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摘要    本文研究、设计了一个可用于 MRI 的低噪声前置放大器. 提出了一个 3 元件的噪声

匹配网络方案, 用以变换50 信号源阻抗为FET的最佳源阻抗, 以使前置放大器的噪声系数

达到最小, 并具有可观的增益. 实验证明前置放大器输入端在阻抗匹配条件下可获得最大增

益但噪声系数不小. 用砷化镓场效应管(AsGa-FET)ATF33143 作为放大管制作的单级低噪声

前置放大器在 128 MHz(3 T)频率上用网络分析仪(HP8712C)测量增益可以达到 25 dB, 用噪

声系数分析仪(8970B)测量的噪声系数为 0.43 dB.  
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众所周知, 核磁共振成像(MRI)信号是微伏量级

的信号, 即接收线圈得到的信号相当微弱, 必须经过

几个量级的放大后才能进行正交相敏检波[1]、正交数

字化采集[2]等处理. 对于 MRI来说, 信噪比 SNR是一

个永恒的研究课题. 根据 NMR 信噪比公式[3, 4],有多

个提高 SNR的途径, 比如把主磁场 B0翻番, SNR可以

提高到 2~2.8 倍, 取决于生理噪声是否居支配地位;

使用正交解调比非正交解调 SNR 可提高到 1.4 倍. 上

述 SNR 都是指本征信噪比, 即由接收线圈得到的信

噪比, 任何一点提高都要付出很大的代价, 因此本征

信噪比是极其宝贵的. NMR 信号由接收线圈获得, 

在接下来的放大过程中, 信噪比总是会不同程度地

降低. 也就是说, 每一级放大器都要增加一些额外的

噪声, 使得最后的图像信噪比总是低于本征信噪比. 

为了减缓 SNR变坏的程度, 前人研究结果表明: 每一

级放大器带入信号中的噪声并不是平均分配的. 定

义放大器噪声系数为 in
F

out
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.
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的数. 多级放大器级联时, 总噪声系数 NF, 即首级输

入信噪比, 与末级输出信噪比有如下关系[4]:  
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式中 Nf1, G1 分别是第 1 级放大器的噪声系数和增益, 

依次类推. 可见头一级放大器的噪声系数占据了绝

对的支配地位. 只要把第 1 级放大器的噪声系数做得

足够低, 增益足够高, 不但其后面级联放大器贡献的

噪声完全不必考虑, 还能保证最终可用信号的信噪

比不比本征 SNR降低很多. 这个第 1级放大器通常被

称谓“低噪声前置放大器”. 如果这一级噪声系数为

0.5 dB, 增益 25 dB, 则通过这一级放大器后信噪比

仅下降 5.6%, 第二级放大器噪声系数的贡献也可以

忽略. 如果这一级 NF=6 dB, 则信噪比损失将达到

50%. 这就意味着将主磁场 B0 从 1.5 T 升到 3.0 T 的

巨大努力等于白费.  

MRI 低噪声前置放大器的设计是一项专门技术, 

对它提出了不同于其他放大器的要求. 就空间位置
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来说, 它紧邻射频(RF)接收线圈或发射/接收两用线

圈. 如果把线圈接收到的 NMR 信号直接经过长电缆

从磁体室引出到射频室的放大器, 会引起相当大的

衰减, 产生信噪比的严重损失. 因此通常是把线圈接

收到的微弱信号先通过低噪声前置放大器放大一定

倍数后, 再经长电缆线传输到后续级联的放大器进

一步放大. 一般说, 低噪声前置放大器在保证一定放

大倍数的前提下一定要有很低的噪声系数(0.5 dB). 

除此以外, 根据特定的条件对低噪声前置放大器还

有某些特定的要求. 例如对于相位阵列接收线圈、并

行采集系统, 常把低噪声前置放大器置于各线圈内, 

没有 50 的电缆传输, 不需要考虑 50 的阻抗匹配, 

可直接考虑噪声匹配. 有时, 考虑到阵列线圈中间隔

线圈之间的退耦(也叫去耦), Roemer 等人[5]把低噪声前

置放大器的输入阻抗做得很低(5 以内). Reykowski

等人[6]设计了 4 元件噪声匹配网络故意失配源阻抗和

前置放大器输入阻抗以进行相位阵列中线圈之间的

退耦. 另外, 也有用电容退耦机制和 50 接收机建

立并行采集最佳阵列方案[7].  

MRI 早期, 曾考虑为了使线圈接收到的信号在

低噪声前置放大器处的反射损失最小, 以得到较大

的放大倍数, 前置放大器的输入电路采用阻抗匹配

的设计方法[3], 这样就势必增大了噪声系数. 有些特

殊场合可以通过降低前置放大器的温度来降低前置

放大器的噪声系数[8]. S 参数和噪声参数的计算测量

对设计高质量前置放大器是必不可少的[9], 然而场效

应晶体管的 datasheet 中给出的 S 参数数据几乎全部

都是在很高频率段下测量的, 根本不覆盖磁共振系

统所需要的工作频段. 这给设计 MRI 前放造成极大

的不便.  

本文设计的 MRI 低噪声前置放大器, 由于将用

于 3 T 系统上一个发射/接收(T/R)两用线圈, 线圈需

要先匹配到 50 电缆以便接收 RF 功率, 射频通路经

过 RF 开关转换发射/接收两种状态. 因此, 这就限定

了前置放大器的信号源阻抗是 50 . 考虑只用一级

FET 进行放大, 噪声系数尽可能低, 但需兼顾一定的

增益, 以使第二级放大器的噪声可完全忽略.  

1  低噪声前置放大器电路设计 

MRI 低噪声前置放大器是一个小信号模拟放大

器, 其电路原理方框图如图 1 所示. 主要由输入级噪 

 

图 1  低噪声前置放大器的结构框图  

声匹配网络、放大管和输出级增益匹配网络组成. 对

于放大器, 根据低噪声要求和市场调查, 砷化镓场效

应管(AsGa-FET)是噪声最低的有源器件, 当为首选. 

而砷化镓场效应管产品型号很多, 基本都是用于微

波波段(1~100 GHz)的器件, MRI 工作波段(10~400 

MHz)虽然也是最佳可选器件, 但是很遗憾, 几乎完

全没有这个频段的数据. 本文试验了两种型号, 工作

在 128 MHz时型号 ATF33143 结果更优越一些, 它是

低噪声前置放大器的核心元件. 根据该产品数据手

册(datasheet)[10], 考虑使噪声系数尽可能低, 但又需

兼顾一定增益和热稳定性, 本文选择的直流偏置条

件为 VGS = 0.48 V, VDS = 2.13 V, IDS =
 44 mA. 根据

ATF33143的Datasheet给出的各频段噪声参数[10], 外

推求得在 128 MHz 下的噪声参数, 作为设计噪声匹

配网络的依据.  

1.1  FET 的偏置和匹配网络 

场效应晶体管 ATF33143 的输入级匹配网络可

以是增益匹配网络, 也可以是噪声匹配网络, 但不可

能同时兼是二者. 当然可以同时兼顾二者, 但那叫折

衷. 因此可以把放大管输入级阻抗变换为  Zin＝50 , 

与线圈要求的 50 电缆传输线相匹配(图 1), 以获取

最大增益. 也可以把信号源阻抗 50 变换为放大管

的最佳源阻抗 Zs(图 1), 以获取最佳噪声特性. 一般

来说, MRI 前放的输入级要求是后者, 因此叫噪声匹

配网络. 这类匹配网络并不唯一, 可以用 3 个分立元

件构成也可以用 4 个分立元件[6]构成, 然而 2 个元件

似乎太少, 难以达到目的. 本文采用了 2 个电容和 1

个电感共 3 个元件构成输入匹配网络, 如图 2 所示. 

这样电感 L1 兼起直流接地、电容 C1 兼起隔直流作用, 

它们与源极电阻 Re 一起实现对放大管的直流偏置, r

为电感 L1的趋肤电阻, C3起高频旁路作用. 放大管输

出网络为增益匹配网络, 由 L3, C4, L2 和 C5 组成, 把 
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图 2  低噪声前置放大器偏置电路和匹配网络 

放大管输出阻抗匹配到 50 , 由 50 长电缆引出磁

体室到后续放大器.  

1.2  噪声和增益考虑 

一般说 FET 管的输入阻抗 inZ 很高, 在 10 M量

级, 直接匹配其输入阻抗是困难的. 然而通过上述一

个三元件输入网络如图 2 所示, 令该网络输入阻抗等

于 50 , 与线圈信号 50 输出电缆相匹配是不难做

到的. 直流偏置保持为 VDS = 2.13 V, IDS = 44 mA不变. 

用网络分析仪(HP8712C)进行测量, 在 128 MHz 时调

节可变电容 C1 和 C2, 观察低噪声前置放大器增益随

之变化的情况. 当增益取到最大值 37 dB 时,通过

Smith 圆图可以看到此时输入网络的输入阻抗 Zin 匹

配到了 50 . 此时测量输入网络反射系数(图 2), 结

果是in = 0, 满足关系式 in in in( 50) /( 50).G Z Z    然

而噪声系数却为 1.74 dB, 远离理想值. 理论上讲, 增

益最大和噪声最小也是不可能同时达到的. 理论上

前置放大器的增益可以表示为[11] 

 
2

0 in(1 ),A A    (2) 

放大器噪声系数 NF 由下式[10, 11]确定:  
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式中 Rn 为放大管等效噪声电阻, Z0 为电缆阻抗 50 , 

s 为放大管的源反射系数如图 2 所示. opt 是放大管

的最佳源反射系数. 当源反射系数s 等于放大管所

要求的最佳源反射系数opt 时, 放大器具有最小噪声

系数(NF)min. 输入网络的作用就是把线圈信号源阻抗

50 变换为放大管要求的最佳源阻抗 Zs(图 1). 厂商

在 ATF33143 管的数据手册中给出了 500 MHz~10 

GHz频率范围内NF min, Rn/50和opt的测量值, 本文外

推到 128 MHz得到一套数据, 作为参考. 以求配置到

最佳s (图 2). 最佳源反射系数opt 与这个噪声匹配

网络的 Zs的最佳值 Zopt有关, 而 Zs由电容 C1, C2和电

感 L1 确定 

     2 11s 50 || || ,C LC
Z r ZZ Z    (4) 

式中
1 1 2L 1 C C

1 2

1 1, ,  Z j L Z Z
j C j C


 

   , ||号表示并联.  

倘若知道 C1, C2和 L1的值, 可以计算出 Zs, 然而

手册中并未给出最佳值 Zopt. 放大管的输入阻抗 Z′in
在 datasheet 中也从来不给出. 因此无法运用 s   

s in s in( ) /( )Z Z Z Z   计算s. 手册中虽然给出了s 的

最佳值opt, 然而直接测量s 并不方便. 但借助于噪

声系数仪, 可通过调整电容C1, C2和 L1使放大器噪声

系数达到最小值 NF min. 此时就意味着 s opt  . 如

果此时前置放大器增益满足要求, 那是最希望的. 如

果增益不满足要求, 就需要进行折衷, 即适当牺牲噪

声性能而提高增益, 以使两者都满足要求.  

2  电路调试及实验测量结果 

设计完成的前置放大器电路如图 3所示. 其中电

感 L3、晶体管 Q2、稳压电源 7805 及周围电阻、电容

构成 FET放大管的直流供电电路. L3对高频起扼流作

用, R1 是 Q2 的偏置电阻, Q2 基极对地电容 C6 经晶体

管放大后容量增大许多倍, 可以有效地滤除较高频

率的纹波. 电容C7~C10都是滤波电容, 考虑到不同容

量电容对频率的敏感性, 故用不同容量的电容并联. 

二极管在外接电源极性反向的情况下可起保护作用. 

电路其他部分都与图 2 相同, 通过多次调试确定了最

终元件值. 电路焊接完成后装在一个小屏蔽盒内, 进

行了多次调试. 当输入网路取 C1=5.5 pF, C2=60 pF 和

L1=0.12 H 时, 输出网络取 C4=70 pF, C5=30 pF 和

L1=0.1 H 时的增益最大, 前已提及为 A0=37 dB. 然

而此时的噪声系数却为 1.74 dB, 显然不符合低噪声

前置放大器的要求, 而且稳定性也难以保证.  

保持输出网络不变, 把 L1调整为 L1=0.15 H, 再

调整可变电容 C1 和 C2, 观察噪声系数的变化. 结果

发现当 C1=15 pF, C2=10 pF 时, 前置放大器噪声系数

降低到 0.43 dB, 增益为 25 dB. 图 4(照片)显示的是 
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图 3  低噪声前置放大器的电路原理图 

 

图 4  在屏蔽间内用 HP8970B 噪声系数仪测量自制前放 
的增益和噪声系数的照片 

用噪声系数仪(HP8970B)测量前置放大器在 128 MHz

时增益和噪声系数的结果. 实际上, 对前置放大器在

各种频率下的增益和噪声系数进行了系统的测量 , 

结果显示在图 5 中. 图中显示噪声系数和增益随频率

增大而几乎线性下降. 这是由场效应管的特性决定

的. 这种管子更适合高频, 就是指随频率增高其噪声

系数越来越低. 前面已经提及, 这类砷化镓 FET管更

适合用于微波波段, MRI 工作频段虽然可用, 但在生

产厂家提供的器件手册中没有这个波段的测量数据.  

最后用网络分析仪测量前置放大器在 128 MHz

时 的 输 出 反 射 系 数 |out|=0.15, 输 入 反 射 系 数 

|in|=0.97. 接近于 1 的|in|说明 MRI 低噪声前置放大

器输入匹配网络本质上是噪声匹配网络而不是阻抗

匹配网络. out| | 0  说明输出网络并没有达到完全匹

配. 如果把 C4, C5重新换成可调电容, 就可以把out调

成|out|=0, 以达到阻抗完全匹配, 增益还会有所提高.  

 

图 5  自制前放的增益和噪声系数随工作频率的变化趋势 
圆点代表噪声系数; 方块代表增益 

3  讨论 

MRI 本征信噪比取决于主磁场 B0、样品和 RF

接收线圈[4]. 经低噪声前置放大器后信噪比变差的程

度取决于这一级的噪声系数 NF. 对 NF 的贡献来自晶

体放大管和输入网络、输出网络以及偏置电路中的电

阻, 其中起支配作用的是晶体管中离子的随机热运

动, 因此输入网络把信号源阻抗匹配到最佳源阻抗

就可以把晶体管对噪声的贡献降到最低. 其次是考

虑匹配网络和偏置电路中的电阻元器件传导电子热

运动对噪声的贡献.  

根据(1)式, 输出网络对噪声的贡献可以忽略不

计, 因此输出网络的任务是把晶体管输出阻抗匹配

到 50 输出电缆以减小信号反射损失. 为了减小输

入网络的信号损失, 网络元件 L1, C1, C2 应该尽可能

是高 Q 的. 为了偏置晶体管, 不得不使用电阻元件. 

然而, 如果电阻元件放在栅极回路, 电阻噪声就会被

放大. 因此偏置电阻置于栅极回路还是源极回路, 其

对噪声的贡献就完全不同. 如果低噪声前置放大器

置于接收线圈内一起放入 MRI 磁孔, 所有元件还应

该是无磁的. 否则, 将影响 MRI 系统 B0 场的均匀性.  

影响 MRI 低噪声前置放大器稳定性的因素有晶体

管自激振荡、元件本身温度稳定性差(需要老化)、焊接

质量差、供电电源稳定性差及纹波水平高、接地不可

靠以及屏蔽不善漏进外来 RF 干扰等, 因此需要在这

诸多方面下足功夫.  

当 FET 的 Datasheet 给出的数据不包括前置放大

器工作频率范围时, 如果有条件最好通过测量补充

其工作频率处的数据, 条件不具备时只能用外推的
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数据. 这些外推得到的数据只能作为估算时的参考. 

电路应以最后测量调试到最佳状态为准. 输入、输出

网络虽不唯一, 但应以在保证电路功能的前提下包

含尽可能少的元件.  

4  结论 

本文成功设计、研制了一个适于 3 T MRI 的单级

低噪声前置放大器, 在 128 MHz 频率上噪声系数和

增益测量值分别达到 0.43 和 25 dB. 证明砷化镓场效

应管ATF33143可以工作在微波低端外延的 128 MHz

频率上. 如果允许噪声指标可以放宽, 工作在更低频

率上也是可能的(图 5). 运用 3 元件输入网络作为噪

声匹配网络把信号源阻抗 50 匹配到 FET 晶体管的

最佳源阻抗是可行的, 而且较为成功, 并仍有进一步

提高性能的余地.  
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