диаметры 
1 и 500 мкм и внешние – 1,3 и 920 мкм, соответ-
ственно [36]. Эта работа выполнялась на обыч-
ном высокопольном МР-томографе с постоян-
ным магнитным полем 9,4 Тл без приобретения 
дополнительного дорогостоящего оборудования. 

Основной недостаток проводных имплант-
ных катушек заключается в использовании про-
тяженного коаксиального кабеля, соединяющего 
катушку с системой МРТ. Это вызывает ряд про-
блем, связанных с локальным нагревом кабеля, 
что особенно актуально в высоких магнитных по-
лях [37]. Кроме того, при имплантации катушек 
внутрь тела необходимо вывести контакты РЧ-ка-
тушки с коаксиальным кабелем наружу. Проведе-
ние таких проводящих путей внутри тела допол-
нительно травмирует окружающие ткани.  

Беспроводные имплантные катушки 
Более безопасным для организма является ис-
пользование беспроводных имплантных кату-
шек. Такие катушки не имеют соединительного 
кабеля, а сами выступают в качестве антенны. 
Принцип работы беспроводных катушек основан 
на эффекте взаимоиндукции. 

Для настройки индуктивно-связанных кон-
туров в резонанс, т.е. для получения максималь-
ного тока во вторичном контуре (в беспроводной 
катушке) действуют следующим образом. Снача-
ла настраивают первичный контур (приемопере-
дающую катушку МРТ-сканера) до получения 
максимума тока в нем, затем настраивают вто-
ричный контур в резонанс с первичным контуром. 
После настройки вторичного контура еще раз 
подстраивают первичный контур, так как вторич-
ный контур при настройке несколько влияет на 
первичный и нарушает в нем резонанс [38]. 
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В зависимости от задачи в МРТ используют 
различные типы индуктивной связи приемопере-
дающей катушки с беспроводной имплантной 
катушкой. Ниже представлены примеры их при-
менения в МРТ-исследованиях. 

Значительная группа беспроводных им-
плантных катушек предназначена для визуализа-
ции позвоночника лабораторных животных. 
Первые эксперименты были проведены в сере-
дине 1990-х годов [39]. В качестве имплантной 
катушки использовался прямоугольный контур 
из медного провода с размерами 26×12 мм, к ко-
торому последовательно были подключены чип-
конденсаторы для настройки на требуемую ча-
стоту. В силу осевой симметрии позвоночника, в 
поперечной плоскости катушка была выполнена 
в форме буквы V. Во избежание диэлектриче-
ских потерь и для изоляции биологических тка-
ней катушка была покрыта эпоксидным клеем и 
слоем медицинского силикона. Возбуждение 
данной катушки производилось с помощью loop-
катушки (одновитковый контур) диаметром 
3,2 см. Отношение с/ш с использованием бес-
проводной имплантной катушки оказалось в 4,8 
раза выше по сравнению с применением только 
одновиткового контура. 

В дальнейших работах была произведена 
модернизация такой катушки [40]. В контуре 
имплантной катушки размером 30×15 мм, пред-
назначенной для крысы, использовались два пе-
ременных конденсатора, а для изоляции катушки 
применялся биологически инертный силиконо-
вый эластомер MDX4-4210. При исследовании 
мышей катушка аналогичной конструкции имела 
размеры 5×10 мм [41]. В качестве внешней воз-
буждающей катушки применялся прямоуголь-
ный контур, настроенный на минимальный им-
педанс на резонансной частоте протонов. С по-
мощью данной катушки имеется возможность 
получать диффузионно-взвешенные изображе-
ния, локальные спектры ЯМР, а также проводить 
эксперименты по переносу намагниченности. 

Необходимость использования симметрич-
ных схем согласования емкостей в in vivo МРТ-
исследованиях с беспроводными имплантными 
катушками была продемонстрирована в экспе-
риментах по регистрации 31Р спектров ЯМР в об-
ласти расположения различных органов крыс 
[42]. В этой работе было показано значительное 

улучшение чувствительности метода. 
Беспроводные имплантные катушки мо-
гут также применяться для визуализации 
процесса вживления клеточной среды в организм 
[43]. В данном случае используются катушки ти-
па loop-gap (одновитковый контур с разрывом). 

При использовании беспроводных имплант-
ных катушек следует уделить особое внимание 
настройке катушек на резонансную частоту. Это 
связано с тем, что даже покрытие беспроводных 
имплантных катушек слоем изолятора приводит 
к сдвигу ее собственной резонансной частоты 
(сдвиг частоты может достигать десятков МГц), 
причем сдвиг частоты увеличивается с ростом 
толщины изолирующего эластомера. В нагру-
женном состоянии (например, в фантоме, имити-
рующем состав брюшной полости мыши) также 
будет наблюдаться сдвиг собственной резонанс-
ной частоты, уменьшающийся с ростом толщины 
эластомера (~30 МГц при 1 мм и 17 МГц при 
8 мм) [43]. Одновременно будет значительно 
уменьшаться добротность Q катушки (в разы) и 
изменяться согласование катушек. 

Сдвиг частоты при покрытии катушки эла-
стомером и/или погружении ее в тело животно-
го/фантом обусловлен появлением дополнитель-
ной индуктивности, а изменение согласования 
связано с возникновением дополнительного со-
противления от эластомера и окружающих тка-
ней. На величину сдвига влияет и тип использу-
емой катушки. Поэтому до проведения МРТ-ис-
следований с беспроводными имплантными ка-
тушками следует изготовить несколько тестовых 
образцов, на которых можно определить сдвиги 
по частоте и степень изменения согласования 
беспроводной имплантной катушки при покры-
тии ее эластомером в ненагруженном и в нагру-
женном состояниях. При этом следует иметь в 
виду, что особенности строения организма зада-
ют ограничение на максимальную толщину изо-
лятора. Так, при in vivo МРТ-исследованиях мы-
шей толщина эластомера не должна превышать 
1 мм ввиду размера их брюшной полости. 

Важно отметить, что имплантные катушки 
перед введением в живой организм необходимо 
стерилизовать. Обычно для этого за 26 ч до опе-
рации катушку помещают в дезинфицирующий 
раствор Cidex, а за 2 ч до операции – в дистилли-
рованную воду [40]. 
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В то же время описанные выше 
беспроводные имплантные катушки 
имеют и недостатки, связанные, прежде 

всего, с жесткостью и размерами катушки. Жест-
кость катушки оказывает давление на окружаю-
щую живую ткань, что может привести к раз-
личным повреждениям или изменению физиоло-
гических функций ткани, а минимальный размер 
катушки ограничен наличием дискретных кон-
денсаторов. 

Эти проблемы были преодолены в [44], где 
были рассмотрены небольшие гибкие плоские 
катушки, изготовленные с помощью микромол-
динга на тонких подложках каптона. Данные ка-
тушки оказались полезными для диагностики 
опухолей у мышей. 

Конструкция таких катушек основана на 
принципе TLR (transmission line resonator – резо-
нансный отрезок линии передач). Они состоят из 
двух кольцевых проводящих контуров, разде-
ленных слоем диэлектрика, т.е. по сути пред-
ставляют собой колебательный контур, облада-
ющий собственной резонансной частотой. На 
обоих проводящих контурах имеются разрывы 
(gaps), которые располагаются диагонально-
противоположно друг относительно друга. В ка-
честве диэлектрика используется материал с ми-
нимальными диэлектрическими потерями, 
например, фторопласт TLY-5-0050 фирмы «Ta-
conic». Толщина диэлектрика для TLR-катушек 
может достигать 100 мкм, а диаметр катушки со-
ставлять всего 5…6 мм. 

Согласование имплантированного TLR-кон-
тура с приемопередающей катушкой осуществ-
ляется за счет изменения их взаиморасположе-
ния, когда в качестве приемопередающей катуш-
ки совместно с TLR используется loop-катушка. 

Если проводящие контуры TLR-катушки 
состоят из нескольких витков (колец), соединен-
ных между собой, то такие катушки называются 
резонаторами MTLR (multi-turn transmission line 
resonator – многовитковый резонатор линии пе-
редач) [45]. Если же на каждом из проводящих 
контуров резонатора MTLR имеется по несколь-
ко разрывов (gaps), то такие катушки называют 
резонаторами MTMG-TLR (multi-turn multi-gap 
transmission line resonator – многовитковый мно-
горазрывный резонатор линии передач) [46]. На 
рисунке а представлен пример конструкции 
MTMG-TLR катушки. 

Катушки MTMG-TLR наиболее интересны 
для разработчиков, так как их собственная резо-
нансная частота может варьироваться в зависи-
мости от значений ее параметров: d – внешний 
диаметр катушки, w – ширина проводящего слоя, 
ri – радиусы витков, N – количество витков, Ng – 
количество разрывов, ε  – диэлектрическая про-
ницаемость диэлектрика, h – толщина диэлек-
трика. Меняя один параметр или несколько, 
можно перестраивать резонансную частоту 
MTMG-TLR катушки. 

 
Пример конструкции MTMG-TLR катушки, имеющей с 
каждой стороны от диэлектрика по 5 витков и 6 разрывов 
(а); понятие «открытого угла» (б) 

Формула для вычисления круговой резо-
нансной частоты катушек MTLR была получена 
в работе [47]: 
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где ω0 – угловая резонансная частота MTLR ка-
тушки; c – скорость света в вакууме; l – полная 
длина проводящего контура (с одной стороны 
диэлектрика); Lэкв – эквивалентная индуктив-
ность проводящих контуров; ε  – диэлектриче-
ская проницаемость диэлектрика; Z0 – характе-
ристический импеданс проводящего контура. 

Технология изготовления MTLR катушки 
основана на понятии «открытого угла» α – это 
угол, образованный внешним разрывом и исхо-
дящий из центра окружности кольцевых витков 
(рисунок б). В этой связи для нахождения l спра-
ведлива следующая формула: 
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где ri – радиусы витков (на проводящем контуре 
с одной стороны диэлектрика); N – количество 
витков (с одной стороны диэлектрика); α – «от-
крытый угол», град. 

Впоследствии необходимая для нахождения 
резонансной частоты MTMG-TLR катушек форму-
ла (7) была немного модифицирована [46]: 

экв 0
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0
tan 1,

4 4g g

L l
N Z N c

ω
ω ε

 
=  

 
  (9) 

где Ng – количество разрывов (на проводящем 
контуре с одной стороны диэлектрика). 

Вывод соотношения (9) основан на работе 
[48], в которой получено выражение для расчета 
резонансной частоты катушки, сконструирован-
ной в виде браслета. 

Для нахождения характеристического импе-
данса проводящего контура Z0 необходимо вос-
пользоваться одной из следующих формул: 
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при w<h. 
Эквивалентная индуктивность проводящих 

контуров Lэкв равна 

экв 1 2 122 ,L L L M= + +   (12) 

где L1 – индуктивность верхнего проводящего 
контура; L2 – индуктивность нижнего проводя-
щего контура; M12 – взаимная индуктивность 
между проводящими контурами. 

Так как MTMG-TLR катушки имеют два 
одинаковых проводящих контура, то значения их 
индуктивностей будут рассчитываться одинаково: 

1 2
1 1, 1

2 ,
N N

i ij
i i j i

L L L M
= = = +

= = +∑ ∑   (13) 

где Mij – взаимная индуктивность между 
витками с радиусами ri и rj на одном из 
проводящих контуров; Li – индуктив-
ность каждого витка с радиусом ri на одном из 
проводящих контуров: 
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где µ0 – магнитная постоянная (магнитная про-
ницаемость вакуума). 

Для расчета взаимной индуктивности Mij 
между витками справедливо выражение 
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где K(k) и E(k) – полные эллиптические интегра-
лы Лежандра 1-го и 2-го рода, а именно: 
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Для расчета взаимной индуктивности между 
проводящими контурами M12 справедлива сле-
дующая формула: 
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где Mpq – взаимная индуктивность между витка-
ми с радиусом rp одного проводящего контура и 
витками с радиусом rq второго проводящего кон-
тура; вычисляется она по формуле 
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где K(m) и E(m) – полные эллиптические инте-
гралы Лежандра 1-го и 2-го рода соответственно, 
а величина m имеет вид 
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Однако, несмотря на то, что все не-
обходимые формулы для расчета соб-
ственной резонансной частоты TLR ка-

тушки имеются, при ее создании важно учитывать 
спад резонансной частоты при подключении к ней 
нагрузки и покрытии эластомером. Так, в [45] было 
показано, что резонансная частота MTLR катушки 
снижается на 18,5% при ее покрытии тонким слоем 
полидиметилсилоксана (65-мкм толщины по обеим 
сторонам катушки) и помещении ее в фантом с 
агарозой. 

• Проведенный анализ основных типов им-
плантных катушек, в настоящее время ис-

пользуемых в доклинических МРТ-исследо-
ваниях, показал несомненные преимущества 
в их применении. Наиболее перспективным 
путем развития этого направления является 
использование индуктивно-связанных бес-
проводных катушек, имплантируемых в об-
ласть интереса живых систем. При разработ-
ке имплантных катушек следует учитывать 
эффекты уменьшения их собственной резо-
нансной частоты после имплантации в живой 
организм. 

Работа выполнена за счет гранта Российского 
научного фонда (проект №17-79-10448). 
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 Magnetic resonance imaging (MRI) is one of the most popular introscopy method of the medical diagnostic, which gives infor-
mation about internal structures of an organism as sliced tomographic images. The quality of these images depends on two main 
factors: the spatial resolution and the signal-to-noise ratio (SNR). Both of them are linked – an increase in the spatial resolution 
leads to decrease in the intensity of the NMR signal and, consequently, in the SNR. There are some methods to solve this prob-
lem. The major one is increasing the sensitivity of radiofrequency (RF) coils. For this purpose, surface coils can be useful; they 
give high NMR signal near coil turns. However, their sensitivity decreases with the distance from the plane of the coils that ham-
pers to visualize internal structures located deep inside a body. Given problem can be solved if the coil is implanted close to par-
ticular organ. These devices having a high sensitivity near themselves and being implanted in a body are called implantable coils. 
They all can be divided into two groups: wired and wireless. 
The first one has a coaxial RF cable which connects the electronic scheme of the coil with a preamplifier of MRI system. These 
coils can be receiving or transmit/receive coils, and the NMR signal from organs induced in such coil goes to the preamplifier. 
Most MRI studies with wired implantable coils refer to endoscopic MRI. The main their application is the visualization of vessels. 
They are a twisted wire in a various geometric forms, tuned to the required resonance frequency (usually hydrogen nuclei) by 
discrete capacitors. These coils have to be a needle-shaped and flexible enough to be placed in a catheter. Such signal amplifica-
tion due to implantable coils turned out useful for MR microscopy which allows to visualize single cells. In this direction, the sole-
noidal microcoils are usually used. Their design injures surrounding tissues much less than other types of implantable coils. The 
solenoidal coils can be used for vessel imaging (MRI angiography) and even for diagnostic and monitoring epilepsy or breast can-
cer. In the present review, we considered theoretical foundations and equations applied for developments of similar coils. How-
ever, the main disadvantage of wired coils is associated with the local heating of the RF cable, especially in high magnetic fields. 
Additionally, when the coils are implanted deep into the body, the conductive pathway must goes to the outside that injures sur-
rounding tissues. 
Another type of implantable coils relates to wireless coils, which do not have RF cables. They connect to external transmit/receive 
coil by the effect of the mutual inductance. Depending on the study, various types of inductive coupling wireless implantable coils 
are used in MRI. The important direction in the application of wireless implantable coils relates to the visualization of the spine of 
laboratory animals. Due to the axial symmetry of the spine, these coils are usually designed in the form of the letter V. Besides, 
wireless implantable coils can be used to monitor the process of cell culture implantation into the body. In this case, the loop-gap 
(one-turn circuit with a gap) coils are used. The main problem of wireless implantable coils is the complications in resonance tun-
ing these coils. When wireless implantable coils are coating with an insulator or injecting into a body, the resonance frequency 
shift occurs. It causes an additional inductance. The change of matching is associated also with the appearance of additional re-
sistance from the insulator and surrounding tissues. When designing implantable coils, it is important to take into account their 
rigidity and size, since they press on the surrounding tissue and can lead to various damages or changes in the physiological 
functions of this tissue. The solution of this problem is to use flexible coils made with micromolding on thin dielectric substrates. 
The design of these coils is based on the principle of TLR (transmission line resonator). They consist of two conducting circuits, 
separated by a layer of dielectric (for example, Teflon). Thus, such coil represents an oscillatory circuit, which has self-resonant 
frequency. The thickness of the dielectric for TLR coils can reach 100 μm, and the diameter of the coil can be only 5-6 mm. This 
review also contains description of the theoretical foundations and equations for the development of such coils. 
This work is supported by Russian Science Foundation grant No.17-79-10448. 
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