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ABSTRAKT

Tato bakalarska prace se zabyva metodou DSC (Dynamic Susceptibility Contrast),
zalozenou na susceptibilnim vahovani. Tato metoda je jedna z pouzivanych perfuznich
metod kontrastniho vySetfeni pomoci magnetické rezonance zejména mozku. Je popsan
princip magnetické rezonance, kratce jsou zminény také jiné metody kontrastniho
vySetfeni MR. Daéale se prace vénuje vyhradné metodé DSC-MRI, pouzivanym
akviziCnim sekvencim a popisu postupu zobrazovani touto metodou. Prace se dale
realizaci grafické aplikace v prostiedi MATLAB, ktera umoziuje provedeni perfuzni

analyzy a vizualizaci perfuznich map.

KLICOVA SLOVA
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ABSTRACT

This bachelor thesis deals with the DSC (Dynamic Susceptibility Contrast) method,
which is one of the magnetic resonance imaging methods using a contrast agent. It
describes the principle of the magnetic resonance imaging, other methods of MRI using
the contrast agent are mentioned. It further contains the DSC-MRI method, common
used sequences and the description of a procedure of an imaging by this method. This
thesis also focuses on the implementation of a graphical application in MATLAB,

which copes with the perfusion analysis and the visualization of perfusion maps.

KEYWORDS

DSC-MRI, T,* weighted images, contrast examination, perfusion analysis, magnetic

resonance



MINSTEROVA, A. Perfuzni analyza s vyuzitim metody DSC-MRI. Brmo: Vysoké uGeni
technické v Brné, Fakulta elektrotechniky a komunikacnich technologii, 2014. 48 s.
Vedouci bakalatské prace Ing. Ondiej Macicek.



PROHLASENI

Prohlasuji, ze svou bakalafskou praci na téma Perfuzni analyza s vyuzitim metody
DSC-MRI jsem vypracovala samostatné pod vedenim vedouciho semestralni prace a s
pouzitim odborné literatury a dalSich informacnich zdrojt, které jsou vSechny citovany

v praci a uvedeny v seznamu literatury na konci prace.

Jako autor uvedené bakalarské prace dale prohlasuji, ze v souvislosti s vytvorenim
této semestralni prace jsem neporuSila autorska prava tretich osob, zejména jsem
nezasahla nedovolenym zptisobem do cizich autorskych prav osobnostnich a/nebo
majetkovych a jsem si plné védoma nasledkt poruseni ustanoveni § 11 a nasledujicich
zakona ¢. 121/2000 Sb., o pravu autorském, o pravech souvisejicich s pravem
autorskym a o zmén¢ nekterych zakonu (autorsky zakon), ve znéni pozdejsich predpisa,
vcetné€ moznych trestnépravnich dasledkt vyplyvajicich z ustanoveni ¢asti druhé, hlavy
VI dil 4 Trestniho zakoniku ¢. 40/2009 Sb.

(podpis autora)

PODEKOVANI

Dékuji vedoucimu bakalarské prace Ing. Ondieji Macickovi za odbornou pomoc, vécné

pfipominky, cenné rady a velkou trpélivost pii zpracovavani mé bakalarské prace.

(podpis autora)



OBSAH

Uvod 1
1. Zakladni princip MRI 2
1.1 Fyzikalni zaklady jevu magnetické rezonance .............ccceeveeenieineniennnne. 2

1.2 Blochtv makroskopicky model jevu MR .........cccoooiiiiiniiiiii, 3

1.3 REIAXACHT CASY vvevvevreneerieteieiie sttt ettt st 3

1.3.1 T relax@ling CaS..coovuverieeeeeeiiiiiieeeeeeeeiiieieeeeeeeeseeirrereeeee e sanaasaeeeeeeeens 4

1.3.2 T relaxX@Cnl CAS.uuuurrrireeeeeeiirrieeeeeeeeererereeeeeeeeeeenereeeeeeeesssrnnsaaeaeseseennns 4

1.4 PUlSNi SEKVEICE .....vviveieieeeie sttt 5

1.4.1 Spin-echo SEKVENCE.......c.cccuiviiiiiiiiiiiieie e 5

1.4.2  Gradient-echo SEKVENCE ......cc.ueivierriieiiiiiiiiiiiie e 5

1.5 Tvorba a rekonstrukce MR 0Obrazu ..........coccevvviiiiiiiiiiiiiiiiiiics 6

2. Kontrastni MRI 7
2.1 Kontrastni 1atky pro MRI........ccoocieiiiiiiiiiiiiiiiiiiii e 8

2.2 Perfuzni kontrastni MR metody.........cccceeienivniiniiiiiiiiniiiinecic e 9

2.2.1 Arterial spin labeling (ASL-MRI) ......ccccccoviiiiiniiis 9

2.2.2 Dynamic contrast enhanced (DCE-MRI) .........ccccoooiiiiininns 9

2.2.3 Dynamic susceptibility kontrast (DSC-MRI) ............ccooooninininnninn 11

3. Dynamic susceptibility contrast (DSC-MRI) 12
3.1 VYhody @ OMEZENT ...t 12

3.2 SEKVEIICE ...ttt ettt ettt et ettt saae st s ne e a e ebae e be e s e naes 13

3.3 PacientsSKa data.........cceeeueeiereeeienieeieee et 14

3.4 Postup zobrazovani DSC-MRI .......c.ccccoiiiniiiie, 15

3.4.1  ReIStrace ObDIazil......ccceveeueeeuiruiiiiiiiiiiiiieiercie et 15

3.4.2 LoKaliZace SCENY ......cccueviriieniieiiiiiiieciie ittt 16



343
344
3.4.5
3.4.6
3.4.7

4. Realizace
4.1
4.2
4.3
4.4
4.5

Diskuze

Zavér

Literatura

KONVEIZE ...ttt st
VYDEE ODIASH ...ttt
Perfuzni analyza - modelovVAni ..........ccocoviiiiiiiiiiniii e
Vizualizace perfuznich map.........cccocevviiiiiniiiiniiii i

Zhodnoceni perfuznich map, diagnoza..........ccccoeveeeiiinininenieniene

metody DSC-MRI

Pacientska data.........cceeeueeieneeienieece e
NAVIN PIOGIAMU ...cvevieeeetieieiiie sttt s e
Nutné kroky pied perfuzni analyzou ..........c.cooeeveiiiiiniiininiinincne.
Perfuzni @nalyZa........cccceveeeeiiiiiiiiiniie e

Vizualizace a uloZEeNi MAP ...ceovevveeveeieniieiiiiciciie e

Seznam symbolu, veli¢in a zkratek

5. Seznam priloh

A. Uzivatelska prirucka

B. Vysledné Perfuzni mapy

20
20
21
22
27
31

33

36

37

39

41

42

44



SEZNAM OBRAZKU

Obr. 1: Ruzné prubéhy podélné a pricneé relaxace [4] ......ccocveveriveiininenieiiecicies 4
Obr. 2: Plnéni k-prostoru po zig-zag trajektorii pfi pouziti EPI sekvence [5].................. 6
Obr. 3: Srovnani snimkl z nativniho obrazu (A) a z obrazu s pouzitim kontrastni latky
(B) pfi Ty vazené akviziCi [7] c.eecveveeveireniiiiiiiiiciiiciec et 7

Obr. 4: Srovnani velikosti molekul riznych kontrastnich latek [8]..........cccoeiviniinnnin. 8
Obr. 5: Graf zavislosti koncentrace kontrastni latky na Case, vyznacené parametry time
to peak (TTP) a plocha pod kiivkou (AUC) [12]....cccoiiiiiiiiiiiiiiiiieiiens 10

Obr. 6: Srovnani snimkd pii pouziti sekvenci SE-EPI (vlevo) a GE-EPI (vpravo) [16] 14
Obr. 7: Postup metody DSC-MRIL......cccccccoiiiiiiiiiiiiiii e 15
Obr. 8: Ziskani kiivky zavislosti intenzity signalu na Case z registrovanych obrazi..... 16
Obr. 9: AIF pied prokladem GVF (Cerchovana kiivka) a po ném (plna kfivka) [13].... 18
Obr. 10: Hlavni menu grafické aplikace...........cocvevveveiiiiiiiiiiiiiiiiiiicciccie s 22
Obr. 11: Chybova hlaSKa .......cc.oooiiieiiiiniiiiiiiiiiiic e 23
Obr. 12: Okno pro piehrani SEKVENCE ........ccccveiiiiiiiiiiiiiiiiii e 23
Obr. 13: OKno pro VYDEr ATF ....c.coiiiiiiiiiiiiiiieiiie s 24
Obr. 14: Diagram funkce odstraneni SUMU ... 25
Obr. 15: Signal z ROI ve tkani pred a po KONVEIZi.........cccccovvuiiiniieniiiiciicieeciiee 26
Obr. 16: Originalni snimek (vlevo) a snimek po konverzi (vpravo) .........c.cccceevvriennne. 26
Obr. 17: Originalni snimek (vlevo), logicka maska (uprostred), ofezany snimek (vpravo)
......................................................................................................................... 28

Obr. 18: Diagram vypoctu nové (posunuté a Skalované) AIF ..o, 30
Obr. 19: Kiivky ziskané v pribéhu optimalizace .............ccecvveiveiieiiiiieniniiinicieeias 30
Obr. 20: Vzhled okna pro vizualiZaCi Map ..........eecueeuiiiiiiiiiiiieiie et 32
Obr. 21: Mapy CBF [ml/100 ml tkané . min], zleva pacient 4, pacient 7, pacient8........ 34
Obr. 22: Mapy MTT [s], zleva pacient 4, pacient 7, pacient 8 ............coccevveveieniriiennnnne. 35
Obr. 23: Mapy CBV [m1/100ml tkané], zleva pacient 4, pacient 7, pacient §................ 35



Obr. 24: Mapy CBV vypocitené z central volume teorému [ml/100 ml tkan€], zleva
pacient 4, pacient 7, PACIENE 8........oevvuiieriiieeiiieeieie ettt 35



SEZNAM TABULEK

Tabulka 1:
Tabulka 2:
Tabulka 3:
Tabulka 4:
Tabulka 5:
Tabulka 6:
Tabulka 7:

Parametry ze vstupniho SOUDOTIU..........ccoiviiiiiiiiiiiiic e, 20
Pocate¢ni odhady a omezeni stavovych promeénnych .........cccececeiiiiiinnnns 29
Informace o ulozenych datech..........ccooceeieiiiiiiiiiiiiiiiii 32
Hodnoty perfuznich parametrti podle [10] ......cccoceviviiviiiiininiiiiniiieceicene. 33
Pramérné hodnoty perfuznich parametrd z map bez filtrace........................ 33
Priumérné hodnoty perfuznich parametrd z map po medianové filtraci ....... 33

Parametry kiivek AIF vybranych sekvenci ..........ccccoviiiniiiiniiiinnn, 34



UvVOD

Tato prace se zabyva metodou DSC-MRI, ktera je jednou z moznosti kontrastniho
perfuzniho vySetfeni pomoci magnetické rezonance. Vystupem vysetfeni touto metodou
jsou tzv. perfuzni mapy, které se v klinické praxi pouzivaji zejména k zobrazeni
a hodnoceni cévnich mozkovych pfihod, stanoveni pritomnosti abnormalni tkané€ nebo

hodnoceni hemodynamickych parametra.

Cilem této prace je popis moznosti kontrastniho vySetfeni pomoci magnetické
rezonance, zejména pak samoziejmeé metody DSC-MRI a vytvoreni grafické aplikace,
ktera umozni provést vSechny kroky nutné pro perfzuni alanyzu a vizualizaci perfuznich
map. Nejdiive jsou v textu rozebrany zakladni principy konvencniho nativniho
zobrazovani magnetickou rezonanci, nasleduje kapitola vénovana zobrazovani MR
s kontrastni latkou. Dale uz se prace vénuje vyhradné metodé DSC-MRI, jsou zminény
vyhody a omezeni této metody, pouzité sekvence a cely popis postupu zobrazovani
touto metodou. Posledni kapitola se zabyva realizaci a popisem vyse zminéného
grafického prostredi a programu v prostifedi MATLAB.

V piiloze bakalaiské prace se nachazi uzivatelska pfirucka, kterd jednoduse
popisuje postup prace v programu od spusténi az po ulozeni vyslednych perfuznich map

a také vysledné perfuzni mapy nékterych pacienta.



1. ZAKLADNI PRINCIP MRI

MRI, neboli magnetic resonance imaging, je zobrazovaci metoda, ktera vyuziva
interakce tkani lidského téla s magnetickym polem a radiofrekvencnimi pulsy
s frekvenci jednotek az stovek MHz.

K pochopeni principu MRI je nutné znat vlastnosti tkané na Grovni atomd. Proton
v jadie ma kladny elektricky naboj a vykazuje mechanicky moment hybnosti, takzvany
spin. Pii rotaci protont v jadfe atomu dochazi ke vzniku magnetického pole, které je
charakterizovano magnetickym momentem. Dalsi vlastnosti protonu je jejich sklon
parovat se, v disledku ¢ehoz je makroskopicky projev jejich magnetického momentu
nulovy. Zobrazeny pomoci MRI mohou byt jenom ty atomy, které magneticky moment
vykazuji, tedy maji lichy pocet protont v jadre. Z tohoto hlediska se MRI vyborné hodi
pro zobrazovani tkani lidského téla. To je slozeno z vyznamné casti z vody, pfiCemz

vodikova jadra obsahuji pouze jeden proton [1].

1.1 Fyzikalni zaklady jevu magnetické rezonance

V lidském téle jsou protony orientovany zcela nahodné a kvili tomu dochazi také
k vzajemnému vyruSeni jejich magnetickych momentd. Aby byl signal zplisobeny
pohybem magnetickych momenti detekovatelny, je nutné, aby byly protony
orientovany stejnym smeérem. K tomu dojde po umisténi do dostate¢né silného vné&jsiho
magnetického pole (popisovaného pomoci magnetické indukce By). Osy rotace protont
se nato¢i bud’ ve sméru magnetizace vnéj§iho pole, nebo proti nému. Dochazi tedy
k rozstépeni energetickych hladin, pfi¢emz orientace proti sméru magnetizace vnéjSiho
magnetického pole je energeticky narocné€jsi a zaujima ji méné protont. Vzhledem
k rozdilu poctu protont na obou hladinach, dochazi ke vzniku vektoru magnetizace Mz
ve sméru vngj§iho pole By. Cim v&tii je By, tim vétsi je vysledny My [1].

Vektor My je slozen ze dvou slozek, a to z podélné (longituidalni) magnetizace ve
smeéru silocar vnéjsitho magnetického pole a z pficné (transverzalni) magnetizace. Pfi¢na
magnetizace bude ve vnéjsim magnetickém poli nulova, nebot jednotlivé protony
v termodynamické rovnovaze precesuji s riznou fazi. Precesni pohyb je vyvolan
vzajemnym pusobenim sily, ktera se snazi natocit magneticky moment jadra do sméru
vnéjsiho pole a sily vyvolané plsobenim setrvacnosti rotujiciho jadra. Frekvence

precesniho pohybu se nazyva Larmorova frekvence a je linearné zavisla na indukci



vné¢jSiho magnetického pole By a gyromagnetického poméru y viz rovnice (1). Je to
jedind, tzv. rezonancni frekvence, na které lze jadra urcitého prvku vybudit [2]. Tato

rovnice je dana predpisem
=7 By. (D

Gyromagneticky pomér je velicina, ktera ma pro rizna jadra riznou hodnotu. Pro
nejpouzivangjsi jadro 'H je rovna 42, 58 MHz/T [1].

1.2 Blochiv makroskopicky model jevu MR

Uvazujme skupinu protond 'H, kterd se nachdzi ve vn&j§im magnetickém poli.
Jednotlivé protony se, jak uz bylo zminéno, nachazeji na dvou moznych hladinach
a zaroven také vykonavaji precesni pohyb s Larmorovou frekvenci. Aplikaci vhodného
radiofrekvencniho pulsu, dojde k vyméné energie mezi pulsem a jadrem, a magneticky
moment jadra muze byt, pravé v zavislosti na energii pouzitého RF pulsu, vychylen
o urcity uhel.

Frekvence pouzitého RF pulsu musi byt shodnd s Larmorovou frekvenci jader
v fezu, ktery chceme zobrazit. V tom piipadé dojde ke zfazovani jednotlivych
magnetickych momentt a slozka vysledného vektoru magnetizace v roviné€ x, y bude
nenulova. Tento stav nazyvame fazovou koherenci magnetickych momenti. Zarover se
zvétsSovanim slozky pificné magnetizace dochdzi samoziejmé ke zmenSovani slozky

podélné magnetizace [2].

1.3 Relaxacni ¢asy

Pokud dojde k ukonceni pusobeni RF pulsu, dochazi k postupnému zaniku piicné
slozky vektoru magnetizace, coz je zpusobeno postupnym rozfazovanim magnetickych
momentu jednotlivych protonovych jader. Tento jev je oznaCovan jako relaxace. Pri
zanika pricné slozky Mz dochazi k vyméné energie, v podobé elektromagnetického
zafeni a to jednak mezi jadry a prostfedim a také mezi jadry a okolim, které nazyvame
miizkou (lattice) [3]. Rizné prubéhy podélné i pii¢né relaxace v raznych tkanich
ukazuje Obr. 1. Prvni graf ukazuje zavislost velikosti Mz v ose z na Case. Jednotlivé
kiivky ukazuji rtzné prubéhy podélné relaxace a tedy rozdilné T, relaxacni Casy
riznych tkani. Druhy graf ukazuje zavislost velikosti Mz v roviné x, y na case, kdy
jednotlivé kiivky reprezentuji rizné prubéhy piicné relaxace a tedy rizné T, relaxacni
Casy. Odlisnostmi téchto prubéhti je dana modulace obrazu.



Pfi rotaci Mz v roviné€ x, y muze na vhodné umisténé pfijimaci civce dochazet
k zachyceni volné indukovaného signalu, neboli FID (free induction decay). Ten nabyva
své amplitudy pifi maximalnim podilu pfiéné magnetizace. Po ukonceni pusobeni
excitacniho RF pulsu dochézi k plynulému poklesu pfijimaného signalu s exponencialni
obalkou, jejiz Casova konstanta je T,* [2].

1.3.1 T, relaxacni cas

T, relaxacni Cas je doba, za kterou dojde k obnoveni 63% puvodni hodnoty podélné
slozky vektoru magnetizace [3].

Pfi zanikani vektoru pfi¢né magnetizace dochazi k predani spinové energie jadra
miizce, proto také byva oznaCovana jako spin-mfizkova, pfipadné podélna, relaxace.
Rychlost tohoto typu relaxace je zavisla na teploté, koncentraci magnetickych jader
a viskozité prostiedi. Ty doba v zivych tkéanich je obvykle v rozsahu 500-1500 ms [2].

1.3.2 T, relaxacni cas

T, relaxacni Cas je doba, za kterou dojde k poklesu pficné magnetizace na 37% puvodni
hodnoty [3].

Tato relaxace byva takové oznacovana jako spin-spinova nebo pfi¢na. T, relaxacni

Cas je také ovliviiovan nehomogenitou vnéj§iho magnetického pole Ts, pfipadné

i nehomogenitami magnetického pole T, mezi jednotlivymi jadry. Pokud tyto
. r w r w7 * W r W

nehomogenity neni mozné zanedbat, hovoiime o T, relaxacnim Case. T, doba se

v zivych tkanich pohybuje v rozsahu 50-150 ms [2].
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Obr. 1: Razné priubehy podélné a pii¢né relaxace [4]



1.4 Pulsni sekvence

Pro sbér dat a urCovani T, a T, relaxa¢nich Casu jsou obvykle pouzivany periodicky se
opakujici RF pulsy nebo jejich razné kombinace. Mezi zakladni parametry sekvence
patii TE a TR. TE, (echo time) je ¢as od stfedu vyslaného RF pulsu do stfedu
detekovaného echa. TR (repetition time) oznacCuje Cas, ktery uplyne mezi po sobé
jdoucimi RF pulsy. T, vazené obrazy maji zpravidla kratké TR 1 TE, kvili potlaceni
susceptibilnich efektd, naopak T, vazené obrazy maji oba ¢asy dlouhé. Dlouhé TE je
nutné pro potlaceni T, efekti [1].

Dalsim pojmem je FA (flip angle), sklapéci uhel. Velikost FA, tedy energie
pulzu, urcuje miru vychyleni vektoru Mz z termodynamické rovnovahy po aplikaci RF
pulsu. Pro kazdou sekvenci lze odvodit vztah mezi akvizi€nimi parametry a Urovni

signalu [1].

1.4.1 Spin-echo sekvence

SE sekvence jsou pouzivany pro urceni T, doby. Skladaji se z periodicky se opakujicich
90° RF pulst nasledovanych 180° RF pulsy. Po 90° pulsu se zanou magnetické
momenty jednotlivych spinii v roviné x, y okamzit¢ rozfazovavat, a to z divodu
pritomnosti nehomogenit pole. Preklopeni 180° pulsem tyto nehomogenity kompenzuje
a ma za nasledek opétovné zfazovani spini. Opét tedy nastava stav fazové koherence,
tzv. stimulované echo. T, Ize vyhodnotit z obalky slabnoucich opakujicich se ech po
aplikaci ne€kolika refokuzacnich 180° RF pulst v Case za sebou. Vyhodou této sekvence

je vysoky pomér signal Sum, za nevyhodu mizeme oznacit dlouhou akvizici [2].

1.4.2 Gradient-echo sekvence

GE sekvence jsou rychlejsi, protoze 180° RF puls zde zcela chybi a 90° RF puls je
nahrazen pulsem, ktery vektor magnetizace vychyli je o 10° - 50° [3]. Z divodu absence
180° RF pulsu ovSem nejsou kompenzovany nehomogenity magnetického pole a GE

sekvence jsou tedy T,* vazené. [1]

Pomoci rychlych gradientnich sekvenci gradient echo planar imaging (GE-EPI) lze
ziskat obraz za méné nez 120 ms. Nevyhodou metody je pfitomnost susceptibilnich
artefaktd, tedy nachylnost k nehomogenitam B vnéjsiho magnetického pole. Dilezitym
faktorem je také typ pouzité EPI sekvence, respektive trajektorie, ktera je pouzita pfi
snimani k-prostoru. EPI sekvence vyuzivaji spiralni nebo zig-zag trajektorie [1]. Zig-

zag trajektorie je také ukazana na Obr. 2.
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Obr. 2: PInéni k-prostoru po zig-zag trajektorii pii pouziti EPI sekvence [5]

1.5 Tvorba a rekonstrukce MR obrazu

Zakladnim algoritmem pro rekonstrukci obrazu MR je Fourierova transformace.
Informace o frekvencich v jednotlivych voxelech jsou ukladany do tzv. k-prostoru, coz
je komplexni 2D matice. Standardné se pro prostorové kdédovani MR signalu pouzivaji
tfi mechanismy, a to selektivni excitace, fazové kodovani a frekvencni kédovani. U 3D

sekvenci se pouziva dalsi fazové kodovani v ose z [3].

Pro kédovani v ose z, tedy pro vybér vrstvy, kterou chceme zobrazit, se vyuziva
gradientu magnetické indukce By v ose z. Protoze Larmorova frekvence je linearné
zavisla na By, mizeme RF pulsem svhodnym frekvencnim slozenim selektivné
excitovat pouze protony vybrané vrstvy. Ty budou procesovat se stejnou frekvenci ve
stejné fazi [6]. Dale probihd koédovani v roviné x, y a to opét pomoci pridavnych
gradientnich poli. V rovin€ y pouzivame fazové kodovani, jehoz gradient je kratce
zapnut po odeznéni RF pulsu. Velikost tohoto gradientu je pokazdé jina a odpovida
raznym fadkim k-prostoru. Frekvence precese v té chvili zavisi na poloze protonu.
Po vypnuti gradientu protony opét precesuji s Larmorovou frekvenci, ale doslo u nich
k linearni zméné faze. Pro kodovani ve sméru osy x je pouzit gradient frekvencniho
koédovani, ktery je zapnuty béhem piijmu echa. Tento gradient je bifazicky, obsahuje

rozfazovaci a vycitaci fazi, ptiCemz v prub€hu druhé faze je nameéteno echo [1].



2. KONTRASTNI MRI

Pfi kontrastnim MRI nesledujeme kontrastni latky jako takové, ale pozorujeme zmeénu,
kterou jejich pfitomnost ptisobi na jadra vodiku v jejich okoli. Kontrastni latky mohou
ovlivnit MR obraz Ctyfmi zpusoby, a to zménou spinu nebo protonové hustoty,
zkracenim T; a T, relaxacnich casi, zrychlenym rozfazovanim spini zptisobenym

mistnimi nehomogenitami magnetického pole nebo posunem rezonancni frekvence [6].

Nejdulezit€jsi vlastnosti kontrastnich latek v MRI je zkracovani relaxacnich Casu.
V ptipadé T, vazené akvizice se kontrastni latka projevi v obraze tak, ze dojde
k rychlej§imu navratu M, do termodynamické rovnovahy a nasledné pii prevraceni
do roviny x, y ziskdme vétsi FID signal a tedy vyssSi intenzitu jasu. V T; vazeném
obraze je tedy sledovana oblast, na rozdil od scény bez pouziti kontrastni latky,
hypersignalni, tedy svétla. Tento jev je dobfe viditelny na Obr. 3. Zkraceni T,
relaxacniho Casu muze byt zpusobeno vysokou koncentraci kontrastni latky, coz muze
vést ke vzniku lokalnich nehomogenit magnetického pole. Z tohoto divodu dochazi
k rychlej§imu rozfazovani magnetickych momentid jednotlivych protonovych jader.
V T, vazeném obraze dochazi k poklesu intenzity signalu, protoze jednotlivé vektory se
vlivem lokélnich nehomogenit vice rozfazovaly. Oblast zajmu se bude proti nativhimu

obrazu jevit tmavsi [6].

Obr. 3: Srovnani snimku z nativniho obrazu (A) a z obrazu s pouzitim kontrastni latky (B) pfi T,
vazené akvizici [7]

Zrychleni rozfazovani magnetickych dipolt spinii kvili mistnim nehomogenitam,
tedy tzv. T,* efekt, byva pfitomno zejména v T, vazenych obrazech. Nehomogenity
jsou zpusobeny prochazejici paramagnetickou kontrastni latkou. Vlivem nehomogenit,

jak jiz bylo zminéno, dochazi ke zkraceni T, relaxacniho ¢asu. Tento jev se nazyva



magnetickd susceptibilita, ¢esky nachylnost nebo citlivost, a je vyuzivan v metodé
DSC-MRI [6].

2.1 Kontrastni latky pro MRI

Pfi vybéru vhodné kontrastni latky se musime zabyvat nékolika parametry a vysledek
musi byt kompromisem mezi Casem, za jaky je kontrastni latka vyloucena z téla,
toxicitou latky a schopnosti latky ovliviiovat relaxacni rychlosti tkané. Relaxivita je
vlastnost kontrastni latky. Je to linearni zéavislost mezi koncentraci kontrastni latky
a relaxacni rychlosti. Difuzibilita kontrastni latky je dana velikosti jejich molekul, jejich
tvarem a nabojem. Porovnani velikosti molekul riznych kontrastnich latek zobrazuje
Obr. 4 [8].
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Obr. 4: Srovnani velikosti molekul riznych kontrastnich latek [8]

Obecné¢ kontrastni latky pro MRI d€lime na neselektivni, CasteCné selektivni, cilené
a aktivované. Nejcastéji pouzivané v klinické praxi jsou neselektivni latky. Jsou to malé
molekuly, které slouzi ke zkraceni jak T; tak T,* relaxacnich Cast [8]. Dale je lze také
délit podle jejich chovani v magnetickém poli na paramagnetické (ionty kovi — Gd**,
Mn**, Fe’), superparamagnetické (tzv. SPIO — superparamagnetic iron oxide
nanoparticles) a feromagnetické (Fe) [6].

Nejcastéji  pouzivanou kontrastni latkou je gadolinium, které patii mezi
lanthanoidy. Jeho ionty jsou pro ¢loveéka toxické, nebot’ blokuji kalciové kanaly. Tento

jev je eliminovan navazanim gadolinia na ligand a vytvorenim chelatu. Téch existuje



nékolik druht, ale nejpouzivanéj$im znich je Gd-DTPA. Nejcastéji pouzivanou
kontrastni latkou, ktera nepatfi mezi lanthanoidy, je mangan. Ve formé chelatu Mn-

DPDP je pouzivan zejména pro zobrazeni slinivky a jater [8].

2.2 Perfuzni kontrastni MR metody

Tfi nejvyznamnéjsi metody perfuzniho kontrastniho vySetfeni pomoci magnetické
rezonance jsou arterial spin labeling MRI, dynamic contrast enhanced MRI a dynamic
susceptibility contrast MRI. Tato kapitola se vénuje pouze ASL-MRI a DCE-MRL

2.2.1 Arterial spin labeling (ASL-MRI)

ASL je perfuzni metoda, ktera se od dale zminénych metod poméme zasadné lisi. Jako
endogenni , kontrastni latka“ je u ni pouzivana magneticky znacena voda v arterialni
krvi. Na protony zde pusobime 180° RF pulsem a takto znacCena arterialni krev proudi
do oblasti, kterou chceme zobrazit. Invertované magnetické momenty znacenych
protond zpusobi zménu magnetizace dané tkan€. Tim dojde také ke zméné intenzity
signalu a vtéto chvili snimame obraz. Stejnou scénu snimame také bez oznacené
arterialni krve. Po provedeni subtrakce snimku ziskavame perfuzni obraz, ktery nam

poskytuje informaci o pratoku krve, coz je kvantitativni parametr [9].

Hlavni vyhoda této metody je jeji neinvazivnost, diky pouziti krve jako kontrastni
latky. Z toho plyne, ze je mozné opakovat perfuzni vySetfeni, aniz by dochazelo
k potencialnimu nebezpeci pro pacienta. Mezi nevyhody metody ASL naopak patii

nizky pomér signal-Sum [10].

Metoda ASL je v praci uvedena pouze pro uplnost metod MRI vyuzivajicich
kontrastni latku, ale neni predmétem prace, ztoho divodu nebude podrobnéji

rozebrana.

2.2.2 Dynamic contrast enhanced (DCE-MRI)

DCE je metoda, ktera pfi zobrazeni vyuziva kontrastnich latek, které jsou vétSinou
difuzibilni, coz znamend, Zze prochazi cévni sténou. Tyto kontrastni latky jsou
pacientovi podany nitrozilné. Tato metoda je standardem pro perfuzni zobrazovani

organd, kromé mozku [11].

Metoda je zalozena na pouziti T; vazenych obrazii a detekci zmeén relaxacni
rychlosti, které jsou zpasobeny prichodem kontrastni latky tkani. Rez, ktery chceme

zkoumat, zobrazujeme také bez pouziti kontrastni latky, abychom mohli porovnat



zménu intenzity signalu v jednotlivych voxelech, a pro kvantitativni odhad T; Casu
azmény R;. Pii méfeni DCE metodou lze pouzit vice raznych sekvenci. Bé€zné je
pouziti gradientnich sekvenci, nejcastéji sekvence FLASH (fast low angle shot). Pro ty
je charakteristicky flip angle mensi nez 15° a snaha po nasnimaném echu eliminovat
zbytkovy vektor piicné magnetizace. T, efekty, které by zpusobovaly nezadouci pokles

signalu, jsou eliminovany ¢asem TE, dlouhym fadové jednotky milisekund [8].

Ze ziskanych dat je hodnocen tvar kiivek zavislosti intenzity signalu na case
v definované oblasti zajmu. Toto hodnoceni muze probihat bud’ nekvantitativné, tedy
vizualng, nebo pomoci farmakokinetickych modeld. Nekvantitativné hodnocené
parametry jsou time to peak (TTP) nebo plocha pod kiivkou (AUC), které jsou
zobrazeny na Obr. 5. Farmakokinetické modely jsou obecné déleny na modely prvni
a druhé generace a na modelech nezavislé, tzv. model free metody. Pomoci modelt
prvni generace (napiiklad Toftsiv model) je mozné ziskat nasledujici parametry: objem
extravaskularniho extracelularniho prostoru EES (ve) a pfenosovou smérovou rychlostni

trans

konstantu z vaskularniho prostoru do EES (K™"). Pfenosova smeérova rychlostni

konstanta z EES do vaskularniho prostoru k., je vypoctena z rovnice (2) [10]

kep - gtrans | o
Ve
V piipadé€ pouziti rozsitenych Toftsovych modeld je mozné urcit i objem krevni
plasmy (vp). Z druhé generace modeli (tzv. modely s wvaskularni fazi), lze
s vykonnéj§im hardwarem a rychlejsim vzorkovanim odhadnout i1 dalsi parametry,
napiiklad pratok krve mozkem (F,), produkt permeabilita-plocha cévni stény (PS),
extrakeni frakci (E) nebo v,,. PouZitim technik bez analytického modelu je mozné ziskat
napiiklad 1 Casova dilatace kiivky (MTT) nebo objem krve, které ovSem nelze

povazovat za kvantitativni [11].
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Obr. 5: Graf zavislosti koncentrace kontrastni latky na case, vyznac¢ené parametry time to peak
(TTP) a plocha pod kiivkou (AUC) [12]
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Zminéné parametry jsou ziskany aplikaci perfuzni rovnice (3) [8]
C,(t)=C,(t) TRF(t)*F,, 3)

kde Ci(t) znaci koncentraci kontrastni latky v tkani v Case t, TRF(t) je rezidualni funkce
tkané, kterd popisuje pravdépodobnost vyskytu kontrastni latky ve voxelu v Case t

a C,(t) je arterialni vstupni funkce (arterial input function - AIF).

Z vyslednych map perfuznich parametrii 1ze detekovat tumory riznych organd,
naptiklad prsu, vajecnikl, prostaty nebo plic. Stejné tak je mozné zachytit metastazy
nebo kontrolovat uspéSnost 1é€by. Pokud v nadorové tkani dochazi k tzv. angiogenezi,
tedy k vytvoreni vlastniho cévniho fecist€ pro vyzivovani tumoru, intenzita signalu pii
pruchodu kontrastu je, v porovnani se zdravou tkani, zvySena. Naopak, pokud je
nadorova tkan nekroticka, oblast je hypoperfuzni [8].

2.2.3 Dynamic susceptibility kontrast (DSC-MRI)

Vzhledem k tomu, ze DSC-MRI je pfedmétem této prace, bude ji vénovana samostatna
nasledujici kapitola.
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3. DYNAMIC SUSCEPTIBILITY CONTRAST
(DSC-MRI)

DSC-MRI, také nazyvana bolus tracking, je zobrazovaci metoda, kterd vyuziva
kontrastni latky a T, nebo T,* vazené obrazy. Je to standardni metoda pro MR
zobrazovani a hodnoceni perfuze mozku, diagnostiku mrtvice nebo hodnoceni nadora
[11]. Kromé toho se vyuziva také k hodnoceni hemodynamickych parametrt, jako jsou
prutok krve (CBF), objem krve (CBV) nebo MTT.

Fyzikalni veli¢ina magnetickd susceptibilita (y) slouzi k popisu chovani latky
umisténé do vné&j§tho magnetického pole. Po vlozeni objektu (tkan€) do wvnéjsiho
magnetické pole By dojde k vytvofeni magnetického pole s magnetickou indukci Biy

uvnitt objektu. Velikost B, popisujeme rovnici (4)
Bim:BO'(l-i-){). (4)

U paramagnetickych latek ve vnéj§im magnetickém poli dochazi k tomu, ze
molekuly latky se snazi natocCit se ve sméru vnéjSiho pole, ¢cimz dojde k jeho zesileni.
Magneticka susceptibilita paramagnetickych latek je tedy vétsi nez 1. Molarni
susceptibilita potom udava velikost magnetické susceptibility na jednotku kontrastni
latky [10].

Nejb&znéji pouzivanou kontrastni latkou pro DSC metodu jsou vyse zmiriované
chelaty gadolinia, které jsou podavany intravendézn€. Rozlozenim molekul kontrastni

latky v intraven6znim prostiedi dochazi k vytvoreni susceptibilniho gradientu [10].

3.1 Vyhody a omezeni

Zakladnim predpokladem nejbéznéjsich modelti je neporusena hematoencefalicka
bariéra (BBB). V tomto piipadé molekuly kontrastni latky zstavaji uvnitf vaskularniho
prostoru a nedochazi k jejich difuzi do okolni tkan€. Za predpokladu, ze nedochazi
k extravazaci kontrastni latky, jsou ziskany platné intravaskularni hemodynamické
parametry CBV, CBF a MTT. V oblastech, kde k extravazaci dochazi, naptiklad
v dasledku pfitomnosti nadorové tkané€, unika kontrastni latka do extravaskularniho
prostoru, coz vede ke zkresleni ziskanych parametrti [13]. Pii neporusené BBB je také

predpokladan dominantni efekt T, ¢i To* relaxace. T, efekty jsou v tomto pfipadé,
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vzhledem k malému objemu krve v mozkové tkani, Casto zanedbavany. Vliv T, efektt
se zvySuje se snizujicimi se TE a TR a se zvétSujicim se FA. Pfi porusené BBB mohou
byt T, efekty v signalu dominantni [14].

Nevyhodou metody DSC-MRI je také nelinearni zavislost mezi AR,* a velikosti
cév. Tato nelinearita je zpusobena vlivem hematokritu. Zde je potom piedpokladana
konstanta proporcionality, ktera charakterizuje vztah mezi koncentraci kontrastni latky
a intenzitou MR signalu jak v arteriich, tak v malych cévach [10]. DalSimi nevyhodami
jsou napfiklad nizky pomér signal-Sum, coz je pro dynamické metody typické, nebo
pfitomnost susceptibilnich artefakt. V tkani v blizkosti velkych cév také muze

dochazet k nadhodnoceni perfuze, z divodu pritomnosti PVE artefaktu [14].

Vyhodou DSC-MRI metody je jeji celkove kratsi doba akvizice ve srovnani s DCE.
Meéfeni ve vaskularnim prostoru zdravého mozku se odehrava ve velké rychlosti, na AIF
muzeme vidét dva peaky, které ukazuji dva pruchody kontrastni latky celym
vaskularnim systémem. Pokud by kontrastni latky unikala, snimani by muselo byt delsi.
Doba trvani DSC akvizice s pokrytim celého mozku zavisi na pouzité sekvenci a poctu
fezl. S prodluzujici se dobou akvizice roste senzitivita k pfitomnosti pohybovych

artefaktll, zejména u nespolupracujicich nebo vazné€ nemocnych pacientu.

3.2 Sekvence

Protoze pruchod kontrastni latky tkani trva jen nékolik sekund, je nezbytné pouziti
rychlych sekvenci, naptiklad EPI nebo FLASH. Pro T, vazené obrazy se pouzivaji SE
sekvence, pfi kterych je vSak pokles intenzity signdlu mnohem mensi nez u GE
sekvenci. Z tohoto davodu je také pii pouziti SE-EPI sekvenci aplikovana dvojnasobna
davka (0,2 mmol/kg) kontrastni latky, nez pii pouziti GE-EPI sekvenci [15]. Bézné jsou
pouzivany GE sekvence, a to z divodu krat§i doby vzorkovani scény, pouziti mensiho
objemu kontrastni latky a pfijatelného poméru kontrast Sum [14]. Srovnani snimku pfi
pouziti sekvenci SE-EPI a GE-EPI je zobrazeno na Obr. 6.

Pro optimélni zobrazeni s GE sekvencemi je ideadlni nastavit hodnotu TE tak, aby
byla co nejbliz8i To* Casu. Problémem je, ze To* Cas v arterii je krats$i nez T>* Cas ve
tkani. ReSenim je pouziti multi-echo nebo multi-echo gradient-echo sekvenci, ve
kterych se TE méni od nejkrat§iho po nejdelsi a jsou ziskany kvalitativni T,* Casy.
Doba TE je ale nepfimo umeérna poméru signal Sum. Délka TR stejné tak ovliviuje
pomér signal Sum a navic 1 pfesnost odhadu F,, ve tkani. Hodnota TE ve tkani spada do
rozmezi 40-60 ms, TR by nemélo byt delsi nez 2 s [14].
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Obr. 6: Srovnani snimku pii pouziti sekvenci SE-EPI (vlevo) a GE-EPI (vpravo) [16]

3.3 Pacientska data

Pacientska data, ktera byla pouzita pfi zpracovani této prace obsahovala snimky
mozkovych nadort, tzv. glioma IL.-IV. stupné. Data byla ziskana na pfistroji SIEMENS
Magnetom Avanto 1,5 T. Nasledujici seznam udava dalsi souvisejici parametry.

e Pouzita sekvence — 2D EPI single shot,

e kontrastni latka — Gadovist, davka 10 ml,
e tloustka vrstvy — ST = 3,6 mm,

e TR =1550ms,

e TE =31ms,

e FOV =165 x 200 mm,

e vycitani k-prostoru trajektorii zig-zag.
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3.4 Postup zobrazovani DSC-MRI

Postup zobrazovani metodou DSC-MRI zahrnuje nékolik krokd, které schematicky

zachycuje Obr. 7.

Registrace obrazu

A 4

Lokalizace scény

Vybér oblasti AIF a ROI

\ 4

Perfuzni analyza — modelovani

h 4

Vizualizace perfuznich map

A\ 4

Zhodnoceni perfuznich map, diagnéza

Obr. 7: Postup metody DSC-MRI

3.4.1 Registrace obrazu

Pritomnost pohybovych artefakti v naméfenych datech mize mit vliv na kvalitu dalsiho
zpracovani. Proto muze byt nejdiive provedena registrace obrazl, ktera zajisti, ze
vysledné obrazy budou dokonale slicované. Moznou technikou registrace obrazil je
napftiklad volba zakladni referen¢ni matice, vuci které se ostatni snimky registruji [17].
Tento krok nicméné neni pro samotnou perfuzni analyzu nutny, proto v programovém
feSeni neni zahrnut. Na Obr. 8 je naznaCeno ziskani prubéhu kiivky zavislosti intenzity

signalu na Case z registrovanych obraza.
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Obr. 8: Ziskani kiivky zavislosti intenzity signalu na ¢ase z registrovanych obrazu

3.4.2 Lokalizace scény

Pocatecni lokalizace scény je krok, kterym lze znacn€ ovlivnit rychlost analyzy.
Vypocet perfuze na trovni pixeld v celém fezu muize byt pomérné zdlouhavy. Pro
zrychleni je proto vyhodnéjsi, pracovat pouze se zajimavou casti scény. Nutnym
predpokladem je samoziejmé jeji znalost, napfiklad na zakladé statickych snimka

s vysokym rozliSenim.

3.4.3 Konverze

Pro hodnoceni hemodynamickych parametrd, je nutné transformovat intenzitu signalu
v kazdém voxelu na signal umérny koncentraci kontrastni latky. Tento krok je dilezity
pro odstranéni zavislosti na pouzitém hardwarovém vybaveni, napiiklad civkach.
Koncentrace kontrastni latky je také linearné zavisla na zméné relaxacni rychlosti Ry*.
Nasledujici rovnice popisuji zavislost mezi danymi veli¢inami pii zanedbani T, efektt

[8]
S (t)

C (t)=—k -AR, = '1
(1) R 5)

kde S(t) znaci intenzitu signalu ve tkani v ¢ase t, Sy je intenzita signalu pred prichodem
kontrastni latky a k; je konstanta proporcionality, jejiz velikost zavisi na tkani,
kontrastni latce, velikosti magnetické indukce vné&jsiho magnetického pole, pouzité
sekvenci, pouzité civce a dalSich parametrech. [8]
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3.4.4 Vybér oblasti

Pro ziskani hemodynamickych parametrt, je nutné z nasnimanych obrazu peclivé
vybrat dvé oblasti, a to oblast zaymu (ROI) a oblast vyzivujici arterie ze které je ziskana
arterialni vstupni funkce, coz je prakticky zavislost signdlu umérmého koncentraci
kontrastni latky na Case v této arterii. Tato kiivka je ziskana také z ROI tkané.
Dekonvoluci obou kiivek jsou ziskany parametry jako MTT nebo lokéalni CBF [8]. ROI

je vybirana z oblasti tkan€, ze které maji byt zjistény perfuzni parametry.

AIF ziskana z oblasti vyzivujici arterie mize byt zkreslena napfiklad PVE
artefakty, nebo podhodnocena vlivem Sumu ¢i disperzi. V idealnim piipadé by kiivka
zavislosti signalu umérného koncentraci kontrastni latky na ¢ase méla ukazovat odezvu

na nekonecné kratky priuchod kontrastni latky. To samoziejmé v praxi neni mozné [14].

Je rozliSovana globalni a lokalni AIF. Pii globalni AIF je vybrana jedna oblast, ze
které je AIF ziskana a je nasledné pouzita stejnd pro celou tkan. V tom ptipadé je ale
urcita vzdalenost mezi mistem, kde byla ziskana AIF a oblasti ROI ve tkani. Vlivem
této vzdalenosti muze dojit ke zpozdéni ptichodu bolusu nebo disperzi tvaru bolusu
kontrastni latky. Aby nedoslo ke Spatnému odhadu perfuznich parametra, je lepsi pouzit
lokalni AIF, ktera je ke zpozdéni nebo rozptylu méné nachylna, nicméné je v praxi hiie
extrahovatelnd. Jako oblast z4jmu pro ziskani AIF zde lze pouzit i vétsi cévy, které
sledovanou oblast vyzivuji. Nevyhodou tohoto pfistupu jsou PVE artefakty, kdy
dochazi k ovlivitovani AIF signalem z voxela v okoli mensi cévy [13].

3.4.5 Perfuzni analyza - modelovani

Kli¢ovym krokem perfuzni analyzy metodou DSC-MRI je pouziti matematickych
modelt a dekonvoluce konvertovanych kiivek C, a C; z rovnice (3). Dekonvoluce je
pouzivana, protoze zpracovavana data obsahujici Sum a tedy nelze pouzit klasickou
inverzni filtraci. Vzhledem k velké nachylnosti vysledku dekonvoluce k odchylkam
zpusobenym Sumem, je nutné pouzit tzv. omezenou optimalizaci, aby ziskana data byla
fyziologicky pfipustna. Pouzita dekonvoluce mize byt na modelu zavisla
(parametricka) nebo na modelu nezavisla (neparametricka), pfipadné mize byt zvolen

statisticky pristup [14].

Pfi pouziti na modelech zavislych metod je tvar TRF(t) analyticky popsan, kdezto
na modelech nezéavislé metody neptfedpokladaji zadné odhady cévniho zasobeni a CBF
i TRF(t) jsou povazovany za neznamé. Je ovSem nutné stanovit aspon zakladni
predpoklad pro prabéh téchto funkci, naptiklad, ze TRF bude v Case klesajici apod.

Dekonvoluce je pfi nezavislych metodach provadéna pouzitim Fourierovy transformace
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nebo linearni algebry [15]. Z divodu velké senzitivity k Sumu neni Fourierova
transformace doporuCovanym postupem. Pristup zalozeny na linearni algebte vyuziva
tzv. singular value decomposition (SVD) algoritmus. Ten je vice nachylny ke zpozdéni
signalu mezi tkani a oblasti AIF, nicméné existuji postupy, jak tento artefakt eliminovat
[10].

Dale je vhodné, aby vysledny soucin CBF.TRF(t) byl dekonvolovan s tzv. gamma

funkeci, kfivkou s hladkym, nezaSuménym prabéhem, danym rovnici (6) [13]
YE)=A-(t-ty) e, ©)

kde ty je ¢as pfichodu bolu kontrastni latky a A, a, b jsou dalsi parametry. Proklad GVF

zajisti eliminaci vlivu recirkularizace kontrastni latky, jak ukazuje Obr. 9.
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Obr. 9: AIF pred prokladem GVF (Cerchovana kfivka) a po ném (plna kfivka) [13]

Poté je mozno ziskat presn€j§i CBV, ktery vyhodnocujeme pouze z prvniho

pruchodu kontrastni latky tkani, pomoci rovnice (7) [10]

tl
[ewyat
CBV = Ky - 15107 ) (7)
[AIF(e)de
0

kde xy je korekéni faktor zavisly na hematokritu a tl je doba trvani prvniho prichodu
kontrastni latky. Diky prokladu gamma funkci nemusi byt vysledek tolik regulovan
a dochazi i k potlaceni artefakt(i, vzniklych zmifiovanou recirkulaci kontrastni latky ve
sledované tkani. Nevyhodou je mozna ztrata informaci o fyziologii, z divodu pouziti
analytické funkce, a nikoli funkce ziskané z métenych dat [14]. Ziskana data jsou pred

dal§im pouzitim regulovana, zejména jsou z nich odstranény vysokofrekvencni slozky.
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Obecné hladina regulace zavisi na poméru SNR signalu. Pokud budou data malo
regulovana, mohou byt nestabilni a nefyziologicka, naopak pokud jsou regulovana

ptili§, vysledna kiivka bude az moc vyhlazena a miize dojit k podhodnoceni F, [14].

3.4.6 Vizualizace perfuznich map

Vystupem DSC-MRI metody, jsou tzv. perfuzni mapy, které vypovidaji o CBV, CBF
i MTT.

CBF je zdekonvolovanych kiivek ziskano jako maximum vyhlazené kiivky
TRE(t). Jestlize je pouzity model exponencialni, potom je maximum kfivky v pocatku.
CBYV je potom pocitano jako pomér integrali kiivky signalu imémeého koncentraci
kontrastni latky ve tkani a AIF, s ohledem na hematokrit. Na zakladé central volume
teoremu je MTT je odvozeno a dopocitano ze dvou predchozich veli¢in podle vzorce (8)
[14]

CBV
Hodnoty jednotlivych parametri jsou vypocteny pro kazdy pixel zobrazeny

v barevné skale [14].

3.4.7 Zhodnoceni perfuznich map, diagnéza

Perfuzni mapy ziskané metodou DSC-MRI jsou v klinické praxi pouzivany
k diagnostice raznych chorob. Typicka je diagnostika mozkovych nadorti nebo akutni
cévni mozkové piihody. Diagnostické poznatky muze vySetieni pfinést také v pripadé
migrény, vaskulitid nervového systému, traumat, a i u pacientd trpicich epilepsii nebo

schizofrenii [10].

Diagnostika tumoru pomoci DSC-MRI je zalozena na detekci zvySeného nebo
snizeného prokrveni v oblasti nadorové tkané nebo na srovnéani se zdravou oblasti na
druhé hemisfére. Méfeni relativniho CBV v misté tumoru uzce koreluje
s angiografickym vysSetfenim prokrveni tumoru. Pomoci stejného parametru lze také
odlisit pokrocilejsi faze gliomu od rangjSich. Pfi diagndze akutni cévni mozkové
ptihody jsou na snimcich z DSC-MRI vysetieni vidét nasledky ucpani tepny na tkani,
a to v dobé, kdy zmeény jesté nejsou detekovatelné konvenéni MR. Stejné tak je metoda
pouzitelna v diagnostice Alzheimerovy choroby. Ta se na SPECT vySetieni projevuje
omezenim CBF v typickych oblastech. Pfi DSC-MRI je v téchto mistech sledovan nizsi
relativni CBV [10].
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4. REALIZACE METODY DSC-MRI

Nasledujici Cast bakalarské prace se vénuje vytvoreni grafické aplikace v prostiedi
MATLAB, kterd umozni pfevod intenzity signalu na signal umérny koncentraci
kontrastni latky, vybér AIF, vybér oblasti zaymu (ROI), perfuzni analyzu a vizualizaci

perfuznich map.

4.1 Pacientska data

Zpracovavana pacientska data byla anonymizovana a pacienti podepsali souhlas
s pouzitim dat pro vyzkumné ucely. Data byla ziskana vramci grantu GACR
GAP102/12/2308.

Data méla vzdy stejnou strukturu. Obsahovala proménné datal a data2 ve
formatu bunkového pole a strukturu info. datal a data?2 vznikla importem soubort
ve formatu DICOM, info potom na zakladé metadat ze soubori DICOM. Program

pracuje pouze s daty v tomto formatu.

Informace z burikového pole datal obsahuji pre-kontrastni sekvenci. Ta je
dilezita pro DCE analyzu. Ve zpracovani metodou DSC nejsou datal vyuZita.
Proménna data2 potom obsahuje sekvenci, kterd je analyzovana DSC metodou.
V dynamické sekvenci je zahrnuta i pre-kontrastni faze, tedy zaznam pred priichodem
kontrastni latky tkani. Struktura info obsahuje rizné dulezité informace o méfeni.
V programu je struktura info pouzivana pravé kvili zjisténi akvizinich parametri —
vzorkovaci periody Ts a ¢asu TE. Souhrn vybranych parametri ze vstupniho souboru je

zobrazen v Tabulka 1.

Tabulka 1: Parametry ze vstupniho souboru

datal (cell) Pre-kontrastni MRI sekvence
data2 (cell) MRI data
info (struct) Dulezité informace o datech
.experiment Nazev experimentu
.author Autor méfeni

20




.date Datum vytvoreni souboru
.datatype Datovy typ pro datal adata?2
.acq Akvizi¢ni parametry

.acq.Ts Vzorkovaci perioda [s]

.acq.TE TE interval

.acq. TR TR interval

.acq.FA Sklapéci uhel

4.2 Navrh programu

Program je koncipovan jako moduldrni a je spoustén zavolanim funkce menu, ktera

otevira vychozi okno. To je zobrazeno na Obr. 10 a nabizi sedm tlacitek.

Predavani informaci mezi jednotlivymi funkcemi probiha pomoci globalnich

proménnych. V celém programu je jich nadefinovano dvanact.

handles, struktura ktera uchovava vlastnosti grafickych objektt,
zpracovavana data datag,
struktura s informacemi o méfeni infogG,

Cislo aktualné zobrazeného snimku v okné pro prehrani sekvence

cislogG,
konvertovana data covndatagG,
kiivka AIF ATIFG,

pocCet pre-kontrastnich snimkt k vytvoreni primérného pre-kontrastniho

snimku pkG,
pocet frama, které maji byt ofiznuty ze zacatku kiivky AIF orezG,

mapy CBVG, CBVteoremG, CBFG aMTTG.
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Hlavni menu E=1 o e

NACTENi DAT

PREHRANi SEKVENCE

VYBER AIF

KONVERZE

PERFUZNiI ANALYZA

VIZUALIZACE MAP

ULOZENi DAT

Obr. 10: Hlavni menu grafické aplikace

4.3 Nutné kroky pred perfuzni analyzou

Po stisknuti tlacitka Nacteni dat je umoznén vybér novych vstupnich dat nebo
otevieni vysledki vyhodnocenych dat. Vyhodnocena data jsou takova, ktera jiz dfive
byla timto programem zpracovana a uloZzena. Tato moznost je vhodna naptiklad pro
prehledné zobrazeni vyhodnocenych perfuznich map nebo ziskdni informaci
o hemodynamickych parametrech z vybraného voxelu. Po zvoleni moznosti nasleduje
zobrazeni dialogového okna pro vybrani sekvence. Proménné data2 a info jsou
ulozeny do globalniho prostoru proménnych (workspace). Uzivatel je informovan, ze

data byla nactena.

Po stisknuti tlacitka Prehrani sekvence je provedena kontrola, zda jsou nactena
vstupni data, tedy jestli v globalnim prostoru proménnych existuji proménné dataG
a infoG. Pokud ne, zobrazi se chybova hlaska, viz Obr. 11. Jestlize jsou data nactena
spravné, je zavolana funkce prehrani, ktera otevira nové grafické okno. Celé okno
v prubéhu prochazeni obrazové sekvence je zobrazeno na Obr. 12. Je zde umoznéno
prehrat celou originalni sekvenci, pfipadné zobrazit pouze vybrany snimek a prochéazet
sekvenci pomoci tlacitek Predchozi snimek a Dalsi snimek. Krok pfehrani sekvence
neni nutnou podminkou pro provedeni perfuzni analyzy, ale je vhodny pro ziskani

predstavy o zpracovavané obrazové sekvenci, napiiklad o umisténi oblasti arterie.
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' Error = S

0 Nebyla nactena data.

Lok |

Obr. 11: Chybova hlaska

Prehrani sekvence =t RS

Piehrat celou sekvenci Zobrazit snimek Cislo e

Pfedchozi snimek ‘ ‘ Nasledujici snimek

Obr. 12: Okno pro piehrani sekvence

Po stisknuti tlacitka Vybér AIF je opét nejdiive provedena kontrola nacteni
vstupnich dat, pfipadné zobrazena chybova hlaska. Pokud je vSe v poradku, je zavolana
funkce ATIF okno a otevieno nové grafické okno s nadefinovanymi objekty. Aby byl
vybér AIF umoznén, tedy aby bylo aktivovano pfislusné tlacitko, je nutné zadat pocet
pre-kontrastnich snimkd. Program zaroven kontroluje, jestli je zadany znak Cislo. Ze
zadaného pocCtu snimkl je potom vytvofen pruméry pre-kontrastni snimek, ktery je
vyuzit pfi konverzi intenzity signalu ve vybrané oblasti na zménu relaxacni rychlosti
AR,*. Volitelnym krokem je zadani celého poctu snimki, o které ma byt ofezana AIF.
Z fyziologického hlediska je samoziejmé, ze prichod kontrastni latky arterii predchazi
pruchodu kontrastni latky tkani. Pokud by vSak uzivatel vybral data nevhodn€, mohlo
by se stat, ze by tato podminka splnéna nebyla. Proto program umoziiuje ofiznout
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zacatek kiivky AIF a tim ji posunout. O stejny pocet snimku jsou potom kiivky z ROI
ofiznuty od konce, aby byla délka signali z AIF a ROI stejna. Pokud nebude pole

vyplnéno, kiivky nebudou ofezany.

Tlacitkem Vybér AIF je zavolana funkce AIF funkce. Jejimi vstupy jsou
dataG, pkG, orezG a infoG. Vystupem je potom samotna primeéma kiivka
z manualné vybrané oblasti AIF ATFG. Vysledna kiivka z vybrané oblasti je zobrazena
do okna pod snimkem. Oblast, ktera byla vybrana, zistane barevné vyznaCena ve
snimku. Pokud byl zadan i pocet snimku k ofezani, je zobrazena také posunuta kiivka.
Vzhled okna na konci operace je zobrazen na Obr. 13. Je mozné, ze kiivka AR,* se
vlivem Sumu a dominantniho T; efektu v nékterych oblastech dostane do zapornych
hodnot. Fyziologicky to ov§em mozné neni, proto je nastaven prah minimalni hodnoty

“ . 1
relaxacni rychlostina 0 s™.

Vybér oblasti AIF = =

Vybeér oblasti arterie

Pocet prekontrastnich
snimka

Pocet snimku k ofezani

VYBRAT AIF

VYHLADIT AIF

o
o
=

Kfivka AIF
Posunuta krivka AIF

VYMAZAT AIF

delta R2* [1/s]
o
2

o

o
o
o
n
S
w
S
=
o
o
=)
[=2)
S

Obr. 13: Okno pro vybér AIF

Pocet pre-kontrastnich snimkii zadanych ve funkci AIF okno v dal§im kroku
vyuziva i funkce konverze. Obvyklym postupem je provést nejdiive konverzi a poté
vybirat oblasti zajmu. Z divodu vétsi uzivatelské privétivosti programu byl v tomto
ptipadé zvolen opaény postup. Za predpokladu, Ze bolus prichazi nejdiive do arterie je
nastaveni konverze pro AIF validni i pro ostatni oblasti. Funkce konverze uz
neotevira zadné dalsi okno a nepozaduje dalsi informace. Samotny zptsob konverze je

popsan na konci této kapitoly.
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Tlacitka v levé Casti okna umoziuji dalsi operace s vybranou kifivkou. Tlacitkem
Vyhladit AIF je volana funkce odstraneni sumu, jejimiz vstupnimi proménnymi
jsou kiivka, ktera ma byt vyhlazena krivka a struktura info. Vystupem je vyhlazena
kiivka vyhlazena. Funkce filtruje signal nulovanim spektralnich Car. Nejdiive je
ziskano spektrum signalu pomoci diskrétni Fourierovy transformace a nasledné jsou
pozadované spektralni cary nulovany. Opét je nastaven prah minimalni hodnoty
relaxacni rychlosti. Postup celé funkce je zobrazen na diagramu na Obr. 14. Tlacitko
Vymazat AIF, slouzi k odstranéni kiivky z AIF z okna 1 prostoru proménnych a vymaz

barevné oznacené oblasti v obraze.

Signal nastaveny nulami

Nulovani prisluSnych spektralnich | Volba mezni frekvence

car

Y

DFT!

Y

Nahrazeni zapornych hodnot 0

Y

Vysledny vyhlazeny signal

Obr. 14: Diagram funkce odstraneni sumu

Tlacitkem Konverze je volana funkce konverze, jejimiz vstupy jsou buikové
pole snimkt dataG, pocet pre-kontrastnich snimka pkG, ktery je znam jiz z vybéru
AIF a struktura s akvizinimi parametry infoG. Vystupem je buiikové pole
konvertovanych dat convdataG. Samotna konverze je provadéna podle
diskretizovaného vztahu (5), misto jednorozmérného signélu jsou zpracovavany obrazy.
S(t) je tedy postupné kazdy jednotlivy snimek a Sy je snimek, ktery vznikl

zpramérovanim pre-kontrastnich snimkl. Intenzita signalu pfed prichodem kontrastni
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latky v jednotlivych voxelech je ziskana vytvofenim celého prumérného pre-
kontrastniho snimku. Je také oSetfena velikost argumentu logaritmické funkce. Pokud je
hodnota argumentu, tedy podilu S(t)/So mensi nez 107, pak je argument prahovan na
tuto limitni hodnotu. O pribéhu konverze informuje waitbar. Signal z ROI ve tkani
pfed a po konverzi je zobrazen na Obr. 15, originalni snimek a snimek po konverzi

potom na Obr. 16.

700 - — - — - - - 0.01

600 |- -0

Intenzita signalu [-]
delta R2* [1/s]

S
=

500
0
Cas [s]

Obr. 15: Signal z ROI ve tkani pfed a po konverzi

Obr. 16: Originalni snimek (vlevo) a snimek po konverzi (vpravo)
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4.4 Perfuzni analyza

Skute¢ny prubéh relaxacni rychlosti v oblasti ROI je dan rovnici (3). Za predpokladu,

stejného prubehu kiivky z AIF je mozné jej modelovat pomoci rovnice (9)
ROImodel = AIF*(Fmodel - TRF - Ts), 9)

kde Ts je vzorkovaci perioda a TRF, neboli rezidudlni funkce tkané je vypocteno
z rovnice (10) [10]

TRF(t)=exp(—t/MTTmodel). (10)

Model TRF je analytickym feSenim jednokompartmentového modelu, ktery je zde
predpokladan. Z tohoto divodu je to model exponencialni. Parametry MTTmodel
a Fmodel jsou hledané optimalizované hodnoty mean transit time a pratoku krve. Tyto
parametry vyhodnocujeme pouzitim optimalizacniho kritéria, které je dano
minimalizaci sumy rozdili ¢tverci ROI a ROI model, coz je nejpouzivangjsi pristup
pro prokladani namétenych signali modelem. Optimalizacni kritérium je definovano

rovnici (11)

N
f—min= > (ROI(n) —ROI _model(n,x))z, (11)
n=1
kde n je index vzorku a N je celkovy pocet vzorka v sekvenci. Pribéh ROI model je
zavisly nejen na indexu vzorku n, ale predevsim na vyslednych hodnotach perfuznich
parametra vektoru x, které budou v této kapitole rozebrany dale.

Tlacitko Perfuzni amalyza vola postupné funkce perfuze okno,
perfuze funkce, orezani aoptimalizace. Funkce perfuze okno otevira
okno pro vybér oblasti zdjmu ve tkani. Zde je na vybér, zda bude perfuzni analyza
provadéna s originalni nebo vyhlazenou kiivkou AIF. Vyhlazena kfivka muze byt
pouzita, i kdyz nebyla v bloku Vybér AIF vykreslena. V tomto kroku je ziskéna
pomoci funkce odstraneni sumu, jak jiz bylo zminéno vySe. Nasledné je zobrazen
snimek a zavolana funkce perfuze funkce. Jejimi vstupy jsou datagG,
convdataG, ATFG nebo vyhlazena a infoG. Vystupem jsou pak Ctyfi proménné,
ve kterych jsou ulozeny perfuzni mapy CBVG, CBVteoremG, CBFG a MTTG. Prvnim
krokem v této funkci je vybér oblasti zajmu, ktery je proveden pomoci funkce

orezani. Oblasti zgmu je vtomto kroku mySlena oblast celého fezu pacientem.
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Odliseni tkané pacienta od okoli vyznamné urychli celou analyzu, hodnota voxelt
mimo vyfez bude nahrazena nulou a dale uz tyto voxely nebudou zpracovavany
optimaliza¢nim algoritmem. Snimky v pribéhu ofezavani jsou zobrazeny na Obr. 17.
V dal§im kroku je podle zvolené oblasti ofezana sekvence konvertovanych dat. Krok
vytvareni perfuznich map je z celého programu cCasové nejnarocnéjsi, na vypocetnim
stroji s procesorem Intel Core i7 CPU a paméti RAM 12 GB na UBMI FEKT VUT trva

cela operace 10 — 15 minut. O postupu operace informuje opét funkce waitbar.

Tvorba perfuznich map zacind prochazenim snimku logické masky z funkce
roipoly voxel po voxelu. Pokud je hodnota voxelu v masce rovna jedné, je
extrahovan prabéh zmény AR,* v daném voxelu zcelé sekvence. Kazdy voxel

v ofezané oblasti se tak vlastné béhem zpracovani stava oblasti z4jmu.

Obr. 17: Originalni snimek (vlevo), logicka maska (uprostied), ofezany snimek (vpravo)

Nasleduje volani funkce optimalizace. Vstupnimi proménnymi jsou dataG,
ATFG, prubéh zmeény relaxacni rychlosti ve zpracovavaném voxelu ROI a infoG.

Pouzitd optimalizace neomezend a nelinearni se tfemi optimalizacnimi parametry
xo = [F, MTT, ], kde

e Fje pratok krevni plasmy,
e MTT je mean transit time,

e U je stfedni hodnota gaussovského rozlozeni zrovnice (12), ktery je
specifikovan jako vzajemny posun kiivek z AIF a ROI, v literature uvadény
jako bolus arrival time (BAT).

Pro realizaci optimalizace je pouzita funkce 1sgnonlin, jejimiz vstupy jsou
funkce, ktera je optimalizovana, vektor optimalizacnich parametri xo, vektory jejich
omezeni 1lb, ub a blok options. Vtom jsou nastaveny detaily prabéhu

optimalizace, napiiklad
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e nastaveni odchylky funk¢ni hodnoty pro ukonceni optimalizace TolFun
(10™),

e nastaveni odchylky x pro ukon&eni optimalizace To1X (107),
e nastaveni maximalniho poctu iteraci MaxIter (500).

Pred samotnou optimalizaci je také nutné specifikovat pocatecni odhady a omezeni
jednotlivych perfuznich parametrii. Tyto hodnoty obsahuje Tabulka 2.

Tabulka 2: Poc¢atecni odhady a omezeni stavovych proménnych

Pocatecni odhad Omezeni
F [ml/(s*ml)] 1 10710
MTT [s] 10 107 - 90
u [pocet snimki] 2 1 — pocet snimkt

Aby nebyla analyza citliva na vzajemny posun kiivek z AIF a ROI je
implementovan posun kiivky AIF. Je zde namodelovana Gaussova kiivka, dostate¢né
uzkd, aby nedochéazelo k velkému zkresleni vlivem dilatace, se kterou je kiivka z AIF
konvolovana. Tato kiivka ma predpis (12) [18]

-’
f9=Ae—,, (12)
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kde A je amplituda, definovana na hodnotu 1 a p je stfedni hodnota, optimalizovany
parametr uréujici posun kiivky AIF a o° je rozptyl, definovan na hodnotu 0,8. Nova
kiivka z AIF je poté Skalovana, aby posunuta kfivka dosahla stejné amplitudy jako
ptivodni. Skalovani je provedeno tak, ze kazdy bod kiivky je nejdiive vydélen vlastnim
maximem kfivky a nasledné nasoben maximem pavodni AIF. Postup extrakce posunuté
a Skéalované AIF je znazornén diagramem na Obr. 18. Vykreslené kiivky pro jeden

voxel jsou zobrazeny na Obr. 19.
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AIF Gaussova kiivka
\ 4
Konvoluce
A\ 4 \ 4
Skalovani »  Posunuta AIF
\ 4
Nova AIF

Obr. 18: Diagram vypoctu nové (posunuté a Skalovan¢) AIF

Obr. 19: Krivky ziskané v prabéhu optimalizace
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Po ziskani hodnot optimalizovanych proménnych jsou vytvafeny mapy. Hodnoty
jednotlivych voxela v mapach CBF a MTT jsou ureny optimalizovanymi hodnotami
F model aMTT model. Hodnota voxelli v CBV mapé¢ je potom vypoctena z pomeéru

integralti podle rovnice (7), nicméné zde neni eliminovan vliv recirkulace. Druha mapa
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CBYV je vypoctena z central volume teorému, podle rovnice (8) a je zobrazovana pro
porovnani. Déle je zahrnut pfevod map z jednotek normalizovanych vzhledem k casu

a objemu do standardnich jednotek, které jsou
e MTT [s] — [s],
e CBV [-] * 100 — [m]/100ml tkané],
e CBF [ml/s*ml] * 6000 — [ml/min*100ml tkan¢].

Poslednim krokem je zahrnuti hematokrit faktoru, coz zajisti prepocet z krevni

plazmy na plnou krev. Hematokrit faktor je vypocten podle rovnice (13) [10]

1-Hart
Hf=r—",
f 1-Heap (13)

kde H,je hematokrit ve velkych arteriich (0,45) a H,p je hematokrit v kapilarach (0,25)
[10]. Konstantou H¢jsou vSechny mapy, kromé MTT, vynasobeny.

4.5 Vizualizace a uloZeni map

Po probéhnuti perfuzni analyzy nasleduje vizualizace vytvorenych map. Pfislusné
tlacitko vola funkci mapy okno. Ta otevira okno obsahujici tfi tlacitka. Tlacitko
Mapy bez filtrace zobrazi vsechny ¢tyfi mapy — MTT, CBF, CBV a CBV vypoctenou
z central volume teorému, bez uprav. Naopak tlaCitko Mapy po medianové filtraci
zobrazi v§echny mapy po filtraci maskou o rozmérech 3x3. Horni hranice barevné Skaly
je nastaveny podle voxelu s nejvyssi hodnotou. Pro lepsi zobrazeni je vSak u v§ech map
umoznéno tuto hranici ménit. Poslednim tlalitkem je Ziskat udaje z vybraného
voxelu, které umoziuje pomoci kurzoru vybér voxelu z jakékoliv mapy. Nasledné je
volana funkce data voxel, jejimiZ vstupy jsou soufadnice vybraného voxelu (x, y)
v perfuzni mapé, dataG, convdataG, AIFG a infoG. Vystupem jsou potom dvé
kfivky zmény relaxacni rychlosti v ¢ase ROI a ROI model. Ty jsou zobrazeny v grafu
v pravé Casti okna. Pod timto grafem je zobrazena tabulka, kterd obsahuje hodnoty
hemodynamickych parametrii ve vybraném voxelu jak z originalnich tak z pivodnich

map. Vzhled okna je zobrazen na Obr. 20.
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Nastaveni horni hranice barevné Skaly.
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Obr. 20: Vzhled okna pro vizualizaci map

Poslednim tla¢itkem v menu je Ulozeni dat. Toto tladitko otevira dialogové okno
pro ulozeni dulezitych proménnych do souboru  svychozim nazvem

vyhodnocena data. Informace o ulozenych datech zobrazuje Tabulka 3.

Tabulka 3: Informace o uloZzenych datech

Nazev proménné Obsah Datovy typ
dataG Zpracovavana data cell
convdataG Konvertovana data cell
AIFG Kftivka AIF double
CBVG Mapa CBV double
CBVteoremG Mapa CBV z central double
volume teoremu
CBFG Mapa CBF double
MTTG Mapa MTT double
infoG Obsahuje akvizicni struct
parametry
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DISKUZE

Zjisténé hodnoty perfuznich parametri byly porovnavany s hodnotami udavanymi
v [10], které ukazuje Tabulka 4.

Tabulka 4: Hodnoty perfuznich parametri podle [10]

F [ml/(g min)] MTT [s] CBV [ml/g]
Seda tkai mozku 0,69 + 0,21 59+3 0,068 + 0,01
Bila tkan mozku 0,36+ 0,13 6,3+3 0,038 + 0,01

Hodnoty perfuznich parametrii v jednotlivych mapach, bez ohledu na typ mozkové

tkané, ze tfi vybranych zpracovanych méfeni udavaji nasledujici tabulky. Tabulka 5

obsahuje hodnoty z map bez filtrace, Tabulka 6 potom hodnoty z map po medianové

filtraci. Tyto hodnoty byly vypocteny jako primér hodnot jednotlivych voxeli v ROL

Pro prepocet na jednotky zavislé na hmotnosti tkané byla pouzita hodnota hustoty
mozkové tkan€ 1,04 g/ml.

Tabulka 5: Primémé hodnoty perfuznich parametrii z map bez filtrace

Data CBF MTT [s] CBV [ml/g] CBVteorem
[ml/(g min)] [ml/g]

Pac 4, sec 13 8,06 2,68 0,29 0,18

Pac 7, sec 4 11,90 3,64 0,46 0,29

Pac 8, sec 8 13,83 1,99 0,18 0,17

Tabulka 6: Primérné hodnoty perfuznich parametri z map po medianove¢ filtraci

Data CBF MTT [s] CBV [ml/g] CBVteorem
[ml/(g min)] [ml/g]

Pac 4, sec 13 6,07 0,36 0,23 0,05

Pac 7, sec 4 9,82 0,84 0,39 0,10

Pac 8, sec 8 6,67 0,16 0,15 0,02
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Hodnoty blizici se srovnavacim vykazuje MTT z map pied filtraci, naopak F
dosahuje lepsSich hodnot v mapach po medianové filtraci. Hodnoty CBV se s filtraci
zasadné neméni. Hodnoty CBV z central volume teorému jsou ve vétsin€ piipadi mensi
nez hodnoty z CBV. Protoze ve standardnim vypoctu CBV nebyla zahrnula eliminace
recirkularizace, jsou hodnoty CBV z vypoctu z teorému vérohodnéjsi. Tato tfi méteni
byla vybrana nidhodné a nepredstavuji reprezentativni vzorek, proto z nich nejsou
vyvozovany zadné statistické vysledky. Neptesnosti ve vyhodnocenych datech jsou
pravdépodobné zptsobeny vybérem AIF. Ktivka bud’ byla vybrana z nevhodné oblasti,
nebo se v dané sekvenci vhodnéjsi oblast vilbec nenachéazela. Kiivka AIF by méla
idealné byt co nejuzsi a nejvyssi, se strmym nabéhem. Parametry kiivek AIF vySe
vybranych pacienti obsahuje Tabulka 7. Kfivka uzs§i nez cca 15 sse manualnim
vybérem prakticky nedala ziskat. Disledkem Siroké kiivky AIF je nizka hodnota MTT
atim padem méné strmy prubéh TRF. To samoziejmé nevhodné ovliviiuje i hodnoty

parametru F a nasledné¢ CBV.

Tabulka 7: Parametry kiivek AIF vybranych sekvenci

Data Amplituda [s'] Doba prichodu KL [s]
Pacient 4, sec 13 0,0375 15
Pacient 7, sec 4 0,0301 15
Pacient 8, sec 8 0,0534 14

Na naésledujicich obrazcich jsou vidét vysledné mapy pro vySe zminéné pacienty.
Vsechny tyto mapy jsou originalni, tedy nefiltrované. Obr. 21 zobrazuje mapy CBF,
Obr. 22 zobrazuje mapy MTT, Obr. 23 zobrazuje mapy CBV a Obr. 24 zobrazuje mapy
CBYV vypocitené z central volume teorému. Tyto mapy jsou zobrazovany pro srovnani
s mapami CBV. V pfiloze se nachazi vysledné mapy vice pacientl, a to v originalni

i filtrované verzi.

15000 15000

10000

10000

5000

Obr. 21: Mapy CBF [ml/100 ml tkan¢ . min], zleva pacient 4, pacient 7, pacient8
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Obr. 24: Mapy CBYV vypocitené z central volume teorému [ml/100 ml tkan€], zleva

pacient 4, pacient 7, pacient 8
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ZAVER

Ve své bakalarské praci jsem se zabyvala metodou DSC-MRI, jakozto jednou
zmoznych variant pouzitelnych pro perfuzni kontrastni zobrazovani magnetickou

rezonanci.

V praci nejdiive popsisuji zakladni princip konven¢niho nativniho zobrazovani
pomoci magnetické rezonance. Na zakladé provedené literarni reSerSe pouzitelnych
kontrastnich metod jsem napsala dalsi ¢ast prace, vénujici se jak kontrastnimu vySetteni

MRI obecné, tak 1 konkrétnim metodam, které je mozno pouzit.

Nejvétsi Cast prace potom vénuji popisu samotné metody DSC-MRI, jejim
fyzikalnim zakladim, vyhodam a omezenim a popisu jednotlivych krokt postupu
zobrazovani touto metodou a realizaci grafické aplikace v prostredi MATLAB. Tato
aplikace umoziuje prehrani kontrastni obrazové sekvence vybranych dat, manualni
vybér oblasti AIF a ROI ve tkani, konverzi intenzity signalu na signal umérny
koncentraci kontrastni latky, provedeni perfuzni analyzy a vizualizaci vytvotrenych
perfuznich map a ulozeni proménnych vytvofenych v pribéhu analyzy do externiho
souboru. Béhem analyzy jsou vypocitany celkem ¢tyii mapy — CBF, MTT, CBV a CBV
vypoctena pomoci central volume teorému. Primérné vypocitané hodnoty perfuznich
parametri jsem srovnala s hodnotami udavanymi v literatufe. Nepfesnosti byly
pravdépodobné zpusobeny bud nevhodnym vybérem oblasti AIF, nebo obecné
nepiitomnosti vhodné AIF v sekvenci. Toto je problémem vSech technik pracujicich

s méfenou AIF.

Aplikaci jsem testovala na pacientskych datech dodanych vedoucim. Pfiloha
obsahuje uzivatelskou pfirucku a vysledné perfuzni mapy nékterych pacientt originalni
i po medianové filtraci. Subjektivnim porovnanim map u jednotlivych pacientd lze
konstatovat, ze metoda se pii vypoctu chovala konzistentné. Zadani bakalarské prace

tedy povazuji za splnéné.
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SEZNAM SYMBOLU, VELICIN A ZKRATEK

Metody
ASL
DCE

DSC

MRI

Arterial Spin Labeling

Dynamic Contrast Enhanced

Dynamic Susceptibility Contrast

Magnetic Resonance Imaging

ZKkratky vztahujici se k akvizici

EPI

FA

FID
FLASH
FOV
GE

TE

TR

SE

Echo Planar Imaging
Flip Angle

Free Induction Decay
Fast Low Angle Shot
Field of View
Gradien Echo

Echo Time
Repetition Time

Spin Echo

kontrastni MR vysSetfeni zalozené na

T, kontrastu

kontrastni MR vysetfeni zalozené na

T,/T,* kontrastu

zobrazovani magnetickou rezonanci

sekvence EPI

sklapéci thel

volné indukovany signal
sekvence FLASH

zorné pole

gradientni echo

echo Cas

repeticni ¢as

spinové echo

Zkratky vztahujici se k perfuznimu MRI zobrazovanim

AIF

AUC
BAT
CBF
CBV

Arterial Input Function
Area Under the Curve
Bolus Arrival Time
Cerebral Blood Flow

Cerebral Blood Volume

39

arterialni vstupni funkce
plocha pod ktivkou
doba prichodu bolusu
prutok krve mozkem

objem krve v mozku



EES

GVF
MTT
PVE
ROI
SVD
TRF
TTP

Extravascular Extracelular Space

Blood Plasma Flow

Gamma Variate Function
Mean Transit Time

Partial Volume Effects

Region of Interest

Singular Value Decomposition
Tissue Residual Function
Time to Peak

Blood Plasma Volume

40

extravaskularni extracelularni
prostor

pratok krevni plasmy mozkem
funkce gamma

Casova dilatace kiivky
artefakty caste¢ného objemu
oblast zajmu

singularni rozklad

residudlni funkce tkané

¢as do maxima

objem krevni plasmy v mozku



5. SEZNAM PRILOH

A Uzivatelska prirucka

B Vysledné perfuzni mapy
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A. UZIVATELSKA PRIRUCKA

Vstupni data

Program predpoklada vstupni data, ktera obsahuji buitkkové pole data?2, ve kterém je
ulozena sekvence snimkl a strukturu info, ve které jsou ulozeny akviziCni parametry,

blize specifikované v Tabulka 1.

Hlavni menu

Grafické uzivatelské prostiedi se spousti zavolanim funkce menu. Tato funkce otevira
hlavni okno programu, které nabizi sedm tlacitek, kterd uzivatele intuitivné provedou

vSemi kroky nezbytnymi pro perfuzni analyzu.

Nacteni dat

Prvnim krokem je nacteni dat, ktera budou zpracovavana. Je mozné vybrat data Uplné
nova, na kterych bude analyza provadéna od zacatku, nebo nacist data, ktera timto
programem byla jiz v minulosti vyhodnocena a ulozena. Potom lze napfiklad prehledné
zobrazit vyhodnocené mapy, nebo dodate¢né ziskat informace o perfuznich parametrech

ve zvolené oblasti.

Prehrani sekvence

Tlacitko otevira okno, ve kterém je mozné celou obrazovou sekvenci prehrat, ptipadné
zobrazit pouze vybrany snimek. Tento krok neni k perfuzni analyze nutny, nicméné je
vhodny, pro ziskani predstavy o zpracovavané sekvenci, nebo napiiklad o umisténi
oblasti arterie. Dalsi kroky jsou jiz ke spravnému provedeni perfuzni analyzy zcela

nezbytné.

Vybér AIF
Po stisknuti tlacitka se otevie nové grafické okno. Zde je nutné zadat pocet pre-

kontrastnich snimka, tedy snimku, které byly ziskany pied prichodem kontrastni latky.
Dale je mozné zadat pocet framu, o které ma byt AIF ofiznuta. Tato moznost je
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nabidnuta pro pfipad nevhodného vybéru AIF. Pokud pole neni vyplnéno, AIF neni
ofiznuta. Je nutné, aby zadané hodnota byly kladna nenulova disla, jinak nebude dalsi
postup umoznén. Dal§im krokem je vybér oblasti arterie, ktera vyzivuje oblast zaymu.
Extrahovana, a pfipadn€ i ofezand, kiivka je zobrazena pod snimkem z MR obrazu
v samostatném grafu. Pomoci tlacitek v levé ¢asti muzeme kiivku vyhladit, ptipadné,
pokud neni vyhovujici, smazat. Pokud byla AIF ofiznuta, bude automaticky pouzita

v dalsi analyze.

Konverze

Po stisknuti tlacitka je provedena konverze intenzity signalu v kazdém voxelu na signal

umérny koncentraci kontrastni latky. Nejsou nutné zadné dalsi kroky.

Perfuzni analyza

Po stisknuti tlacitka je nutné vybrat, zda vypocty perfuzni analyzy budou provadény
s originalni nebo vyhlazenou kfivkou z oblasti AIF. Nasledné je nutné vybrat oblast

zajmu — naptiklad oblast hlavy.

Vizualizace map

Tlacitko otevira nové okno, ve kterém je mozné vybrat, zda zobrazené mapy budou
puvodni nebo po medianové filtraci. Jsou zobrazeny mapy CBF, MTT, CBV a CBV
vypoctené z central volume teorému. Poslednim tlacitkem lze ziskat perfuzni udaje
z vybraného voxelu. Po vybrani voxelu se zobrazi pribéeh relaxivity ve voxelu v Case a
jeho optimalizovand verze. Dale se zobrazi tabulky s hodnotami jednotlivych

hemodynamickych parametri v této oblasti.

Ulozeni dat

Tlacitko kulozeni vystupi a proménnych, které byly pouzity v pribéhu perfuzni
analyzy. Uklada pracovni data, kiivku z oblasti AIF, konvertovana data a vSechny

mapy.
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B. VYSLEDNE PERFUZNI MAPY

Pacient 3, sec 5

CBF [ml/min*100ml tkané] CBF po filtraci [ml/100ml tkané]
i - . 15000

10000

MTT po filtraci [s]

CBV [mI/100ml tkané] CBYV po filtraci [ml/100ml tkané]

CBV z teoremu [mI/100ml tkané] CBV z teoremu po filtraci [mI/100ml tkanég]

300 i

200

100

0
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Pacient 4, sec 13

CBF [mI/min*100ml tkané] CBF po filtraci [mI/100ml tkané]

15000

10000

l
u

CBV [mI/100ml tkang] CBYV po filtraci [mI/100ml tkané]

300
200

CBYV z teoremu [mI/100ml tkang] CBYV z teoremu po filtraci [mI/100ml tkan€]
400

300
200

100

50
40
30
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Pacient 5, sec 5

CBF po filtraci [mI/100ml tkané]

10000

10000

CBV po filtraci [ml/100ml tkané]
400 Pl AN &

CBV z teoremu [ml/100ml tkané] CBV z teoremu po filtraci [ml/100ml tkané]
300 -

150
100
50

200

100

0 0
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Pacient 7, sec 4

CBF [mI/min*100mI tkaneg] X 104

2

1.5

i
;
i

CBV [ml/100ml tkane]

600

400

200

CBYV z teoremu [mI/100ml tkané]

1500
1000
500

CBF po filtraci [mI/100ml tkané]

10000

MTT po filtraci [s]

CBYV po filtraci [mI/100ml tkané]

500
400
300

CBYV z teoremu po filtraci [mIl/100ml tkané]

500
400
300
200
100
0
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Pacient 8, sec 8

CBF [mI/min*100ml tkané] CBF po filtraci [ml/100ml tkané]
12000
10000 . 10000
8000
6000 :
MTT [s] MTT po filtraci [s]
80 30
25
60
20
15
10
5
CBV [mI/100ml tkané] CBYV po filtraci [mI/100ml tkané]
200
300
150
200
100
50

CBV z teoremu [mI/100ml tkané€] CBYV z teoremu po filtraci [mI/100ml tkané€]

300 300
200
100
0
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