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一种在高外部磁场中供应电力的系统(10)

和方法(200)。使用一个或多个压电变压器(18)

将交流(AC)线路电力转换(202)为隔离电力。调

整(204)AC线路电力到所述压电变压器(18)的流

以将所述隔离电力维持在预定电压处。
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1.一种用于在高外部磁场中供应电力的电源(10)，所述电源(10)包括：

压电核心转换器模块(14)，其被配置用于使用一个或多个压电变压器(18)将交流(AC)

线路电力转换为隔离的直流(DC)电力；以及

调整器模块(16)，其被配置用于调整AC线路电力到所述压电核心转换器模块(14)的

流，以将所述隔离的DC电力维持在预定电压处；

其中，所述调整器模块(16)包括微控制器模块(26)和输入前置调整器模块(24)，其中，

所述输入前置调整器模块(24)被配置成将经滤波的AC线路电力转换为经调整的DC电力输

出并将所述经调整的DC电力输出提供给所述压电核心转换器模块(14)；

其中，所述压电核心转换器模块(14)包括H桥模块(28)，所述H桥模块被配置成接收来

自所述输入前置调整器模块(24)的所述经调整的DC电力输出并根据所述经调整的DC电力

输出生成高频脉冲串，所述高频脉冲串是由所述微控制器模块(26)控制的占空比并被提供

给所述一个或多个压电变压器(18)。

2.根据权利要求1所述的电源(10)，其中，所述压电核心转换器模块(14)包括空气核心

电感器(36)，所述空气核心电感器被配置用于根据所述高频脉冲串以高于所述压电变压器

(18)的机械共振的频率来生成到所述压电变压器(18)的正弦曲线输入。

3.根据权利要求1和2中的任一项所述的电源(10)，其中，所述一个或多个压电变压器

(18)包括并行连接的多个压电变压器以增加所述电源(10)的电力输出。

4.根据权利要求1和2中的任一项所述的电源(10)，其中，所述调整器模块(16)还被配

置用于：

监测所述压电变压器(18)的温度和/或监测所述AC线路电力；并且

基于所述监测来保护所述压电变压器(18)免于损坏。

5.根据权利要求1和2中的任一项所述的电源(10)，其中，所述高磁场大于2000高斯

(G)。

6.一种医学系统(100)，包括：

磁共振成像(MRI)扫描器(104)，其包括主磁体(108)，所述主磁体生成高外部磁场；以

及

根据权利要求1-5中的任一项所述的电源(10)，其被定位为靠近所述主磁体(108)并且

向外部负载(101)提供电力。

7.一种用于在高外部磁场中供应电力的方法(200)，所述方法(200)包括：

使用一个或多个压电变压器(18)将交流(AC)线路电力转换(202)为隔离的直流(DC)电

力；

调整(204)AC线路电力到所述压电变压器(18)的流以将所述隔离的DC电力维持在预定

电压处；其中，所述调整(204)包括将经滤波的AC线路电力转换为经调整的DC电力；

根据所述经调整的DC电力输出生成高频脉冲串，所述高频脉冲串是由微控制器模块26

控制的占空比；并且

将占空比受控的高频脉冲串提供给所述一个或多个压电变压器(18)。

8.根据权利要求7所述的方法(200)，其中，所述转换(202)包括：

由空气核心电感器(36)以高于所述压电变压器(18)的机械共振的频率来生成到所述

压电变压器(18)的正弦曲线输入。
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9.根据权利要求7和8中的任一项所述的方法(200)，其中，所述调整(204)包括：

监测所述压电变压器(18)的温度和/或监测所述AC线路电力；并且

基于所述监测来保护所述压电变压器(18)免于损坏。

10.根据权利要求7和8中的任一项所述的方法(200)，还包括：

将所述压电变压器(18)定位为靠近磁共振成像(MRI)系统(100)的主磁体(108)，所述

主磁体(108)生成所述高外部磁场。
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用于在高外部磁场中供应电力的电源和方法

技术领域

[0001] 本申请总体上涉及电源。本申请尤其与针对被使用在高外部磁场中的医学设备的

交流(AC)/直流(DC)电力适配器结合应用，并将具体参考其加以描述。然而，应当理解，本申

请也适用于其他使用情景，并且不必限于前述应用。

背景技术

[0002] 将AC线路电力转换为隔离DC电力的常规方法涉及使用含铁的、电磁变压器和电感

器。当采用这样的方法的AC/DC电力适配器被使用在高外部磁场中时，例如被使用在磁共振

成像(MRI)设施的磁体室中时，电力适配器通常必须被定位和机械紧固在距磁体的安全距

离处。在没有将电力适配器紧固在安全距离处的情况下，电磁变压器和电感器能够从高外

部磁场饱和。这能够引起电力适配器丧失转换电力的能力、过热或者被损坏。另外，电磁变

压器具有显著的磁吸引力，并且在没有将电力适配器紧固在安全距离处的情况下，所述电

力适配器能够通过变成抛射体而产生安全危险。

[0003] 将电力适配器远离磁体进行紧固的挑战在于，由电力适配器供电的设备常常需要

靠近磁体进行使用。通常，这种挑战是通过经由从电力适配器延伸到设备的长的线缆提供

电力来解决的，或者是通过从设备本地的电池提供电力并且仅仅使用电力适配器对电池进

行充电来解决的。然而，采用长的线缆降低了便携性并且能够引起对设备和设备的用户两

者的安全风险，这是因为用户可能在线缆上被绊倒。另外，电池能够提供的电量是有限的，

并且电池的使用寿命远远短于设备自身。

[0004] 将AC线路电力转换为隔离DC电力的其他较不常用的方法涉及使用压电变压器，如

在授予Rosen等人的美国专利No.2830274中所描述的。该压电方法常常被使用在这样的AC/

DC电力适配器中：所述AC/DC电力适配器被用于发展针对被使用在显示器(例如，便携式电

脑显示器)的荧光背光管所要求的高AC电压。另外，压电方法通常被使用在微电力能量收集

中以向远程传感器供电。最近，压电方法已经由于尺寸和重量减小而被部署在用于笔记本

电脑的低电力AC/DC适配器中。利用采用压电方法的电力适配器的挑战在于，这些适配器不

能提供针对医学应用的足够的电力。另外，这样的电力适配器不能生成足以用于医学应用

的隔离低电压DC输出，并且仅仅针对单AC线路电压可用，最为典型地，针对美国的相对低的

AC线路电压可用。

发明内容

[0005] 本申请提供了克服这些问题和其他问题的新的经改进的系统和方法。

[0006] 根据一个方面，提供了一种用于在高外部磁场中供应电力的电源。所述电源包括

将交流(AC)线路电力转换为隔离电力的一个或多个压电变压器。所述电源还包括执行如下

操作中的至少一项以维持恒定的输出电压而不管AC线路电力如何的一个或多个调整器模

块：调整AC线路电力到所述压电变压器的流，以及调整来自所述压电变压器的隔离电力的

流。
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[0007] 根据另一方面，提供了一种用于在高外部磁场中供应电力的方法。所述方法包括

使用一个或多个压电变压器将交流(AC)线路电力转换为隔离电力。所述方法还包括调整AC

线路电力到所述压电变压器的流，以将所述隔离电力维持在预定电压处。

[0008] 根据另一方面，提供了一种用于在高外部磁场中供应电力的电源。所述电源包括

压电核心转换器模块，所述压电核心转换器模块被配置用于使用一个或多个压电变压器将

交流(AC)线路电力转换为隔离电力。所述电源还包括调整器模块，所述调整器模块被配置

用于调整AC线路电力到所述压电核心转换器模块的流，以将所述隔离电力维持在预定电压

处。

[0009] 一个优点在于消除了免受磁性影响的问题。

[0010] 另一优点在于消除了抛射体风险。

[0011] 另一优点在于交流(AC)/直流(DC)电力适配器与被供电的设备集成。

[0012] 另一优点在于对全世界AC线路电压和频率的宽范围的支持。

[0013] 另一优点在于相对于产生高外部磁场的磁体的较近的定位。

[0014] 另一优点在于经改进的便携性。

[0015] 本领域普通技术人员在阅读并理解下文的详细描述之后，将认识到本发明的更进

一步的优点。

附图说明

[0016] 本发明可以采取各种部件和部件的布置，以及各种步骤和步骤的安排的形式。附

图仅仅是出于对优选实施例进行图示说明的目的，而不应被解释为对本发明的限制。

[0017] 图1图示了采用一个或多个压电变压器的电力适配器以及用于调整所述电力适配

器的输出的反馈回路。

[0018] 图2图示了图1的电力适配器的更为具体的实施例。

[0019] 图3图示了作为频率的函数的压电变压器的电压增益的曲线图。

[0020] 图4A图示了针对图2的输入滤波器和输入前置调整器模块的电路。

[0021] 图4B图示了针对图2的偏置前置调整器和偏置调整器模块的电路。

[0022] 图4C图示了针对图2的H桥和压电变压器模块的电路。

[0023] 图4D图示了针对图2的微控制器模块的电路。

[0024] 图4E图示了针对图2的输出整流器、过压保护器和误差放大器模块的电路。

[0025] 图4F图示了针对图2的光隔离器和过流保护器的电路。

[0026] 图5图示了没有用于调整电力适配器的输出的反馈回路的图1的电力适配器的备

选实施例。

[0027] 图6A图示了图5的针对输入滤波器模块的电路和针对前置调整模块的电路的部

分。

[0028] 图6B图示了图5的针对前置调整模块的电路的部分。

[0029] 图6C图示了针对图5的压电核心转换器模块的电路。

[0030] 图6D图示了针对图5的输出保护器和后置调整器模块的电路。

[0031] 图7图示了具有采用被定位在主磁体附近的一个或多个压电变压器的电力适配器

的磁共振成像(MRI)系统。
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[0032] 图8图示了用于使用压电变压器在高外部磁场中供应电力的方法。

具体实施方式

[0033] 本申请提供了用于在不使用诸如电磁变压器和电感器的电磁部件的情况下将交

流(AC)线路电力转换为对医学设备供电有用的医学隔离的直流(DC)电力的经改进的方法。

替代使用用于电力转换的电磁部件，经改进的方法采用一个或多个压电变压器。通过消除

电磁部件，所述经改进的方法能够实现隔离的电力转换，其不受高磁场影响，例如，其不受

由磁共振成像(MRI)系统的主磁体所生成的那些高磁场影响。

[0034] 为了以增加的电力和电压水平提供DC输出，例如对需要靠近MRI系统的主磁体的

许多医学设备有用的那些DC输出，能够增加压电变压器的数量。更进一步地，为了允许在全

世界AC线路电压和频率的全部范围上的电力转换操作，使用压电变压器的转换能够通过例

如微控制器来调整。

[0035] 参考图1，提供了用于在高外部磁场中使用的AC/DC电力适配器10。如在本文中所

使用的，高外部磁场是高于2000高斯(G)的磁场。输入滤波器模块12在AC电力线路上接收来

自诸如电网或发电机的外部源的AC电力并且对所接收的AC电力进行滤波。输入滤波器模块

12对所接收的AC电力进行滤波以去除诸如射频干扰的噪声。额外地或备选地，输入滤波器

12对所接收的AC电力进行滤波以保护电力适配器10免于电力浪涌、掉电以及与AC电力线路

相关联的其他非典型状况。AC电力线路的电压和频率能够跨全世界AC线路电压和频率的全

部范围。例如，AC电力线路的电压的范围能够从90到250伏特(V)，并且AC电力线路的频率的

范围能够从50到60赫兹(Hz)。

[0036] 经滤波的电力从输入滤波器模块12通过调整器模块16传递到压电核心转换器模

块14，所述调整器模块16调整经滤波的电力到压电核心转换器模块14的流。压电核心转换

器模块14采用一个或多个压电变压器18(参见图4C)以将来自调整器模块16的经调整、滤波

的电力转换为隔离的DC电力输出。压电变压器将输入电能转换为机械能，并且然后将所述

机械能转换回输出电能，所述输出电能是流电的且因此与输入电能安全地隔离的。为了增

加DC电力输出的电力和电压水平，能够增加压电变压器的数量并将其并行地布置。

[0037] 调整器模块16使用来自DC电力输出的反馈来调整经滤波的电力到压电核心转换

器模块14的流，以将DC电力输出维持在恒定、预定电压处，而不管AC电力线路的电压和频率

如何。调整器模块16还能够调整所述经滤波的电力的流以保护压电变压器18免于过热、电

力浪涌和在AC电力线路上的掉电以及过载。适合地，调整器模块16的微控制器20(参见图

4D)管理对经滤波的电力的调整。

[0038] 从压电核心转换器模块14的DC电力输出通过输出保护器模块22被传递到外部负

载。所述外部负载例如能够是医学设备。医学设备的范例包括患者监测器、显示器、娱乐设

备、注入泵、注射器、电动机、麻醉工作站、相机、电池充电器以及通信设备。输出保护器模块

22确保了DC电力输出的电压和/或电流不超出预定义的限值。这有利地保护了电力适配器

10和外部负载两者。

[0039] 本领域技术人员应当认识到，即使结合图1图示和描述了输入滤波器模块12和输

出保护器模块22，这些模块12、22对于电力适配器10的恰当操作来说也是不需要的。因此，

在一些实例中，电力适配器10没有输入滤波器模块12和/或输出保护器模块22。
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[0040] 参考图2，提供了在图1中描述的电力适配器10的更为具体的实施例。以虚线框示

出了与图1的模块12、14、16、22的对应关系。如上所述，输入滤波器模块12接收来自外部源

的AC电力。经滤波的电力被提供到输入前置调整器模块24，所述输入前置调整器模块24将

经滤波的电力转换为经调整的DC电力输出。输入前置调整器模块24通过对经滤波的电力进

行整流以适合地将经滤波的电力转换为经调整的DC电力输出。因此，经调整的DC电力输出

的电压通常取决于所接收的AC电力。例如，在美利坚合众国，经调整的DC电力输出是大约

125伏特(V)。经调整的DC电力输出被提供到微控制器模块26和H桥模块28。输入前置调整器

模块24还向偏置前置调整器模块30提供经滤波的电力，所述偏置前置调整器模块30制备用

于由偏置调整器模块32使用的经滤波的电力。

[0041] 偏置调整器模块32接收来自偏置前置调整器模块30的经制备、滤波的电力，并将

所述电力转换为第一经调整的DC电力输出和第二经调整的DC电力输出。所述第一经调整的

DC电力输出具有足以对微控制器模块26进行供电的电压，例如，3.3V，并且第二经调整的DC

电力输出具有足以对H桥模块28进行供电的电压，例如，15V。在一些实例中，第一经调整的

DC电力输出和第二经调整的DC电力输出能够是取决于H桥模块28和微控制器模块26的电力

要求的同一个经调整的DC电力输出。

[0042] H桥模块28接收来自偏置调整器模块32的第二经调整的DC电力输出，其被用于对H

桥模块28进行供电。另外，H桥模块28接收来自输入前置调整器模块24的经调整的DC电力输

出并根据输入前置调整器模块24的经调整的DC电力输出来生成高频脉冲串。所述高频脉冲

串是根据来自微控制器模块26的控制信号进行控制以生成恒定均方根(RMS)电压的占空

比。这有利地去除了来自全世界AC线路电力的电压的大的变化。高频脉冲串被提供到压电

变压器模块34。

[0043] 压电变压器模块34包括接收高频脉冲串的空气核心电感器36(参见图4C)。空气核

心电感器36与压电变压器模块34的一个或多个压电变压器18(参见图4C)的输入电容一起

共振，由此以恰好高于压电变压器18的机械共振的频率来生成到压电变压器18的正弦曲线

输入。空气核心电感器有利地避免了在存在高磁场的情况下的电感器的饱和。另外，正弦曲

线输入的正弦波使在压电变压器18中产生热而不对电力转换做出贡献的其他谐波最小化。

更进一步地，所述正弦曲线输入的正弦波也有助于显著降低辐射发射，所述辐射发射能够

在MRI中产生图像伪影，并且有助于降低在压电变压器18上的dv/dt应力。

[0044] 压电变压器18将正弦曲线输入的电能转换为机械振动，所述机械振动继而被转换

为在压电变压器18的输出处的隔离低压正弦曲线形式的电能。输出正弦曲线由输出整流器

模块38进行整流，以形成与AC电力线路安全隔离的DC电力输出。然后，经隔离的DC电力输出

通过过压保护器模块40和过流保护器模块42，以确保DC电力输出的电压和电流停留在预定

义的限值内。

[0045] 微控制器模块26接收来自偏置调整器模块32的第一经调整的DC电力输出，其被用

于对微控制器模块26进行供电。微控制器模块26的微控制器20(参见图4D)监测经由光隔离

器模块44隔离的DC电力输出。在这一点上，误差放大器模块46确定隔离的DC电力输出与预

期的DC电力输出之间的差异。然后，该差异通过光隔离器模块44被提供到微控制器20。基于

该差异信号，微控制器20调节脉冲串的频率，以便将DC电力输出的电压调整到恒定的DC电

压，而不管输出负载变化如何。这种脉冲频率调整利用压电变压器18的电压增益属性。图3

说　明　书 4/8 页

7

CN 106063100 B

7



图示了作为频率(千赫兹(kHz))的函数的压电变压器的电压增益(输出电压/输入电压)的

曲线图。

[0046] 微控制器20还能够使用对从压电变压器模块34接收的温度的信号指示物和/或指

示从输入前置调整器模块24接收的AC电力线路的电压的信号来监测压电变压器18的温度。

基于该温度信号和电力线路信号，微控制器20能够通过例如禁用外部负载来采取动作以保

护压电变压器18免于AC线路掉电或浪涌、输出过载、过热等。

[0047] 参考图4A-4F，提供了在图2中描述的电力适配器10的更为具体的实施例。以虚线

框示出了与图2的模块12、24-34、38-46的对应关系。如所看到的，所述模块12、24-34、38-46

中的每个模块对应于电路。图4A图示了针对输入滤波器模块12的电路以及针对输入前置调

整器模块24的电路。图4B图示了针对偏置前置调整器模块30的电路以及针对偏置调整器模

块32的电路。图4C图示了针对H桥模块28的电路以及针对压电变压器模块34的电路。针对压

电变压器模块34的电路图示了空气电感器36与压电变压器18的相互连接。图4D图示了针对

微控制器模块26的电路，所述电路包括微控制器20。图4E图示了针对输出整流器模块38的

电路、针对过压保护器模块40的电路以及针对误差放大器模块的电路。图4F图示了针对光

隔离器模块44的电路以及针对过流保护器模块42的电路。

[0048] 在图4A-F中描述的电力适配器10的实施例是在1.5特斯拉(T)和3.0T  MRI环境两

者中通过实验测试的。在测试期间，发现电力适配器10能够在至少3T的磁场中并且以超过

50瓦特(W)的输出功率进行操作。更进一步地，发现电力适配器10在1.5T  MRI或3T  MRI上不

引起任何图像伪影出现。此外，电力适配器10在存在3T  MRI磁体时具有可以忽略的磁牵引

力。电力适配器10能够无辅助地位于3T磁体的膛中。另外，在任意取向中观察到磁场对电力

适配器的操作没有影响。电力适配器10始终成功地操作到3T磁体的膛中。

[0049] 参考图5，图示了在图1中描述的AC/DC电力适配器10的备选实施例。输入滤波器模

块12和输出保护器模块22仍然是如以上所描述的。类似地，压电核心转换器模块14仍然是

如以上所描述的，除了其输出隔离的AC电力输出。然而，与具有反馈的单调整器模块30不同

的是，如结合图1所描述的，电力适配器10的该实施例包括前置调整器模块48和后置调整器

模块50。

[0050] 前置调整器模块48调整经滤波的电力到压电核心转换器模块14的流，以将被提供

到压电核心转换器模块14的经滤波的电力的频率和电压维持在预定水平，而不管AC电力线

路的电压和频率如何。适合地，被提供到压电核心转换器的经滤波的电力是具有恰好高于

压电变压器18的机械共振的频率的正弦曲线。后置调整器模块50对来自压电核心转换器模

块14的隔离的AC电力的流进行调整并将经隔离的AC电力转换为隔离的DC电力输出。在这一

点上，后置调整器模块50将DC电力输出维持在恒定、预定电压，而不管由压电核心转换器模

块14得到的隔离AC电力输出的电压如何。

[0051] 参考图6A-4D，提供了在图5中描述的电力适配器10的更为具体的实施例。以虚线

框示出了图5的模块12、14、22、48、50的对应关系。如所看到的，所述模块12、14、22、48、50中

的每个模块对应于电路。图6A图示了针对输入滤波器模块12的电路和针对前置调整模块48

的电路的部分。图6B图示了针对前置调整48模块的电路的部分。图6C图示了针对压电核心

转换器模块14的电路。所述针对压电核心转换器模块14的电路图示了空气电感器36与压电

变压器18的相互连接。另外，所述针对压电核心转换器模块14的电路图示了多个压电变压
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器18的并行连接以增加电力适配器10的电力输出。图6D图示了针对输出保护器模块22的电

路以及针对后置调整器模块50的电路。

[0052] 参考图7，提供了MRI系统100，在所述MRI系统内能够使用采用电力适配器10的设

备101。设备101适合是医学设备，例如，所图示的患者监测器。MRI系统100使用磁共振(MR)

来生成患者102的靶体积的一幅或多幅诊断图像。系统100包括定义成像(或扫描)体积的扫

描器104，所述成像(或扫描)体积被尺寸设计为容纳靶体积。能够采用患者支撑体来支撑患

者102并将靶体积定位在成像体积106的等中心附近。

[0053] 扫描器104包括主磁体108，所述主磁体108产生延伸通过成像体积106的强的、静

态B0磁场。主磁体108通常采用超导线圈以产生静态B0磁场。然而，主磁体108也能够采用永

磁体或电阻性磁体。只要采用超导线圈，主磁体108就包括用于超导线圈的冷却系统，例如，

液氦冷却的低温恒温器。静态B0磁场的强度在成像体积106中通常是0.23T、0.5T、1.5T、3T、

7T等中的一个，但其他强度也是预期的。

[0054] 扫描器104的梯度控制器110被控制以使用扫描器104的多个磁场梯度线圈112将

诸如x、y和z梯度的磁场梯度叠加在成像体积106中的静态B0磁场上。磁场梯度对成像体积

106内的磁自旋进行空间编码。通常，多个磁场梯度线圈112包括在三个正交空间方向上进

行空间编码的三个单独的磁场梯度线圈。

[0055] 另外，诸如收发器的一个或多个发射器114被控制以利用扫描器104的一个或多个

发射线圈阵列(例如，全身线圈116和/或表面线圈118)将B1共振激励和操纵射频(RF)脉冲

发射到成像体积106中。B1脉冲通常是短持续时间的，并且当磁场梯度一起进行时，实现对

磁共振的选定操纵。例如，B1脉冲激励氢偶极子以进行共振并且磁场梯度对共振信号的频

率和相位中的空间信息进行编码。通过调节RF频率，能够在趋向于在已知的组织(例如，骨

骼)中富集的诸如磷的其他偶极子中激励共振。

[0056] 序列控制器120根据成像序列来控制梯度控制器110和/或发射器114，以产生在成

像体积106内的空间编码的MR信号。成像序列定义了B1脉冲和/或磁场梯度的序列。另外，能

够从对于序列控制器(例如，序列存储器122)远程或本地的设备或系统中接收成像序列。

[0057] 诸如收发器的一个或多个接收器124接收来自成像体积106的经空间编码的磁共

振信号，并且将所接收的经空间编码的磁共振信号解调为MR数据集。所述MR数据集包括例

如k空间数据轨迹。为了接收经空间编码的磁共振信号，接收器124使用扫描器104的一个或

多个接收线圈阵列，例如，全身线圈116和/或表面线圈118。接收器124通常将MR数据集存储

在数据存储器126中。

[0058] 重建处理器128将MR数据重建成成像体积106的MR图像或地图。这包括，针对由MR

数据集捕获的每个MR信号，对由磁场梯度进行的空间编码进行空间解码以确认来自每个空

间区域(例如，像素或体素)的MR信号的属性。MR信号的强度或幅度通常被确认，但是与相

位、弛豫时间、磁化转移等有关的其他属性也能够被确认。MR图像或地图通常被存储在图像

存储器130中。

[0059] 主控制器132控制重建处理器128和序列控制器120以使用对靶体积的一次或多次

扫描来生成靶体积的一幅或多幅诊断图像。针对每次扫描，靶血管被定位在成像体积106

内。例如，患者102被定位在患者支撑体上。然后，表面线圈118被定位在患者102上并且所述

患者支撑体将靶体积移动到成像体积106中。成像体积106的尺寸能够在扫描之间改变。
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[0060] 一旦靶体积被定位在成像体积106内，则主控制器132根据诸如切片的数量的扫描

参数来控制序列控制器120，并为序列控制器120提供成像序列。所述成像序列能够例如被

存储在序列存储器122中。如上文所提到的，成像序列定义B1脉冲和/或磁场梯度的序列，其

产生来自成像体积106的经空间编码的MR信号。另外，主控制器132能够根据扫描参数来控

制接收器124。例如，主控制器132能够调节接收器124的增益。

[0061] 主控制器132能够通过软件、硬件或者这两者来执行前述功能。在主控制器132采

用软件的情况下，主控制器132包括运行所述软件的至少一个处理器。所述软件被适当地存

储在程序存储器134上，所述程序存储器134能够对于主控制器42是本地的或远程的。另外，

主控制器132能够由用户使用借助于显示设备136被呈现给用户的图形用户接口和用户输

入设备138来进行管理。例如，用户能够启动成像、显示图像、操纵图像等。

[0062] 尽管重建处理器128和序列控制器120被图示为在主控制器132的外部，但是，应当

认识到，这些部件中的一个或两者能够作为软件、硬件或者其组合与主控制器132集成。例

如，重建处理器128能够作为在主控制器132的至少一个处理器上运行的软件模块与主控制

器132集成。

[0063] 参考图8，提供了用于根据以上论述在外部磁场中供应电力的方法200。所述方法

200由在高外部磁场中的诸如AC/DC电力适配器10的电源来执行。高外部磁场通常是高于

2000G的磁场。这样的磁场是对磁共振成像MRI系统100的主磁体108的常见近似(例如，在数

英尺内)。

[0064] 所述方法200包括使用一个或多个压电变压器18将交流AC线路电力转换202为隔

离电力。这是通过压电核心转换器模块14来执行的。所述隔离电力能够是DC或AC(将图1与

图5进行比较)。当隔离电力是DC电力时，其通常被提供到外部负载101，而无需进一步的转

换和/或调整。否则，针对外部负载101常常需要额外的转换和/或调整。所述转换通常包括

通过空气核心电感器36以高于压电变压器18的机械共振的频率生成到压电变压器18的正

弦曲线输入。

[0065] 调整204AC线路电力到压电变压器18的流以将隔离电力维持在预定电压(当隔离

电力为AC时为RMS电压)处。这是根据调整阶段的数量由调整器模块16或前置调整器模块48

来执行的。所述调整能够包括接收隔离电力的测量结果并且基于所接收的测量结果来调整

AC线路电力到压电变压器18的流。另外，所述调整能够包括将AC线路电力转换为脉冲串并

控制所述脉冲串的占空比以将隔离电力维持在预定电压处。更进一步地，所述调整能够包

括监测压电变压器18的温度和/或监测所述AC线路电力。基于所述监测，压电变压器18能够

被保护以免于因例如外部负载和/或电力线电力从压电变压器18断开而造成损坏。

[0066] 在一些实例中，如在图5中所描述的，隔离电力到外部负载101的流能够在转换之

后被调整206。这是通过后置调整器模块50来执行的。通常，后置调整包括将通常为AC的隔

离电力转换为足以对外部负载101进行供电的隔离的DC电力。不管隔离电力的电压如何，隔

离的DC电力保持恒定。因此，在包括后置调整的实施例中，存在调整的两个阶段：前置调整

阶段和后置调整阶段。

[0067] 如在本文中所使用的，存储器包括存储数据的设备或系统，例如，随机存取存储器

(RAM)或只读存储器(ROM)。另外，如在本文中所使用的，处理器包括处理输入设备以产生输

出数据的任意设备或系统，例如，微处理器、微控制器、图形处理单元(GPU)、专用集成电路
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(ASIC)、FPGA等；控制器包括控制另一设备或系统的任意设备或系统；用户输入设备包括任

意设备，例如，鼠标或键盘，允许用户输入设备的用户向另一设备或系统提供输入；并且显

示设备包括用于显示数据的任意设备，例如，液晶显示器(LCD)或发光二极管(LED)显示器。

[0068] 已经参考优选实施例描述了本发明。他人在阅读和理解前面的具体描述的情况下

可以想到修改和替代。例如，尽管前述论述聚焦于AC/DC电力适配器，但是本领域技术人员

将认识到，压电变压器能够被应用到其他类型的电源。本文旨在将本发明解释为包括所有

这样的修改和替代，只要它们落入权利要求书及其等价方案的范围内。

说　明　书 8/8 页

11

CN 106063100 B

11



图1

图3

说　明　书　附　图 1/15 页

12

CN 106063100 B

12



图2

说　明　书　附　图 2/15 页

13

CN 106063100 B

13



图4A

说　明　书　附　图 3/15 页

14

CN 106063100 B

14



图4B

说　明　书　附　图 4/15 页

15

CN 106063100 B

15



图4C

说　明　书　附　图 5/15 页

16

CN 106063100 B

16



图4D

说　明　书　附　图 6/15 页

17

CN 106063100 B

17



图4E

说　明　书　附　图 7/15 页

18

CN 106063100 B

18



图4F

说　明　书　附　图 8/15 页

19

CN 106063100 B

19



图5

说　明　书　附　图 9/15 页

20

CN 106063100 B

20



图6A

说　明　书　附　图 10/15 页

21

CN 106063100 B

21



图6B

说　明　书　附　图 11/15 页

22

CN 106063100 B

22



图6C

说　明　书　附　图 12/15 页

23

CN 106063100 B

23



图6D

说　明　书　附　图 13/15 页

24

CN 106063100 B

24



图7

说　明　书　附　图 14/15 页

25

CN 106063100 B

25



图8

说　明　书　附　图 15/15 页

26

CN 106063100 B

26


	BIB
	BIB00001

	CLA
	CLA00002
	CLA00003

	DES
	DES00004
	DES00005
	DES00006
	DES00007
	DES00008
	DES00009
	DES00010
	DES00011

	DRA
	DRA00012
	DRA00013
	DRA00014
	DRA00015
	DRA00016
	DRA00017
	DRA00018
	DRA00019
	DRA00020
	DRA00021
	DRA00022
	DRA00023
	DRA00024
	DRA00025
	DRA00026


