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ÚVOD 

Metoda funkční magnet ické rezonance (fMRI) je hojně používaná modali ta funkč

ního neurozobrazování v nejrůznějších aplikacích zkoumání lidského mozku, zejména 

pro pochopení mechanismu neuronáln í aktivace. Nejčastěji je měřen tzv. B O L D 

(Blood Oxygenation Level Dependent) signál, k te rý je závislý na p o m ě r u oxyhemo-

globinu a deoxyhemoglobinu a jejich odlišných magnet ických vlas tnost í . Jakýkol iv 

vnější stimul na nervový sys tém m á za důsledek hemodynamickou odezvu, při k teré 

se změní poměr oxy/deoxyhemoglobinu, a tedy i tvar sledovaného B O L D signálu. 

f M R I vyniká zejména svojí neinvazivností , díky k te ré se těší velké oblibě jak v k l i 

nické praxi, tak ve výzkumu. 

V teoretické části t é t o práce je s t ručně uveden princip zobrazování pomocí mag

netické rezonance (MRI) . Pro porozumění zák ladn ím pr inc ipům funkční magnet ické 

rezonance jsou p o p s á n a její specifika oproti M R I a vysvět len princip a vznik B O L D 

signálu a jeho snímání . Kapi to la o akvizici f M R I dat se věnuje popisu f M R I expe

rimentu, t y p ů m jeho designu a p o t é sekvencím využívaným pro f M R I zobrazování. 

Kromě základních sekvencí jsou zde popsány zejména techniky rychlého n á b ě r u dat, 

nas tavení jejich p a r a m e t r ů a následný vl iv na kvali tu zobrazení . N a závěr teoretické 

části jsou vysvětleny metody předzpracování f M R I dat a nás ledného vyhodnocení 

pomocí s tat is t ické analýzy. 

V rámci prakt ické části jsou popsány typy sekvencí použi tých v rámci našeho 

měření v labora toř i mul t imodá ln ího zobrazování ( M A F I L ) na C E I T E C u M U a je

j ich konkré tn í parametry. Celkem bylo použi to sedm různých funkčních sekvencí 

s odl išnou mírou akcelerace akvizice na 26 zdravých dobrovolnících. Po n á b ě r u dat 

bylo provedeno jejich zpracování a vyhodnocen í v p rogramovém pros t ředí M A T L A B 

za použi t í toolboxu S P M 1 2 (statistical parametric mapping). V závěru jsou zhodno

ceny a okomentovány výsledky analýzy dat, na jejichž základě byl potvrzen prvotn í 

p ředpoklad o větší výtěžnos t i multi-echo sekvencí při rychlém n á b ě r u dat. 
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1 ÚVOD DO NEUROZOBRAZOVÁNÍ 

Mozek je společně se srdcem nej důležitějším o rgánem lidského těla. Koordinuje 

os ta tn í orgány, zprostředkovává n á m vjem okolního světa, umožňuje n á m zapama

tovat si informace, prožívat emoce nebo pohnout prstem na noze. 

S rychle pos tupuj íc ím technickým pokrokem bylo možné čím dál více detailněji 

mozek zkoumat jak po anatomické , tak po funkční s t ránce . Metody funkčního zobra

zování lze rozdělit na metody elektrofyziologické, tedy elektroencefalografii ( E E G ) 

a magnetoencefalografii ( M E G ) , a metody zobrazovací. Tyto poskytuj í mnohem 

vyšší rozlišení, jelikož jsou schopny mozek zobrazit tomograficky, tedy v řezech. Prv

ními funkčními zobrazovacími metodami byly pozi t ronová emisní tomografie ( P E T ) 

a jednofotonová emisní výpoče tn í tomografie ( S P É C T ) , později př ibyla funkční mag

net ická rezonance (fMRI). Ta vyniká o ř ád vyšším pros to rovým a až o dva řády 

vyšším časovým rozlišením než P E T a S P É C T . Další nespornou výhodou je nein-

vazivnost měření a absence ionizujícího záření . Nicméně f M R I sn ímání m á i některé 

nevýhody, např ík lad ve srovnání s elektrofyziologickými metodami stále ješ tě po

měrně dlouhou dobu akvizice nebo p ř í tomnos t silného magnet ického pole. Avšak 

výhody významně převládaj í a f M R I je jednou z nej významnějš ích metod pro zkou

mán í mozkové aktivity. [22] 

Pro studium mozku z funkčního hlediska pomocí M R I technik existuje několik 

p ř í s tupů - f M R I založené na úkolu, „rest ing state" f M R I a traktografie založená 

na difúzi. P ř ík l adem úkolu může být odezva na vizuální stimulaci v p růběhu akvi

zice. Název „rest ing state" je trochu zavádějící, jelikož mozek je po s t ránce funkční 

konektivity s tá le akt ivní . Subjekt leží v k l idu bez jakékoliv stimulace, za t ímco je 

jeho mozek skenován, aby byla detekována spon tánn í neuronáln í akt ivi ta v různých 

kort ikálních oblastech, k te ré tvoří sítě funkční konektivity (o konekt ivi tě pojednává 

kapitola 3.4). Difúzni zobrazování představuje velmi odlišný p ř í s tup k mapován í 

neuronáln í konektivity skrze 3D vláknové rekonstrukce pomocí anisot ropních cha

rakteristik zakódovaných do difúzních obrazů. [22] 

1.1 Princip zobrazování pomocí MRI 

Využit í jevu magnet ické rezonance (dále jen M R I ) je modern í zobrazovací meto

dou umožňující získat tomografické sn ímky zkoumané tkáně . Proces zobrazení je 

akt ivní , využívá se radiofrekvenčních (RF) pulzů. Jejich energie excituje vodíková 

j á d r a umís t ěná v silném magnet ickém poli , tedy vybud í je do vyššího energetického 

stavu. Tento stav je však pouze dočasný a při n á v r a t u na nižší energetickou hladinu 

dojde k vyzáření energie, k t e rá je regis t rována při j ímacími cívkami jako F I D (Free 
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Induction Decay) signál neboli echo. Návra t do původn ího energetického stavu je 

způsoben relaxačními mechanismy, nejčastěji se rozlišují časy T I , T2 a T2* . T I je 

časová konstanta udávající rychlost n á v r a t u vektoru tkáňové magnetizace do směru 

základního magnet ického pole. T2 je časová konstanta udávající rychlost poklesu 

t ransverzáln í složky vektoru tkáňové magnetizace k nule, kdy vlivem tepe lného po

hybu částic dojde ke z t r á t ě fázové koherence. T2 se ovšem liší od reá lného času, což 

je způsobeno nehomogenitami magnet ického pole a jeho distorzí, k t e r á je způsobena 

nehomogenní susceptibilitou měřeného objektu. P ř i reálných experimentech je tedy 

T2 kra tš í než by se očekávalo a tento reálný čas se značí T 2 * (efektivní t ransverzální 

relaxace). [22] 

S a m o t n á akvizice obrazových dat je znázorněna na obr. 1.1. Sn ímány jsou jed

notlivé body tzv. k-prostoru, kdy jednot l ivé sloupce reprezentuj í frekvenční kódování 

a ř á d k y fázové kódování. Získání s amotného obrazu je realizováno pomocí 2D Fourie-

rovy transformace. Rozměry obrazu, označované jako F O V (Field Of View) , v obou 

směrech jsou určeny jako převrácená hodnota vzorkovací periody b o d ů v k-prostoru 

v př ís lušném směru, jak je p a t r n é z t é t o rovnice [20]: 

FOV 
1 

~Kk' XD 
Velikost pixelu obrazu je d á n a jako převrácená hodnota dvojnásobku maximáln í 

hodnoty v k-prostoru. Tento vztah je zapsán rovnicí [20]: 

Ax 
1 

;i .2) 

Uí 
c 
O O c <D 
o> (ň TO 

FOVy 

Obr. 1.1: Schéma získání M R I obrazu na základě dat k-prostoru. Pomocí 2D dis

kré tn í Fourierovy transformace je z dat k-prostoru získán obraz sn ímaného řezu. 

P ř evza to z [20]. 
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Cílem M R (magnetic resonance) zobrazování je získání sn ímku s co nej lepším 

odlišením různých d ruhů tkán í , tedy s v h o d n ý m kontrastem. Toho lze dosáhnou t 

využ i t ím vhodné pulzní sekvence a volbou (nas tavením) edi tovatelných p a r a m e t r ů 

pulzní sekvence. Výsledný snímek, tj. kontrast mezi t káněmi , tak bude ovlivněn 

např . re laxačními časy T I , T2 nebo protonovou hustotou ( P D - Proton Density). 

Mezi základní parametry pulzní sekvence pa t ř í : 

• s k l á p ě c í ú h e l F A (flip angle), tedy energie R F exci tačního pulzu (čím větší, 

t í m delší je doba celkové relaxace); 

• r e p e t i č n í č a s T R (repetition time), udávající dobu opakování aplikace R F 

pulzu (krá tký čas T R = málo času na T I relaxaci); 

• a echo č a s T E (echo time), k te rý vyjadřuje dobu mezi exci tačním pulzem 

a detekcí rezonančního signálu. 

Základními pulzními sekvencemi jsou saturation-recovery (SR), spin-echo (SE), 

inversion-recovery (IR) a gradient-echo (GE) . S R se skládá ze série 90° R F pulzů, SE 

tvoří 90° R F pulz a jeden nebo několik následujících 180° pulzů a IR tvoř í sekvence 

180° a 90° R F pulzu. 

Z hlediska funkčního zobrazování je nej důležitější G E pulzní sekvence, kdy je 

k vyvolání rezonanční odezvy neboli echa, na rozdíl od SE , použi t gradient magne

tického pole. T í m dojde k rozfázování spinu a k jejich opě tovnému sfázování a vyvo

lání echa je t ř e b a aplikace gradientu s opačným znaménkem. O d S E techniky se G E 

liší t ím, že pokles amplitudy echo signálu je oproti ampl i tudě F I D signálu závislý 

na re laxačním čase T2* , výsledný obraz bude tedy T2*-váhovaný. Gradient echo m á 

kra tš í časy T E než metoda spin echo a pro excitaci se mohou použí t sklápěcí úhly 

menší než obvyklých 90°. To umožňuje použí t kra tš í časy T R a zajistit za tuto krá t 

kou dobu dos ta tečnou relaxaci tkáně , čímž se celý zobrazovací proces výrazně zkrát í . 

G E tedy předs tavuje základ pro modern í M R I , ze jména pro velmi rychlé snímání , 

tzv. E P I (Echo-planar Imaging). 

E P I je nejvíce využívanou technikou B O L D f M R I snímání , k t e r á vyniká svou 

rychlostí (snímání jednoho skenu t rvá asi 2-5 s). Jak již bylo řečeno, E P I sekvence 

je odvozena od G E techniky a vzhledem k tomu, že poskytuje T2*-váhované snímky 

je v h o d n á pro zobrazení B O L D efektu. Nevýhodou E P I sekvencí je jejich vysoká 

citlivost na nehomogenity magnet ického pole, ze jména na tzv. susceptibi lní artefakt, 

k te rý vzniká na rozhran í dvou t y p ů tkán í kvůli různé úrovni magnetizace mate r i á lů 

s různou hustotou za působení magnet ického pole [4]. Podrobněj i bude E P I sekvence 

p o p s á n a v kapitole 2.3.1. 

Jelikož práce se soustředí na funkční zobrazování, verze E P I sekvencí a mult i-

echo zobrazování, základní fyzikální principy M R I jsou nad její r ámec a mohou být 

dohledány např ík lad v [1, 22, 21]. 
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1.2 Funkční magnetická rezonance 
Funkční magne t ická rezonance neboli f M R I je jedna z nej důležitějších metod pro 

zkoumání neuronáln í aktivity a jej ímu porozumění . Zat ímco pomocí klasické mag

netické rezonance je získán ana tomický snímek s vysokým pros to rovým rozlišením, 

f M R I poskytuje snímky s mnohem nižším rozlišením, avšak jejich zisk je poměrně 

rychlý, konkré tně v j edno tkách sekund nebo s tovkách milisekund. Měření neuronáln í 

aktivi ty je pak možno dvěma způsoby. P r v n í možnost í je perfúzní f M R I , kde je sle

dován lokálně zvýšený p rů tok krve (perfúze) zkoumanou oblast í neuronáln í aktivity. 

D r u h á možnos t využívá faktu, že neuronáln í akt ivi ta se projeví zvýšenou metabo

lickou činností . Konkré tně změnou množs tv í oxyhemoglobinu a deoxyhemoglobinu 

v krv i . Metoda se označuje jako B O L D f M R I (blood oxygenation level dependent). 

Rovněž je možné zkoumat vývoj signálu v čase a na základě toho pomocí metod, 

k teré budou vysvětleny v dalších kapi tolách, analyzovat šíření informací mezi jed

not l ivými centry v mozku. [22, 12] 

1.2.1 B O L D signál 

Jak již bylo uvedeno výše, název je zkratkou anglického „blood oxygenation level de

pendent". Metoda založená na měření B O L D singálu tedy využívá změny v p o m ě r u 

obsahu oxyhemoglobinu a deoxyhemoglobinu v krv i . Kyslík je krví t r anspo r tován 

za p ř í tomnos t i bílkoviny zvané hemoglobin a jejich vazbou vzniká oxyhemoglobin. 

Hemoglobin, z něhož je již kyslík vyvázán se nazývá deoxyhemoglobin a m á para-

magnet ické vlastnosti. Oxyhemoglobin m á kyslík navázán a jeho fyzikální vlastnosti 

jsou diamagnet ické. Díky t ě m t o vlastnostem dochází k ovlivnění T 2 * vážených ob

razů, jelikož pa ramagne t i cký deoxyhemoglobin zvyšuje lokální nehomogenity pole, 

čímž zkracuje čas T2* . [22, 4] P r ů b ě h rela t ivní koncentrace oxyhemoglobinu a deo

xyhemoglobinu je znázorněn níže na obr. 1.2 

B O L D signál je klíčový pro metodu funkční magnet ické rezonance, tedy zobra

zení neuronáln í aktivity ve zkoumané části mozku. Aktivace neuronů v d a n é m místě , 

např . na základě stimulu, se projeví jejich aktivitou, a tedy zvýšeným metabolismem 

v tomto mís tě . V důsledku toho se změní poměr mezi oxyhemoglobinem a deoxyhe

moglobinem v krv i tak, že převažuje krev neokysličená. N a to zareagují receptory 

v cévách a regulační mechanismy se pos ta ra j í o zvýšení p ř ívodu okysličené krve do 

dané oblasti. Z toho vyplývá, že nervová akt ivi ta mozku př ímo souvisí s mí rou okys

ličení krve. Počá tečn í snižování hladiny oxyhemoglobinu je velmi malé a tomografy 

1,5 T, v Č R běžně klinicky využívané, ho nejsou schopny registrovat. Avšak nás ledná 

reakce herno dynamického sys tému způsobí , že v akt ivované oblasti vznikne přebytek 

okysličené krve, což je dobře registrovatelné konvenčními M R tomografy. [22] 
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Relativní koncentrace Oxygenůvaný hemoglobin 

Deoxygenovaný hemoglobin 

STIMULACE Čas 

Obr. 1.2: Změny v p o m ě r u relat ivních koncentrací obou forem hemoglobinu při neu-

ronální stimulaci, p řevza to z [36]. 

1.2.2 Hemodynamická odezva 

Časový p r ů b ě h B O L D signálu v konkré tn ím mís tě aktivace neuronáln í aktivity 

mozku měřený jako odezva na jednotkový stimul se označuje jako H R F (hemo

dynamic response function), tedy hemodynamická odezva. T í m t o stimulem může 

mít např ík lad akust ický nebo vizuální charakter. O k a m ž i t á hodnota měřeného sig

nálu je závislá na ak tuá ln ím p o m ě r u oxyhemoglobinu a deoxyhemoglobinu v dané 

oblasti, tedy jejich rozdí lnými magne t ickými vlastnostmi. Bezpros t ředně po akti

vaci neuronáln í t k á n ě dojde k poklesu signálu v závislosti na zvýšení koncentrace 

deoxyhemoglobinu po dobu asi dvou v teř in v důsledku zvýšené spot řeby kyslíku 

nervovými b u ň k a m i . Následně se zvyšující se perfúzí a p ř í sunem kyslíku začne pře

važovat oxyhemoglobin, t akže n a r ů s t á i signál. Jde o kompenzační reakci, k t e r á m á 

za následek dočasné převážení koncentrace oxyhemoglobinu, čímž se limituje z t r á t a 

Typický p r ů b ě h hemodynamické odezvy na stimul s vyznačením dob t rvání jed

notl ivých část í odezvy je znázorněn na obr. 1.3 

T 2 * signálu. [22, 4] 
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stimulační podnět (senzorický, motorický,..,) 

Obr. 1.3: Schématické znázornění lokální hemodynamické odezvy na stimul, pře

vzato z [23]. 

Po ukončení neuronáln í aktivi ty se hodnoty oxyhemoglobinu i deoxyhemoglobinu 

vracejí k původn ím h o d n o t á m . P ř í p a d n ý záporný p řekmi t je způsoben současným 

snížením toku krve a zvýšením krevního objemu po ukončení stimulu. Doba t rvání 

hemodynamické odezvy na k r á t k ý stimul je asi 15-25 vteř in . [22, 4] 
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1.2.3 Schéma typické f M R I studie 

Celý proces typické f M R I studie je znázorněn na obr. 1.4. J e d n á se o z jednodušené 

i lustrační schéma, k teré nemusí bý t vždy přesně dodržováno. Začíná s tanovením pr

votní hypotézy, kterou je t ř e b a pomocí celé studie ověřit. N a jej ím základě je vytvo

řen design experimentu, kde hraje roli i p ř í p a d n á stimulace. Následně jsou nab í r ána 

p o t ř e b n á data od skupiny subjek tů pomocí M R tomografu. Tato data jsou po t é 

předzpracována metodami zpracování obrazů, j akými jsou např ík lad registrace sek

vencí, normalizace a filtrace. N a takto př ipravených datech je provedena s ta t is t ická 

analýza, jej ímž v ý s t u p e m jsou kvan t i t a t ivn í metriky po t ř ebné pro celkové vyhod

nocení výsledků studie. Konečná interpretace může být provedena jak vizualizací 

zpracovaných dat, tak analýzou numerických charakteristik. 

Obr. 1.4: Schéma typické f M R I studie. P řevza to z [12]. 
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2 AKVIZICE FMRI DAT 
N a rozdíl od klasického s t ruk tu rá ln ího M R I měření , jehož úkolem je poskytnout ana

tomické snímky, f M R I slouží k úplně j inému účelu, a sice ke zmapování fyziologické 

změny v mozku b ě h e m akvizice. Je nezbytné sejmout dos ta tečně velké množs tv í 

dat, jelikož B O L D signál m á velmi nízkou hodnotu S N R (Signál to Noise Ratio) 

a k detekci změn je t ř e b a dos ta tečný objem dat. Podle t y p ů experimentu, k teré bu

dou podrobněj i popsány v kapitole 2.1, může být délka akvizice několik minut až 

několik desítek minut, experiment může být ale t aké prováděn pravidelně několik 

dní až týdnů . 

f M R I data jsou nab í r ána p ros t ředn ic tv ím klasického M R tomografu. Jeden sken 

reprezentuje jeden nasn ímaný objem. N a m ě ř e n á data jsou reprezentována 4D mat ic í 

tvořenou voxely a časovým p růběhem. Rozměr v řezu se může pohybovat od 64 x 

64 po 128 x 128 voxelů (vrstva je součást í 3D objemu) a počet řezů může kolísat 

v závislosti na tloušťce řezu typicky od 30 do 50. Velikost voxelu je zpravidla 3 x 3 x 

3 mm. Kval i ta a rozlišení výsledného obrazu jsou ovlivněny rovněž ha rdwarovými 

parametry M R tomografu. 

2.1 fMRI experiment 

Jak z označení funkční M R I vyplývá, při sn ímání dat je nezby tná aktivi ta měřeného 

subjektu. Experimentem je nazýván soubor bloků měření v M R tomografu. Jeho ná

vrh je pro měření klíčový a volí se na základě hypotézy, kterou j e v p lánu ověřit nebo 

zamí tnou t . Lze tedy zkoumat senzomotorické funkce, řečové funkce, emoce nebo pa

měť. Po té je důležitý také způsob stimulace a jeho percepce subjektem (zrakem, 

sluchem apod.). 

Akvizice je rozdělena na dvě hlavní části - sn ímání ana tomických sn ímků a sní

mán í funkčních snímků. Taktéž je n a s n í m á n klidový stav pro srovnání , jelikož není 

žádná univerzální klidová hodnota B O L D signálu a každý jedinec j i m á individuální . 

Snímání dat pro výpočet aktivi ty je prováděno opakovaně z toho důvodu, že úroveň 

B O L D signálu je velmi nízká a čas to nerozliši telná od šumu, tud íž je úkol prováděn 

vícekrát a nás ledně jsou pomocí statistiky detekována akt ivovaná mís ta . Kvůli nízké 

úrovni B O L D signálu se volí větší velikost voxelů, čímž se alespoň částečně vylepší 

S N R . 

Experimenty lze rozdělit na základě požadavků s tudi í do dvou skupin. V první 

skupině jsou experimenty zkoumající klidovou aktivi tu, tzv. resting state, kde je 

jako kl id považován stav, kdy subjekt leží bez pohybu a nevykonává žádnou činnost . 

Druhý typ experimentu zkoumá mozkovou činnost v závislosti na vnějších stimulech. 
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Podle u spo řádán í vnějších s t imulů pak lze design experimentu rozlišit na blokový 

a event-related. [22, 1] 

2.1.1 Blokový experiment 

J e d n á se o j ednoduchý a robus tn í design experimentu na principu s t ř ídání bloku sti

mulace a bloku bez stimulace, jak je p a t r n é z obr. 2.1. St imulační funkce je v p o d o b ě 

obdélníkového impulsu, př ičemž doba t rván í jednoho bloku stimulace je zpravidla 

10 v teř in až jedna minuta. K zesílení B O L D signálu v úsecích se stimulem dochází 

díky l ineárním vlastnostem hemodynamické odezvy. V p r ů b ě h u působení stimulu 

se H R F sčítají, čímž zesilují výsledný B O L D signál. Získaný p r ů b ě h B O L D signálu 

pak lze dobře analyzovat, n icméně není možné zpě tně zjistit tvar hemodynamické 

odezvy. Blokový experiment však i přes jeho robustnost nelze využí t ke všem účelům 

funkčního mapován í mozku. [22] 

Aktivní úsek 

T R = 4 s \ 
.snímání jednoho skenu 

Obr. 2.1: Schéma blokového designu f M R I experimentu, p řevza to z [12]. 

2.2 „Event-related" experiment 
Př i tomto designu experimentu jsou využívány krá tké stimuly, k te ré jsou zpravidla 

n á h o d n é a nejsou organizovány do bloků jako v předchozím př ípadě , viz obr. 2.2. 

Stimuly jsou proloženy kl idovými úseky o takové délce, k t e rá umožňuje sledování 

vývoje B O L D signálu v čase v rámci jednot l ivých s t imulů. Avšak odezva B O L D 

signálu na k rá tký stimul je ma lá a je tedy t ř e b a stimul několikrát opakovat, aby 

bylo možné získat velké množs tv í dat pro p r ů b ě h B O L D signálu. Tvar hemodyna

mické odezvy se získá zprůměrován ím B O L D signálu po aplikaci stimulu. Vzhledem 
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k tomu, že stimul je nutno m n o h o k r á t opakovat, jak již bylo zmíněno, je tento typ 

experimentu časově náročný. 

stimul A stimul B 

'Tl 
l l l l l l l l l l III l l l l l l l l l l II 

n * 
T R = 3 s 1 

Obr. 2.2: Schéma event-related designu f M R I experimentu, p řevza to z [12]. 

2.2.1 Smíšený experiment 

Jak z názvu vyplývá, j e d n á se o kombinaci předchozích dvou designů. Stimuly jsou 

uspo řádány do bloků, ale v rámci nich jsou druhy s t imulů různé. Smíšený experiment 

je vhodný v př ípadě , že po t řebu jeme analyzovat více s t imulů, k te ré se v časovém 

p růběhu výrazně liší. Využívá se k rozlišení mezi k r á t k o d o b o u a dlouhodobou akti

vací. [22] 

Pokud jsou v rámci s tanoveného designu experimentu a hypotézy data naměřena , 

může se př i s toupi t k jejich předzpracování , aby mohla být zpracována nějakou ze 

s ta t is t ických metod. 

2.3 Sekvence používané pro fMRI 

Klíčovou metodou používanou v f M R I je metoda E P I , k t e r á ale v základní p o d o b ě 

nedostačuje pro sn ímání rychlých dějů. Např ík lad sn ímání celého mozku s t loušťkou 

řezu 1 m m (cca 100 řezů) vyžaduje čas T R mezi 8 a 9 s, což neodpovídá p ředpo

k l adům pro f M R I a B O L D signál. Tento fakt vedl k aplikaci sekvencí využívajících 

tzv. multiband přís tupy, k teré budou vysvětleny později . Další urychlení akvizice 

bylo umožněno využ i t ím rekonstrukčních a lgor i tmů Parallel Imaging, k teré spočí

vají v redukci ř ádků k-prostoru. [10] 
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2.3.1 Echo Planar Imaging (EPI) 

E P I sekvence je díky k rá tkému skenovacímu tedy schopnosti redukovat vl iv 

časových změn signálu používána t éměř ve všech f M R I studiích. Dnešní M R tomo

grafy umožňují sejmutí jednoho E P I řezu v rámci desítek milisekund. N a rozdíl od 

konvenčních pulzních sekvencí (gradient echo, spin echo) je využ i ta odl išná tech

nika aplikace fázově-kódujících a frekvenčních grad ien tů (na obr. 2.3 označeno jako 

„phase" a „ readout" ) . V p ř ípadě E P I sekvence jsou získány jednot l ivé ř ádky k-

prostoru pomocí jed iného exci tačního pulzu s využ i t ím rychle spínaných fázových 

gradientů . Výběr řezu je nejčastěji p rováděn stejně jako u konvenčních sekvencí, tedy 

pomocí grad ien tů ve směru hlavního magnet ického pole BQ. [10, 1] 

Z pohledu realizace se rozlišují dva typy E P I sekvencí. P r v n í m typem je s ingle-

shot E P I , ve které jsou komple tn í data pro jeden řez z a z n a m e n á n a pomocí jediné 

excitace (obvykle až 128 ř ádků ) . D r u h ý m typem je m u l t i - s h o t E P I , ve k t e r ém jsou 

data pro jeden řez z a z n a m e n á n a b ě h e m několika excitací (např íklad obraz s 256 

řádky k-prostoru může být z a z n a m e n á n pomocí 4 excitací) , což výrazně prodlužuje 

dobu akvizice. Avšak velkou výhodou t é t o sekvence je, že s větší rychlostí sn ímání 

klesá vl iv a r te fak tů a distorze. Taktéž lze dosáhnout většího rozlišení. N a obr. 2.3 

je diagram spin echo E P I sekvence, ve které je získáno 11 ř ádků k-prostoru b ě h e m 

jediné excitace. [11] 

RF 

Sl ice 

Phase 

90ů ieoů 

-oAr—^/V 
J L 

JULnJUUUUUUL̂  

Readout 

Echo 

t ime 

n n i i r L T i r -

TE 

Obr. 2.3: Diagram spin echo E P I sekvence, každý pulz fázově kódujícího gradientu 

vytvoř í nový řádek v k-prostoru. P řevza to z [31]. 
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E P I sekvence lze použí t pro 2D i 3D akvizice, n icméně ve většině p ř ípadů jsou 

využívány p ř í s tupy založené na 2D akvizici , k t e rá používá or togonální gradienty pro 

všechny typy kódování - výběr řezu, fázové a frekvenční. V př ípadě 3D akvizice je 

využíváno vybuzení celého objemu namís to jednoho řezu s nás ledným fázovým kódo

váním i v rovině hlavního magnet ického pole B0. Konkré tn ími realizacemi jsou Echo 

Volume Imaging (EVI) nebo hybr idn í 3D E P I . V př ípadě E V I se j e d n á o „skutečné" 

3D E P I , pro tože rychlé p řep ínán í fázových grad ien tů je aplikováno v obou fázově 

kódovaných směrech. Nicméně, v p ř ípadě t é t o akvizice je dosahováno velmi špat

ného prostorového rozlišení, a proto není čas to používána. Hybr idn í 3D E P I metoda 

kombinuje konvenční fázové kódování v jednom směru a rychlé přep ínání fázových 

grad ien tů v d r u h é m směru. Nejčastěji je to realizováno jako multi-shot akvizice ve 

směru hlavního magnet ického pole Bq a single-shot v rovině na něj kolmé. [1, 17] 

Ve srovnání s konvenčními metodami G E a S E jsou E P I sekvence více citlivé 

na artefakty, nej výraznějš ím je „ ghosting" ve směru fázového kódování. Mohou ho 

způsobovat různé fyzikální jevy, např ík lad vířivé proudy, nebo nedokonalosti v kon

strukci M R I systémů. Tento artefakt může být po t lačen nebo ods t r aněn použ i t ím 

lepší kalibrace systému, metodami postprocessingu, popř . korekcí projevů ar te fak tů 

v rekonstrukčních algoritmech. Dalš ím artefaktem je v l iv chemického posunu, k terý 

se projeví t aké ve směru fázového kódování. Pro pot lačení tohoto artefaktu je n u t n é 

použí t metodu pot lačení l ipidů (tuku). [1] 

M u l t i - e c h o E P I 

Výše uvedený postup používá sn ímání dat v jednom čase T E a je označován jako 

single-echo E P I . V př ípadě 3T M R tomografu je obvykle nastavena hodnota T E 

v rozmezí 30 - 40 ms a po každé excitaci je provedeno sn ímání jednoho řezu. 

V práci P. K u n d u [25] je použi t p ř í s tup , ve k t e r ém je po jednom exci tačním pulzu 

provedeno sn ímání dat ve t řech různých časech T E . P r v n í snímek je z a z n a m e n á n 

v co ne jkra t š ím čase T E , po t é je bez další excitace provedeno sn ímání dalších sn ímků 

s vyššími časy T E . Tento postup je opakován pro každý řez. Použi t í kra tš ích časů 

T E , než u single-echo E P I , nepředs tavuje žádné omezení. P r v n í T E je nejkratš í 

možné s ohledem na zachování os ta tn ích p a r a m e t r ů akvizice, ve výše uvedené studii 

to bylo 15 ms. P ros t ř edn í T E odpovídá přibližně op t imá ln ímu času použ ívanému 

u single-echo E P I (cca 31 ms). T ře t í čas T E je pak nejbližší možný vzhledem k dané 

akvizici (minimální možný odstup je cca 17 ms). P ř idán í č tv r t ého echa nebo posun 

t ře t ího na vyšší hodnoty by vedlo i k prodloužení T R , což je již nežádoucí s ohledem 

na porovnán í př ínosu multi-echo akvizice při rychlém f M R I zobrazování. [25] 

Ukázka multi-echo sn ímání je na obr. 2.4. Z obrázku je pa t rné , že použi t í nejkrat-

šího času T E poskytuje nejvyšší intenzitu signálu, ale velmi nízkou úroveň kontrastu 
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mezi jednot l ivými čás tmi mozku (šedá hmota, bílá hmota a cerebrospinální teku

t ina - C S F ) . P ros t ř edn í hodnota T E m á nižší signálovou intenzitu, ale vyšší úroveň 

kontrastu. Poslední čas T E poskytuje ješ tě nižší intenzitu signálu, ale re la t ivně vy

soké hodnoty intenzity ve voxelech s nejvyšší hodnotou T2*. [25] 

3T Multi-echo EPI (2.5mm iso., TR=0.98s, G R A P P A 2 , MB=4) 

GOOOo TE=15ms 

TE=31ms 

Obr. 2.4: Multi-echo E P I snímky z 3T M R tomografu s použ i t ím P A T faktoru = 2 

(viz kapitola 2.3.2) a M B faktoru = 4 (viz t amtéž ) . P ř evza to z [25]. 

TE=48ms 

Hlavní výhodou tohoto postupu je možnos t modelování poklesu signálu vlivem 

času T 2 * pro jednot l ivé voxely. N a základě těch to informací lze lépe porozumět 

tvorbě jednot l ivých signálů a nás ledně pot lač i t nežádoucí artefakty. Závislost signálu 

na T E v jednot l ivých voxelech je možno popsat rovnicí [25]: 

S(TE) = S0-e-^TE, (2.1) 

kde i?2 je rychlostní konstanta poklesu signálu a odpov ídá převrácené hodno tě času 

T2*. So je max imá ln í signálová úroveň ihned po aplikaci exci tačního pulzu. Prolo

žením naměřených dat S(TE) v jednot l ivých voxelech je možné získat paramet r ické 

mapy, k teré odpovídaj í rozložení T 2 * a So v jednot l ivých voxelech. Pomocí tohoto 

postupu lze měř i t p ř ímo relaxační čas T 2 * (tzv. T 2 * relaxometrie). Celý tento po

stup je naznačen na obr. 2.5 níže. [25] 
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Obr. 2.5: T 2 * relaxometrie. A ) Proložení naměřených dat rovnicí 2.1. B) Snímky 

s různými časy T E v barevné modulaci. C) Výsledné paramet r ické mapy pro So 

a T2* . P řevza to z [25]. 

Pa rame t r i cká mapa T 2 * odpovídá úrovni okysličení t káně . M a p a So znázorňuje 

citlivost cívek, k t e rá je u rčena pozicí hlavy v cívce a geometr i í jednot l ivých cívkových 

elementů. Obě mapy mohou být odhadnuty pouze z jednoho časového okamžiku 

nebo jako p r ů m ě r z několika časově posloupných snímků. Existují i složitější modely 

pro odhad paramet r ických map, ale při dostupnosti nízkého p o č t u sn ímků s různým 

T E je výše popsaný model dostačující. S ros toucím p o č t e m snímků s různým T E 

bude výsledná mapa lépe reflektovat anatomii mozku. Sedá hmota a C S F budou 

lépe rozlišitelné na T 2 * paramet r ické m a p ě než při klasickém E P I . N a základě těchto 

p o z n a t k ů lze získat přesnější výsledky f M R I analýzy. [25] 

2.3.2 Metody rychlého naberu dat 

Výše popsané metody pro E P I mají velmi dlouhé doby n á b ě r u dat, což je pro f M R I 

sn ímání nevýhodné , pro tože je n u t n é volit kompromis v pros torovém rozlišení. Z to

hoto důvodu se do oblasti f M R I začaly prosazovat metody, k teré výrazně urychlily 

nábě r dat. Ty to metody lze koncepčně rozdělit do dvou skupin - p rvn í je akcelerace 

pomocí snížení n á b ě r u dat k-prostoru ( S E N S E , G R A P P A ) a druhou je akcelerace 

akvizice díky s imul tánn ímu vybuzení několika vrstev a následné rozkódování infor

mace. 

V praxi se používají různé modifikace těchto základních metod, k te ré je kombi

nují, např ík lad SIR (Simultaneous Image Refocused) E P I [11], S E R (Simultaneous 
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Echo Refocused) E P I [11], C A I P I R I N H A (controlled aliasing in parallel imaging 

results in higher acceleration) [3] a další. 

P a r a l l e l I m a g i n g 

Tato metoda akcelerace spočívá v nab í rán í sníženého množs tv í dat do k-prostoru 

s využ i t ím pole přij ímacích cívek. Toto snížení vede na zkrácení doby akvizice, 

n icméně dochází k p rob l émům s aliasingem v důsledku podvzorkování . Nejedná se 

o typ pulzní sekvence, nýbrž soubor p o s t u p ů pro zpracování p o dvzor kovaných dat 

z prakticky libovolné pulzní sekvence. Existuje celá ř a d a metod pro Parallel Ima

ging, k te ré ale maj í společné základní rysy [5]: 

1. Data v k-prostoru jsou podvzorkována ve směru fázového kódování, čímž je 

snížen skenovací čas. Redukční faktor R je definován jako poměr množs tv í dat 

v k-prostoru pro zcela navzorkovaný obraz a množs tv í dat ze zrychlené akvizice 

(např íklad pokud jsou zaznamenány pouze liché ř ádky k-prostoru, je dosaženo 

redukčního faktoru 2). Tento parametr bývá také někdy označován jako P A T 

faktor (Parallel Acquisi t ion Technique). Pokud není dodržen Nyquis tův vzor

kovací t eo rém (a F O V je menší než zobrazovaný objekt), výsledkem je obraz 

post ižený aliasingem. 

Důleži tý je také geometr ický faktor (g-faktor), k te rý je závislý na vlastnostech 

a geometrii cívek. Jeho hodnota není kons tan tn í a liší se pro každý bod obrazu, 

přičemž nejvyšší bývá zpravidla ve s t ředu, kde dochází k překryvu více obra

zových b o d ů a citlivost jednot l ivých cívek je p o d o b n á . Společně s redukčním 

faktorem ovlivňuje g-faktor pokles S N R podle následující rovnice 

a je t ak též označován jako „noise amplification factor" [7]. 

2. Náběr dat je realizován pomocí pole nezávislých při j ímacích kanálů . K a ž d á 

přij ímací cívka m á největší citlivost na tkáň , k t e r á je j í prostorově nejblíže. 

Toho se využívá také k lepší prostorové lokalizaci informace při rekonstrukci 

obrazu. 

3. Pomocí speciálních a lgor i tmů, k teré vyžadují informace o citlivostech použi

tých cívek, je provedeno zkombinování podvzorkovaných dat z jednot l ivých 

cívek a nás ledná rekonstrukce. Výsledný obraz pokrývá celé F O V a ideálně je 

bez projevů aliasingu. 

Další rozdělení metod Parallel Imaging je založeno na rozdílných způsobech rea

lizace bodu 3 ve výše uvedeném výčtu . P r v n í skupina metod, do k teré pa t ř í metoda 

SNR 
(2.2) 

9 
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S E N S E (Sensitivity Encoding), provádí korekci pixelů post ižených aliasingem až 

v obrazové oblasti. D r u h á skupina metod, do které pa t ř í metoda G R A P P A (Gene-

ralized Autocalibrat ing Part ial ly Parallel Acquisit ion), provádí doplnění chybějících 

dat fázového kódování p ř ímo v k-prostoru. [20] 

Akcelerační metoda S E N S E byla poprvé použ i t a v roce 1999 K . P Pruessman-

nem [33]. N a s n í m a n á podvzorkovaná data z jednot l ivých cívek jsou rekonst ruována. 

T í m je získáno tolik dílčích obrazů post ižených aliasingem, kolik bylo použi to cívek. 

Ze znalosti cit l ivostních profilů jednot l ivých cívek v rámci celého F O V je možné 

získat obrazovou informaci bez v l ivu aliasingu. Počet použi tých cívek je l imitací pro 

maximáln í hodnotu redukčního faktoru R. V praxi je reálně dosahováno menších 

redukčních faktorů z důvodu překryvu citl ivostních profilů cívek. [20] 

Druhou metodou je G R A P P A předs tavená M . A . Griswoldem v roce 2002 [19]. 

Podvzorkovaná data k-prostoru jsou z a z n a m e n á n a jednot l ivými cívkami. Dále jsou 

sn ímána tzv. au toka l ibrační data (ACS) , obvykle okolo s t ředu k-prostoru. N a zá

kladě A C S dat jsou spoč í tány váhy, k teré jsou následně použi ty pro dopočet chybějí

cích hodnot k-prostoru. Tento postup je proveden pro všechny měřící cívky. Výsledný 

obraz vzniká kombinací rekonst ruovaných obrazů z jednot l ivých cívek. Celý tento 

proces je znázorněn na obr. 2.6. 

(a) 

o o o o o o o o o o o 
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Obr. 2.6: Schéma principu metody G R A P P A . a) Získání p o dvzor kovaných dat k-

prostoru, různé cívky jsou znázorněny různou barvou, b) Nasn ímán í A C S dat. c) 

Spočí tání vah pomocí A C S dat. d) Aplikace vah k v ý p o č t u chybějících dat k-

prostoru. e) Výsledný obraz vzniklý z rekonstruovaných obrazů jednot l ivých cívek. 

P ř evza to z [20]. 
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M u l t i b a n d E P I 

Mul t iband nebo také S M S (Simultaneous Multi-Slice) je technika současného vybu

zení několika vrstev pomocí jed iného R F pulzu, k te rý je př izpůsobený na selektivní 

excitaci více frekvencí - tzv. mul t ipásmový pulz. Samotné sn ímání dat je realizováno 

pomocí pole přij ímacích cívek. Výsledný obraz je získán pomocí rekonstrukčních al

gor i tmů S E N S E / G R A P P A , př ík lad je na obr. 2.7. Analogií k redukčnímu faktoru 

u Parallel Imaging je zde multiband faktor ( M B F ) , k te rý udává, kolik řezů bylo 

vybuzeno současně b ě h e m jednoho exci tačního pulzu. 

Obr. 2.7: Schéma vytvoření S M S obrazu pomocí rekost rukčního algoritmu S E N S E 

s M B F = 3. Signály ze stejné pozice (x, y) ve všech t řech řezech jsou sloučeny do 

výsledného SMS obrazu. P ř evza to z [20]. 

Největším př ínosem té to metody je výrazné snížení akvizičního času. Zat ímco 

metody Parallel Imaging maj í vždy horší hodnoty S N R , v př ípadě Mul t iband me

tod hodnota S N R roste s druhou odmocninou p o č t u řezů. Pro akvizice dat při f M R I 

experimentech mohou M B metody poskytnou lepší časové rozlišení nebo vyšší hod

noty S N R oproti konvenčním akvizicím. [20] 

O b d o b n ě jako v p ř ípadě g-faktoru u konvenčního Parallel Imaging, je u S M S 

metody množs tv í reziduálního aliasingu v řezech kvantifikováno pomocí tzv. leakage 

artefaktu neboli L-faktoru [30]. 
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2.4 Parametry akvizice BOLD fMRI dat 
Jak již bylo řečeno v předchozích kapi tolách, pro f M R I je klíčový B O L D signál. 

Pro jeho zachycení se používají specifické sekvence, k te ré váhují sn ímky T2 nebo 

T 2 * kontrastem. V p ř ípadě T2 váhování je signál závislý na spin-spinových interak

cích excitovaných a tomových jader, v p ř ípadě T 2 * váhování je signál ovlivněn také 

nehomogenitou magnet ického pole. 

Zásadní je zaznamenat B O L D signál z celého objemu mozku v co možná nej-

k ra t š ím čase a porovnat jeho p r ů b ě h s mode lovým p r ů b ě h e m H R F . Z toho důvodu 

se používají techniky rychlého n á b ě r u dat popsané výše v t é t o kapitole, k teré umož

ňují sejmutí E P I řezu b ě h e m jediného R F pulzu a t í m sníží sn ímání celého objemu 

mozku na minimum. B O L D pulzní sekvence by měla být citlivá na změny T2 a T2*, 

schopna detekovat i nízký B O L D signál (často jen o pá r procent vyšší než base-

line) a měla by mí t dos ta tečné prostorové a časové rozlišení k pokry t í objemu celého 

mozku za co možná nejkratš í dobu. [22, 8] 

Nejpoužívanější sekvence jsou G E (Gradient Echo) a S E (Spin Echo). S E využívá 

dva pulzy s různými sklápěcími úhly - 90° a 180°. T í m dojde k sklopení, rozfázování, 

překlopení a nás ledného sfázování vektoru příčné magnetizace. Doba mezi vysláním 

exci tačního R F pulzu a momentem registrace echa je T E (Time to Echo). Sfázování 

vyruší nehomogenity ve sn ímaném objemu, takže technika S E je re la t ivně robus tn í 

vůči suscept ibi lním a r t e fak tům a t í m umožňuje váhování časem T2 . G E oproti SE 

nevyužívá 180° překlápěcí pulz, ale pouze 90° nebo i menší . Gradient Echo technika 

dosahuje vyššího S N R a také umožňuje použí t kra tš í T R , ale umožňuje váhování 

pouze T2*. [22, 1] 

V př ípadě magnet ického pole o síle 3 T nebo menší je pro sn ímání B O L D sig

nálu nejběžnější použi t í T2*-váhovaných gradient echo ( G R E ) sekvencí. V př ípadě 

silnějších magnet ických polí se naopak častěji využívá T2-váhovaných S E sekvencí. 

Následuje přehled p a r a m e t r ů B O L D f M R I sekvencí [8]: 

• F i e l d O f V i e w ( F O V ) . Jak již bylo řečeno v kapitole 1.1, F O V označuje 

oblast, kterou sn ímáme, tedy rozměry scény. Velikost voxelu je vyjádřena jako 

F O V ku p o č t u voxelů v dané vrs tvě. 

• R o v i n a ř e z u . Obvykle se volí š ikmá, paralelní s A C - P C linií (anterior com-

missure - posterior commissure), což zpravidla umožní pokry t í celého objemu 

mozku. 

• E c h o č a s ( T E ) . M a x i m u m B O L D efektu pro zobrazování pomocí G R E je 

dosaženo, pokud T E odpovídá T2*. T E ovlivňuje kontrast, n icméně, čím delší 

T E je, t í m více se v obrazu projeví susceptibi lní artefakty a signálový dropout, 

což lze do urči té míry odstranit v rámci post-processingových úprav . V př ípadě 
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3T M R tomografu se jako vhodný kompromis může zvolit hodnota T E = 30 -

40 ms. 

• R e p e t i č n í č a s ( T R ) . Zlepšení časového rozlišení (snížením času T R ) je možné 

pouze j i s tým kompromisem v pros torovém rozlišení. Běžně se používají časy 

T R v rozmezí od 1 do 4 sekund, tak aby bylo možné rozlišit jednot l ivé části 

H R F křivky. V př ípadě nižších časů T R (menších než 1,5 s) je možné dosáhnou t 

přesnějšího měření kř ivky H R F a větší s tat is t ické významnos t i , ale je po t ř eba 

změni t nas tavení flip angle tak, aby nedocházelo k saturaci signálu, popř . v l ivu 

př í toku krve do oblasti zájmu. 

T R může být ovlivněn akvizičním nas taven ím (čím větší rozlišení, t í m delší 

T R ) a použ i tými akceleračními technikami. V důsledku klesajícího T R nepro

běhne zcela relaxace T I , což vede ke snižování flip angle. Charakter nasn íma-

ných dat lze ovlivnit opt imal izací T E a flip angle [22]. 

• T l o u š ť k a ř e z u . Zde je t ř e b a volit kompromis mezi n ízkým S N R v př ípadě 

příliš t enkých řezů a projevy tzv. partial volume jevu při příliš silných řezech. 

Typická t loušťka řezu je tedy 2 - 4 mm. 

• P o ř a d í ř e z ů . Pro redukci tzv. cross-talk artefaktu (prolínání informace mezi 

sousedními řezy) se používá p rok ládaná akvizice (1, 3, 5, . . . , 2, 4, 6, . . . ) . 

Tedy sn ímá se ob jeden řez. 

• P r o s t o r o v é r o z l i š e n í . Vyššího prostorového rozlišení lze dosáhnou t zvýšením 

p o č t u b o d ů v k-prostoru, což ale zhorší časové rozlišení, prodlužuje čtecí dobu 

(a produkuje více ar tefaktů) a snižuje S N R . Jako kompromis se obvykle volí 

velikost matice 64 x 64 nebo 128 x 128 pixelů, př ičemž jeden pixel odpovídá 

ve scéně rozměrům 2 x 2 až 3 x 3 mm. 

• C e l k o v ý s k e n o v a c í č a s . S ohledem na měřený subjekt by skenovací čas neměl 

p řesáhnout 45 až 60 minut, př ičemž jednot l ivé bloky měření by měly trvat 10 

až 12 minut. 

• P a r a l l e l I m a g i n g . Obecně se doporučuje snížit dobu akvizice, zvýšit časové 

rozlišení a odstranit susceptibi lní artefakty. Jsou doporučeny nižší redukční 

faktory (R = 2), jelikož nijak zásadně nezhoršují S N R . Stále větší obl ibě se 

těší Mul t iband techniky, pro tože umožňuj í získání více řezů současně, aniž by 

snížily S N R . 
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E r n s t ů v ú h e l 

F l ip angle 9, k te rý maximalizuje signál G R E sekvence se nazývá E r n s t ů v úhel (9E)-

Maximalizací rovnice pro F I D signál v čase T E lze získat závislost Ernstova úh lu na 

poměru T R / T 1 [1]: 

9E = arccos Ex = arccos{e~TR/T1). (2.3) 

Hodnota 9E leží mezi 0° a 90° a m o n o t ó n n ě roste s p o m ě r e m T R / T 1 . V př ípadě 

T R / T 1 > 5 je argument funkce arccos blízký nule a 9E je 90°. Pokud je 9 menší 9E, 

je možné dosáhnout lepšího S N R zvýšením úhlu 9. [1] 

V př ípadě G R E sekvencí je tedy pro maximalizaci S N R pro daný typ t káně 

vhodné zvolit 9 = 9E [9]. Kval i ta f M R I dat naměřených sekvencemi G R E může být 

vy jádřena pomocí t S N R (temporal-SNR), k te rý respektuje vl iv fyziologického šumu 

v sekvenci. Hodnocení pomocí S N R se nevyužívá u f M R I , protože jeho hodnota je 

nezávislá na př í spěvku fyziologického šumu. Vztah mezi S N R a t S N R je nel inární 

a lze ho vyjádři t rovnicí [18]: 

tSNR = — (2.4) 
V I + X2-SNR2 

kde A je m í r a fyziologického šumu. 

Z práce J . Gonzalez-Castilla a kolegů [18] vyplývá, že hodnota t S N R je re la t ivně 

n e m ě n n á se změnou flip angle 9. Tudíž při daných exper imentá ln ích p o d m í n k á c h 

není n u t n é vyžadovat p o d m í n k u 9 = 9E, protože použ i t ím úh lů větších nebo men

ších než je 9E se nesnižuje schopnost detekovat B O L D signál spojený s neuronáln í 

aktivitou. Možnost i sn ímání f M R I dat s nízkými F A bez větší z t r á t y t S N R m á tyto 

výhody [18]: 

1. možnost snížit energii R F pulzů; 

2. omezení zjevného artefaktu př í toku krve do oblasti zá jmu vázaného na T I , což 

ve výsledku zvyšuje specificitu B O L D signálu; 

3. redukce pohybových ar tefaktů; 

4. nižší úroveň fyziologického šumu; 

5. lepší t káňový kontrast. 

Z výsledků v grafu 2.8 a skutečnost i , že t S N R je p r imárn í ukazatel schopnosti 

detekovat změny v B O L D signálu vyplývá, že úhly j iné než E r n s t ů v nijak drama

ticky nesnižují detekci hemodynamické odezvy. Tedy použ i t ím menších úh lů zůstává 
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přibližně zachována hodnota hemodynamické odezvy a zároveň je možné snížit pa

rametr T R a t í m zkrá t i t dobu akvizice. V důsledku kra t š ího T R lze omezit saturaci 

signálu a v l iv p ř í toku krve do oblasti zájmu. 

Obr. 2.8: Porovnán í hodnot S N R a t S N R pro různé úhly. Černá tečkovaná čára 

představuje l ineární chování fantomu ze silikonového oleje, červená a m o d r á kř ivka 

ukazují chování šedé a bílé hmoty. E r n s t ů v úhel pro tyto dva typy tkán í je naznačen 

plnými značkami , o s t a tn í možné úhly jsou označeny prázdnými . P ř evza to z [18]. 
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3 ZPRACOVÁNÍ FMRI DAT 

V rámci t é t o kapitoly budou popsány jednot l ivé kroky zpracování dat (4D ma

tice). Nejdříve jsou popsány metody předzpracování (př ípravy) dat pomocí korekce 

pohybu, korekce akvizičních časů, prostorové normalizace, prostorového vyhlazení 

a filtrace časového p růběhu . Dále je p o p s á n a s ta t is t ická ana lýza se zaměřen ím na 

obecný l ineární model, interpretace výsledků a ana lýza konektivity. 

3.1 Předzpracování fMRI dat 

Než se př i s toupí k s amotné s tat is t ické analýze f M R I dat, je t ř e b a jejich vhodné 

předzpracování , jelikož s tat is t ické metody jsou vysoce citlivé na kvali tu vs tupních 

dat. N a m ě ř e n á data to t iž k romě B O L D signálu obsahují i složky šumu. D r u h ů šumu 

v p ř ípadě f M R I signálů je mnoho, např ík lad fyziologický způsobený dýchán ím a sr

deční činností , t epe lný š u m vznikající t epe lným pohybem elektronů a t ak t éž š u m sys

témový, k te rý je způsoben nelinearitou gradientn ího magnet ického pole, nehomoge-

nitami vnějšího s tac ionárn ího magnet ického pole a také šumem elektronických částí 

skeneru. Hlavním cílem předzpracování je zvýšení p o m ě r u signálu k šumu (SNR) 

a optimalizace vs tupních dat. [22, 12, 6, 28] 

K o r e k c e p o h y b u 

J e d n í m z nej významnějš ích zdrojů a r te fak tů v f M R I je pohyb. T ý k á se to přede

vším pohybů hlavy, ale i os ta tn ích část í těla, jelikož se pohyb do j is té míry přenáší 

i na hlavu. Vzniklé artefakty maj í na kvali tu zpracování f M R I dat velký vl iv, pro

čež předzpracování dat obvykle začíná právě korekcí pohybu. Pohybové artefakty 

lze do j is té mí ry eliminovat použ i t ím fixačních pomůcek a sp rávným ins t ruováním 

vyšet řené osoby, ale zcela j ím předejí t nelze, jelikož i s amotný mozek se díky vlivem 

srdeční činnosti n e p a t r n ě hýbe. Následně je možné artefakty z velké části odstranit 

při zpracovávání naměřených dat. 

Korekce se provádí p ros to rovým za rovnán ím dvou skenů na sebe, tzv. koregis-

t rací . Jako referenční sken se pro zarovnání volí zpravidla p rvn í nasnímaný, vůči ně

muž jsou zbylé zarovnány tak, aby bylo zajištěno to, že je obraz mozku je v každém 

skenu na souhlasné pozici. Zarovnávání p rob íhá pomocí šes t iparametr ické rigidní 

transformace, k t e rá koriguje pohybové artefakty v každém skenu vůči referenčnímu 

ve všech osách. Pro max imá ln í p řekryv skenů je t ř e b a nalézt odpovídaj ící nasta

vení p a r a m e t r ů translace a rotace, p ř ípadně jejich kombinaci. Ty to parametry lze 

následně použí t ve s tat is t ické analýze, kde jejich p růběhy slouží jako regresory po

pisující pohybové artefakty. [22, 12, 13] 
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K o r e k c e a k v i z i č n í c h č a s ů 

Je t ř e b a b rá t v úvahu, že snímání celého objemu mozku t rvá zpravidla 2-4 s, ale při 

porovnání s referenčním řezem se p ředpokládá , že data z celého mozku byla pořízena 

v jednu chvíli. Pokud při měření tuto skutečnost nelze zanedbat, používá se metoda 

pro korekci jednot l ivých akvizičních časů, k t e rá časové posuny mezi jednot l ivými 

nasn ímanými objemy koriguje pomocí interpolace časového p r ů b ě h u všech voxelů 

vůči referenčnímu řezu. [12, 27] 

P r o s t o r o v á n o r m a l i z a c e 

Vzhledem k tomu, že každý člověk m á j iný tvar lebky a mozku, je t ř e b a data upravit 

tak, aby měla stejnou velikost a tvar. Tento proces se nazývá prostorová normali

zace, tedy transformace sn ímků do s tandard izovaného s tereotakt ického prostoru, 

aby bylo možné výsledky porovnat s ana tomickými atlasy nebo srovnat snímky více 

osob mezi sebou. Referenčním snímkem je pak urč i tá šablona, k t e r á je umís t ěna 

v sou řadném systému, př ičemž se nejčastěji používá Talairachův. Ten by l publiko

ván v Talairachově atlasu mozku v roce 1988 a souřadnice jsou odvozeny z měření na 

jednom subjektu. Obvykle se používá tzv. M N I (Montreal Neurogical Institute) ša

blona, k t e rá vznikla p růměrován ím s t ruk turá ln ích M R skenů více než sta zdravých 

jedinců. [22, 2] 

P r o s t o r o v é v y h l a z e n í 

Pros torové vyhlazení slouží k ods t r aněn í šumu, k te rý postihuje vysoké frekvence, a ke 

zlepšení S N R , k teré požadujeme co nejvyšší. Nejčastěji se používá Gaussovský filtr 

definovaný pomocí F W H M (full width at half maximum) neboli mezní prostorové 

frekvence. Velikost F W H M parametru se volí dle velikosti očekávaných akt ivačních 

bloků. Dojde t ak t éž k eliminaci malých pohybových ar te fak tů a interpolačních chyb, 

ovšem za cenu snížení prostorového rozlišení a ostrosti obrazu. N a v ý s t u p u jsou data, 

k teré lépe vyhovují no rmá ln ímu rozložení, k teré může být požadavkem následné 

analýzy. [12, 4, 27] 

F i l t r a c e č a s o v é h o p r ů b ě h u 

Tato filtrace opět přispívá ke zlepšení S N R . J e d n á se o prostou filtraci časového prů

běhu signálu v každém voxelu pomocí filtrů typu D P (dolní propust) nebo H P (horní 

propust). Mezní frekvence se nastavuje s ohledem na spektrum očekávaného experi

mentá lně vyvolaného p r ů b ě h u signálu [29]. Nízkofrekvenční šumové složky, typicky 

drift způspbený dýcháním, lze pot lač i t pomocí filtru typu H P . Ovšem tyto složky 
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mohou být po t lačeny pouze za p ředpok ladu , že jsou známy frekvence, na nichž se 

vyskytuj í a filtrací se neznehodno t í uži tečný signál. 

3.2 Statistická analýza 

Metody stat is t ické analýzy lze rozlišit na dvě skupiny: metody jednorozměrné sta

tistiky, k t e rá ke svému popisu vyžaduje model a metody vícerozměrné, k teré mají 

více explora t ivní charakter a k jejich popisu model ne t řeba . 

Vícerozměrné metody vycházejí pouze z naměřených dat, tud íž můžeme provést 

zpracování i bez znalosti p růběhu experimentu. Nevýhodou těchto metod je, že jejich 

výsledky se velmi špa tně interpretuj í , jelikož se provádí m a t e m a t i c k á dekompozice, 

k t e rá n e m á žádné souvislosti s neurofyziologií. Mezí tyto metody pa t ř í např ík lad 

P C A (Principal Component Analysis) nebo I C A (Independent Component Analy-

sis). 

Oprot i tomu metody jednorozměrné statistiky vycházejí z p ředem daného mo

delu očekávaného charakteru naměřených dat a nás ledně se testuje hypotéza , zda 

data z ískaná experimentem opravdu odpovídaj í danému modelu. Vzhledem ke 4D 

charakteru dat je t ř e b a analyzovat každý voxel individuálně a zároveň pracovat 

s časovým p r ů b ě h e m signálu v tomto voxelu, neboli použí t s tat is t ické paramet r ické 

mapován í ( S P M ) . V př ípadě neparamet r ické statistiky se j e d n á o s tat is t ické nepa

rametr ické mapován í (SnPM) . Ze starších j ednorozměrmých metod je t ř e b a zmíni t 

t-test, k te rý je vhodný k porovnán í na skupinové úrovni , A N O V A nebo AnCova . 

Větš ina z těch to metod byla implementována v rámci obecného l ineárního modelu 

( G L M ) , k t e rý je v současné době nej využívanější. [22, 12, 29] 

3.2.1 Obecný lineární model - analýza na úrovni subjektů 

V současné době je nej používanější nás t ro j s tat is t ické analýzy na úrovni jednotli

vých subjek tů tzv. obecný l ineární model neboli G L M (General Linear Model) , k te rý 

tvoř í základ t éměř všech analýz f M R I dat. Tato metoda využívá regresivního prin

cipu, tedy odhadu lineární kombinace rozdílně váhovaných regresorů, k te ré popisují 

p růběh naměřeného signálu. Cílem je tedy nalézt takové váhy regresorů, aby byl 

chybový signál co nejvíce eliminován. 
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Obr. 3.1: Schéma mat icového zápisu G L M , p řevza to z [22]. 

Pro jeden voxel lze obecný mat icový zápis obecného l ineárního modelu ze sché

matu 3.1 vyjádři t jako 

Y = X-/3 + S, (3.1) 

kde Y ... vektor časového p r ů b ě h u signálu ve voxelu, 

X ... matice modelu měření (tzv. design matrix), 

j3 ... poč í t aný vektor vah 

e ... vektor reziduálni (nevysvětlené) variability signálu ve voxelu. [22, 29] 

Závislá p r o m ě n n á Y je vektor o rozměru n x l, kde n je poče t akvizic. Matice 

modelu měření X m á rozměry n x m, jednot l ivé sloupce jsou regresory. Jsou to 

nezávislé p roměnné , tedy jejich váženým souč tem lze popsat a vysvětl i t chování 

závislé p roměnné . Váhy těchto regresorů tvoř í vektor vah /3, jehož prvky lze také 

nazývat jako efekty příslušných regresorů. A konečně vektor e tvoří rezidua mezi 

závisle p roměnnou a l ineární kombinací nezávisle p roměnných . 

N a obr. 3.2 je znázorněna možná podoba mat icového zápisu G L M pro časový 

p růběh signálu ve f M R I . (1) je p r ů b ě h B O L D signálu z jednoho voxelu v čase; (2 -

4) jsou regresory tvořící matici modelu měření; (5) je vektor vah a (6) vektor reziduí 

(odchylek). 
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Obr. 3.2: Znázornění obecného l ineárního modelu pro signál z jednoho voxelu, pře

vzato z [29] 

Účelem analýzy je získat koeficienty vah /3 pro každý jednot l ivý voxel, k teré 

popisují mí ru v l ivu daného regresoru na interpretaci p r ů b ě h u naměřeného signálu. 

Odhad p a r a m e t r ů modelu je realizován metodou nejmenších čtverců z rovnice 3.1 . 

kde kr i tér iem je minimalizace součtu k v a d r á t ů odchylek. Analyt ické řešení je násle

dující [4] 

/3 = (XTX)-1XTY. (3.2) 

Výsledkem odhadu G L M jsou u f M R I 3D datové struktury pro každou odhad

nutou váhu a reziduálni součet čtverců. 

Statistickou parametrickou mapu (SPM) lze z odhadu G L M získat pomocí tes

tování hypotézy. Nulová hypo téza je obvykle formulována „v analyzovaných datech 

se neupla tňuje exper imentá lně vyvolaný p r ů b ě h signálu". 

3.2.2 Stat ist ická analýza na úrovni skupin subjektů 

Tato analýza, označovaná též jako skupinová analýza nebo analýza d ruhého s tupně , 

je aplikována na data získaná statistickou analýzou jednot l ivých subjektů . Je možné 

provést bud analýzu typu „fixed efřect", jejíž výsledky jsou vz taženy pouze na sku

pinu vstupující do t é t o analýzy, nebo analýzu typu „ random efřect", jejíž výsledky 

lze zobecnit pro celou populaci [22]. Např ík lad pomocí d ruhé zmíněné metriky lze 

ověřit platnost výsledků analýzy jednot l ivců p ros t ředn ic tv ím s tanovení variability 
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pozorovaného efektu např íč subjekty. V př ípadě obou t y p ů skupinové analýze je 

zásadní , aby byla v každém voxelu vs tupuj íc ím do analýzy obsažena informace od 

každého subjektu. 

3.3 Interpretace výsledků 

V ý s t u p e m G L M voxel-by-voxel metody je již výše zmíněná s ta t i s t ická pa ramet r i cká 

mapa ( S P M ) , u neparamet r ické statistiky nepa ramet r i cká mapa. V každém voxelu 

S P M je obsažena hodnota statistiky, nejčastěji t-hodnota pro Studentovo rozdělení, 

což ale není vhodné pro hodnocení a orientaci. Z tohoto důvodu se provádí prahování , 

čímž se rozhodne o míře významnos t i s tat is t ické hodnoty v d a n é m bodě . Výsledkem 

prahování je akt ivační mapa. [22, 12] 

Prahován í je možno provést bud převedením vypoč í taných t-hodnot na p-hodnoty 

nebo převedením hladiny p ravděpodobnos t i na tzv. krit ickou hodnotu. U obou způ

sobů je n u t n é zná t parametr udávající tvar rozdělení hodnot t-statistiky, k te rý se 

nazývá s tupeň volnost [29]. K prahování stanovujeme tzv. nulovou a a l te rna t ivn í 

hypotézu a hladinu významnos t i , na níž daný test rozhodující o zamí tnu t í nulové 

hypotézy provádíme. Nulová hypo téza může být např ík lad tvrzení , že hodnota sig

nálu při stimulaci se neliší od hodnoty signálu v klidovém stavu a a l te rna t ivn í hypo

téza naopak tvrzení , že při stimulaci m á signál větší hodnotu než v kl idu. Hladina 

významnos t i pak udává p ravděpodobnos t , s kterou je ješ tě možné z a m í t n o u t nulo

vou hypotézu , t řebaže je pravdivá. U běžných t e s tů se její hodnota volí p = 0,05, 

to však není pro hodnocení dat f M R I dos ta tečně res t r ikt ivní , proto se zpravidla volí 

hodnota p = 0,001. [22, 12] 

V závislosti na volbě nulové a a l te rna t ivn í hypo tézy se rozlišuje tzv. j ednos t r anný 

a obous t r anný test. J e d n o s t r a n n ý test uvažuje jako a l te rna t ivn í p ř ípady ty, k teré 

jsou bud významně větší nebo menší než s t řední hodnota naměřených dat. P rahová 

hodnota je tedy pouze na jednom konci rozdělení. V př ípadě obous t r anného testu 

se zkoumají oba stavy - větší i menší . Kontrolují se tedy oba směry odlišnost í od 

s t řední hodnoty. [12] 

3.3.1 Korekce pro mnohonásobné testování 

Jak již bylo výše zmíněno, s ta t i s t ická ana lýza p rob íhá stylem voxel-by-voxel, tedy 

nezávisle v každém voxelu. To z n a m e n á obrovský počet současně prováděných nezá

vislých tes tů , čímž n a r ů s t á riziko stat is t ické chyby 1. druhu, tedy falešná pozit ivita. 

Typický funkční sken m á rozlišení 5 3 x 6 3 x 4 6 voxelu, což při zvolené hladině vý

znamnosti p = 0,001 př ipouš t í falešně pozi t ivní detekci 154 voxelu. Proto je t ř eba 

provést korekci na mnohonásobné testování . [22, 4] 
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V současnost i se ke korekci používají dvě metody. P r v n í z nich je F W E (Family 

Wise Error) korekce, při níž se kontroluje p ravděpodobnos t výsky tu falešně pozitiv

ního výsledku v celém souboru tes tovaných voxelů a F D R (Falše Discovery Rate) 

korekce, při níž se kontroluje poměrné množs tv í falešně pozi t ivních výsledků [12]. 

Jejich vizuální srovnání je na obr. 3.3 níže. 

F a m i l y W i s e E r r o r ( F W E ) 

F W E zahrnuje metodu Bonferroniho korekce, kdy je výchozí hladina významnos t i 

dělena p o č t e m analyzovaných voxelů, čímž je z ískána hladina významnos t i pro za

mí tnu t í nulové hypo tézy u jednoho testu. P o d F W E dále pa t ř í t aké teorie náhodných 

polí (Random Fiels Theory), k t e r á bere v potaz prostorovou závislost mezi časovými 

p růběhy signálu v jednot l ivých voxelech. Mozek je rozdělen na nezávislé prostorové 

části , tzv. ressely, z nichž je vypoč í t ána korigovaná hladina významnos t i , k t e r á je při 

překročení urči té hladkosti dat méně s t r ik tn í než Bonferroniho korekce. [22, 12, 29] 

F a l š e D i s c o v e r y R a t e ( F D R ) 

J e d n á se o novější metodu, k t e rá př ipouš t í urči té procento falešně pozi t ivních vý

sledků po provedení korekce. Tedy hodnota zadávaná pro výpočet korekce nepřed

stavuje hladinu významnos t i , ale právě procen tuá ln í část falešně pozi t ivních vý

sledků. [22, 29] 

A ) B) C) 

i W 

L 

Obr. 3.3: Ukázka prahování s ta t is t ických paramet r ických map. A ) nekorigované pra-

hování na h ladině významnos t i 0,001. B) F D R korekce pro 0,5 % povolného množs tv í 

falešně pozi t ivních aktivací. C) F W E korekce s hladinou významnos t i 0,05. P řevza to 

z [29]. 
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3.3.2 Interpretace aktivačních map 

Po vytvoření akt ivačních map je t ř eba provést interpretaci výsledků. Důleži tá je jak 

ana tomická konektivita, tedy propojení akt ivovaných oblast í , tak funkční konekti-

vi ta , tedy usuzování funkčního propojení oblas t í na základě p o d o b n é h o p r ů b ě h u 

signálu (např. p ros tá korelace signálů ze dvou oblast í ) . Lokalizace bývá prováděna 

bud pomocí přiložení akt ivační mapy přes p o d r o b n é anatomické snímky nebo po

rovnání lokalizace s a n a t o m i c k ý m atlasem. [22, 12] 

3.4 Analýza konektivity 
J e d n í m z ak tuá ln ích úkolů neurovědního výzkumu je pochopit a vysvětl i t principy 

mozkových procesů, p a m ě t i a vn ímání . Neuronáln í interakce lze pomocí M R I / f M R I 

sn ímat a nás ledně popsat t ř emi druhy mozkové konektivity - anatomickou, funkční 

a efektivní. Neuronální funkce jsou dis t r ibuovány do anatomicky různých oblast í 

mozku a vzhledem k tomu, že d a n á činnost není zajišťována pouze j edn ím centrem, 

ale podíl í se na ní více oblas t í z různých část í mozku, k teré jsou od sebe často velmi 

vzdálené. A právě konektivita zajišťuje jejich vzá jemnou koordinaci. [38] 

3.4.1 Anatomická konektivita 

Ana tomická konektivita vysvětluje sku tečná ana tomická spojení mezi jednot l ivými 

oblastmi mozku, avšak vůbec nebere v potaz reálný tok informací. Tento typ ko

nektivity lze stanovit z D T I (Diffusion Tensor Imaging) M R I snímků. Anatomickou 

konektivitu lze použí t pro ověření výsledků analýzy funkční nebo efektivní konekti

vity. [22] 

3.4.2 Funkční konektivita 

Funkční konektivitu lze definovat jako časovou korelaci mezi prostorově vzdálenými 

neurofyziologickými udá los tmi , neboli je to s ta t i s t ická závislost (nejčastěji kore

lace, kovarince) hodnot signálu v různých oblastech mozku. Avšak neposkytuje infor

mace o p ů v o d u těchto korelací. Může je způsobovat např ík lad i dýchání nebo srdeční 

činnost , což je t ř eba uvažovat při vyhodnocování . Funkční konektivita se nejčastěji 

analyzuje pomocí metod P C A a I C A , kdy jsou navzá jem propojené oblasti repre

zentovány jednou ze získaných komponent. Další možnos t je tzv. seed analýza, tedy 

využi t í základní s tat is t ické korelace a p ř idán í B O L D signálu z referenční oblasti 

coby regresor do G L M . [22, 13] 
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3.4.3 Efektivní konektivita 

Efektivní konektivita ve své p o d s t a t ě kvantifikuje mí ru v l ivu jednoho neuronáln ího 

sys tému na jiný. Lze urči t směr vazby, ale pomocí některých metod i její sílu. Taktéž 

lze rozlišit, zda jsou vzájemné účinky např ík lad v senzomotor ickém okruhu zpra

covány od vn ímání po motoriku nebo naopak. Pomocí ma tema t i ckých mode lů je 

možné simulovat vzájemné interakce neuroná lnách sys tému a nás ledně je analyzo

vat pomocí celé ř a d y metod analýzy efektivní konektivity. Mez i ně pa t ř í např ík lad 

dynamické kauzáln í modelování ( D C M ) [14], psychofyziologické interakce (PPI) [15] 

a Grangerova kauzalita ( G C ) . [22, 13] 

3.5 Softwarové zpracování dat 

Komplexní zpracování f M R I dat je možné pomocí několika p rogramů. Nejznámější 

a nejpoužívanější z nich jsou F S L ( F M R I B Software Library) [16], BrainVoyager [34] 

a S P M (Statistical Parametric Mapping) [39] a každý m á samozřejmě své pro a proti. 

F S L je sice volně ke stažení , n icméně podporu j í ho pouze sys témy založené na Un ix 

OS. BrainVoyager je oproti tomu dos tupný i pro Windows OS, avšak pořizovací ná

klady licence jsou velmi vysoké. Poslední zmíněný program, tedy S P M , běží v pro

středí M A T L A B (Matr ix Laboratory), t akže je velmi snadno a zdarma dostupný, 

díky čemuž se těší poměrně velké oblibě. Je to v las tně toolbox pro M A T L A B vy

tvořený londýnským Wellcome Trust Centre for Neuroimaging. Velkou výhodou je 

dobrá podpora ze strany vývojářů, doplňkové aplikace na webu au to rů a p o d r o b n á 

dokumentace. Současná verze m á označení S P M 1 2 a byla zveřejněna v roce 2014. [39] 

Data v rámci t é to práce budou zpracována právě pomocí programu S P M 12. 
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4 PRAKTICKÁ ČÁST 

Cílem t é t o práce je srovnat kvali tu naměřených single-echo a multi-echo dat a vyhod

notit vhodnost sn ímání multi-echo f M R I při různých s tupních akcelerace akvizice. 

J inými slovy, nalezení kompromisu mezi rychlost í sn ímání a kvalitou získaných dat. 

K prak t ickému ověření byly s ohledem na možnost i l abora toře mul t imodá ln ího zob

razování M A F I L na C E I T E C u M U použi ty multiband E P I sekvence, u nichž byla 

zvolena různá mí ra akcelerace pro více M B faktorů. 

P a r t i c i p a n t i 

Celkem byla n a m ě ř e n a data 26 zdravých dobrovolníků ve věku od 20 do 38 let, 

z toho 9 žen a 17 mužů. Žádný z pa r t i c ipan tů neměl diagnostikovanou neurologickou, 

psychiatrickou nebo mentá ln í poruchu. Všichni participanti podepsali informovaný 

souhlas s měřením, k teré bylo realizováno na celotělovém 3T M R tomografu Siemens 

Pr isma v labora toř i M A F I L na C E I T E C M U . Parametry jednot l ivých sekvencí jsou 

uvedeny níže v tab. 4.1. 

4.1 Anatomické snímky 

Nejdříve jsou u každého dobrovolníka nasn ímány anatomické sn ímky pomocí sek

vence T l - M P R A G E , k teré poskytuj í vysoké rozlišení, na jehož základě lze nás ledně 

přesněji lokalizovat ak t ivn í oblasti mozku a p ř ípadně odhalit abnormality, k teré by 

mohly vést k vyřazení subjek tů ze studie. 

4.2 Funkční snímky 

V d r u h é část i měření bylo použi to 7 B O L D sekvencí ( F C N I 1-7) s různými pa

rametry akvizice. Během každé sekvence byla měřena data s vizuální st imulací . 

Akviziční čas všech sekvencí byl okolo 6 minut, ale vzhledem k rozdí lným para

m e t r ů m sekvencí, předevš ím M B faktoru a hodno tě T R , byl v rámci všech sek

vencí získaný různý počet snímků. F O V i T E byly u všech sekvencí neměnné , a sice 

F O V = 192 x 192 m m a T E = 17 ms, 35 ms a 52 ms. F O V bylo nastaveno na zá

kladě pozice A C - P C linie v ana tomickém snímku a bylo zvoleno nej menší možné, co 

ješ tě pokryje celý objem mozku u většiny populace. Časy T E byly zvoleny s ohledem 

na možnost i př ís t ro jů a sekvencí a současně dle doporučení v přehledových článcích 

0 multi-echo E P I [25, 40]. Tř i různé hodnoty T E by n á m umožni ly v p ř ípadě po t řeby 

1 základní odhad re laxačního času T 2 * dle postupu popsaného v kapitole 2.3.1. Výpis 

os ta tn ích p a r a m e t r ů použi tých funkčních sekvencí je uveden v tabulce 4.1 níže. 
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Tab. 4.1: Nas tavení p a r a m e t r ů funkčních sekvencí 

n á z e v p o č e t r o z l i š e n í P A T M B T R s k l á p ě c í 

sekvence s k e n ů [mm] f ak to r f ak to r [ms] ú h e l [°] 

F C N I _ 1 120 3 X 3 X 3,5 2 1 3050 80 

F C N I _ 2 120 3 X 3 X 3,5 2 1 3050 45 

F C N I _ 3 450 3 X 3 X 3,5 2 4 800 45 

F C N I _ 4 450 3 X 3 X 3,5 2 4 800 20 

F C N I _ 5 600 3 X 3 X 3,5 2 6 600 45 

F C N I _ 6 600 3 X 3 X 3,5 2 6 600 20 

F C N I _ 7 900 3 X 3 X 3,5 2 8 400 20 

Úkol b ě h e m měření B O L D snímků se skládal ze dvou fází, k teré se b ě h e m sek

vence pravidelně střídaly. Nejdříve ležel subjekt v k l idu a zrakem se fixoval na čer

vený bod upros t ř ed s t imulační obrazovky, j e d n á se tedy o klidovou fázi, k t e rá trvala 

30,025 s. Následoval blok, kdy se na šachovnicovém pozadí na obrazovce objevovala 

červená čísla 1, 2, 3, 4 v 10 sériích a subjekt mačkal j i m odpovídaj ící t lač í tka . Tento 

akt ivní úsek měření trval 21,35 s a b ě h e m jedné sekvence byl opakován osmkrá t . 

Schéma části úkolu je níže na obr. 4.1. 

aktivní úsek 21,35 s 

klidový úsek 
30,025 s 

aktivní úsek 

klidový úsek 

Obr. 4.1: Schéma části provedeného úkolu 
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4.3 Analýza dat 
Data byla zpracována v programu M A T L A B s využ i t ím toolboxu S P M 1 2 , k terý 

provádí analýzu sérií M R I sn ímků mozku s využ i t ím obecného l ineárního modelu. 

Ačkoliv S P M 1 2 nabízí j ednoduché grafické uživatelské rozhraní , vzhledem k velkému 

objemu dat byl celý proces zpracování a vyhodnocení prováděn pomocí opakovaných 

volání dílčích funkcí z S P M 1 2 toolboxu pomocí př íkazu batch. 

4.3.1 Předzpracování dat 

Celý proces předzpracování je znázorněn na schématu 4.2. Vstupem jsou na sn ímaná 

data od 26 subjektů , každý po sedmi sekvencích v režimu multi-echo ( T E = 17, 35 

a 52 ms). Data jsou vůči sobě zarovnány ve všech sekvencích každého subjektu, čímž 

dojde ke sladění pozic sn ímků a t í m částečně pot lačení pohybových ar tefaktů . 

Pro vytvoření multi-echo dat ze sn ímků jednot l ivých ech jsou následně vypočí

t á n y po t ř ebné parametry každé sekvence. Mez i ně pa t ř í např ík lad t S N R ve voxelech 

nebo p r ů m ě r n á hodnota signálu na pozadí . Po té jsou vytvořeny paramet r ické snímky 

vypoč í t ané ze všech t ř í časů T E . B y l y použi ty dva modely multi-echo - jeden vytvo

řený klasickou prostou sumací t ř í sn ímků pro jednot l ivé echo časy a d ruhý vytvořený 

váhováním pomocí hodnot t S N R vypoč tených v každém voxelu pro každý echo čas. 

Čili v každém voxelu jsou spočí tány t ř i hodnoty t S N R - jedna pro každý echo čas, 

a výs ledná hodnota voxelu je d á n a váženým p r ů m ě r e m t ř í původních hodnot váhova-

ných t S N R a echo časy. Model s váhováním t S N R byl zvolen s ohledem na doporučení 

plynoucí z č lánku B . A . Posera a kolegů [32], kde bylo exper imentá lně prokázáno , že 

multi-echo data váhovaná t S N R poskytovala lepší senzitivitu než konvenční způsoby 

zpracování, jako je např ík lad p ros t á sumace. V t é t o práci jsou použi ty oba způsoby 

zpracování multi-echo dat, aby bylo možné t ak též vyhodnotit p ř ípadné rozdíly v je

j ich výsledcích. V ý s t u p e m té to části procesu je matice pro každou sekvenci každého 

subjektu obsahující přís lušné hodnoty t S N R a obou modelů multi-echo. 

V dalš ím kroku je provedeno s t a n d a r d n í předzpracování takto př ipravených a za

rovnaných multi-echo dat pomocí toolboxu S P M 1 2 (viz levá větev schématu 4.2). 

V rámci všech sekvencí všech subjek tů je provedena koregistrace, tedy zarovnání 

ana tomických sn ímků vůči funkčním, k t e rá p rob íhá na p ros t ředn ic tv ím šest ipara-

metr ické rigidní transformace. Parametry translace a rotace budou následně pou

žity jako regresory vstupující do s tat is t ické analýzy. P o t é jsou anatomické i funkční 

sn ímky podrobeny prostorové normalizaci, tedy transformaci sn ímků do standardi

zovaného s tereotakt ického prostoru s použ i t ím M N I šablony. Normal izovaná data 

jsou po té prostorově vyhlazena pomocí gaussovského filtru s F W H M o velikosti 

5 mm. T í m se docílí po t lačení šumu a t í m zlepšení S N R , n icméně klesne ostrost 
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sn ímků a prostorové rozlišení. Pokud by byl zvolen příliš velký filtr, mohlo by dojít 

k pot lačení menších shluků aktivací. Takto předzpracovaná data jsou uložena pro 

další analýzu. 

dataset 
(26 subjektů x 7 sekvencí) 

V / 

Multi-echo modely 

zarovnání snímků v 
sekvencích 

výpočet parametrů sekvence 
( tSNR ve voxelech) 

vytvoření parametrických 
snímků na základě tří T E 

(2 modely multi-echo) 

zarovnání anatomických 
snímků vůči funkčním 

prostorová normalizace 
(anatomické, funkční 

snímky) 

prostorové vyhlazení 

S i n g l e - e c h o m o d e l 

výběr snímků T E = 35 ms 

zarovnání anatomických 
snímků vůči funkčním 

prostorová normalizace 

prostorové vyhlazení 

uložení předzpracovaných 
snímků 

uložení předzpracovaných 
snímků 

Obr. 4.2: Schéma př ípravy dat k předzpracování 
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V př ípadě single-echo modelu (viz pravá větev schématu 4.2) byl ze zarovnaných 

dat v y b r á n pros t řední echo čas ( T E = 35 ms), pro tože spadá do rozmezí doporu

čovaných hodnot v souladu se zvyklostmi v labora toř i M A F I L pro p ř ípadnou po-

rovnatelnost. Následně je provedena prostorová normalizace a prostorové vyhlazení 

funkčních dat. Výsledná data jsou uložena pro další zpracování . 

N a obr. 4.3 jsou funkční sn ímky v rámci 1. sekvence (bez akcelerace) pro jed

notlivé časy T E , tedy single-echo způsob měření , a pro dva modely multi-echo, kdy 

jeden je prostou sumací všech echo časů a d ruhý je váhovaný t S N R , jak již bylo ře

čeno výše. Je pa t rné , že v p ř ípadě single-echo varianty s ros toucím T E klesá intenzita 

signálu, za t ímco multi-echo m á v obou př ípadech vyšší intenzitu (srovnatelnou s T E 

17 ms). Ze subjekt ivního pohledu je u multi-echo mode lů lepší kontrast mezi jednot

livými strukturami mozku než u jednot l ivých single-echo variant. Zobrazená data 

jsou v ý s t u p e m z př ípravy znázorněné na schématu 4.2. 

TE 17 ms 

v í f • 9 • • -
TE 35 ms v ¥ • • • • 
TE 52 ms 

« wP ^ B r ' " ' 

ME sumace 

MEtSNR 

Obr. 4.3: Ukázka funkčních sn ímků 1. sekvence pro různé T E a 2 modely multi-echo 

V př ípadě použi t í akcelerace (tady 5. sekvence) se očekává pokles signálu u single-

echo variant měření , k te rý je výraznější u vyšších časů T E . Tento p ředpoklad se 

u nasn ímaných dat potvrdil , jak je p a t r n é z obr. 4.4. U mode lů multi-echo tento 

signálový pokles není tak m a r k a n t n í , a sn ímky získané o b ě m a modely jsou na první 

pohled srovnate lné se s t a n d a r d n í sekvencí bez akcelerace, n icméně při bližším zkou

mán í si lze povš imnout poklesu signálu zejména ve t ř e t í m sloupci zobrazených řezů. 
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Obr. 4.4: Ukázka funkčních sn ímků 5. sekvence pro různé T E a 2 modely multi-echo 

4.3.2 Stat ist ická analýza - jednotlivci 

Pro statistickou analýzu byl použi t G L M (obecný l ineární model), v současnost i asi 

nej používanější pro analýzu f M R I dat. Vstupem jsou předzpracovaná data všech 26 

subjek tů pro jeden model single-echo a dva modely multi-echo. Definuje se matice 

modelu měření , jejíž jednot l ivé sloupce jsou tzv. regresory popisující specifické ča

sové p růběhy očekávané v naměřených datech. Po té je aplikován G L M na signály 

z jednot l ivých voxelů. Takto jsou získány koeficienty vah beta pro každý jednot l ivý 

voxel, k te ré předs tavuj í mí ru v l ivu up la tněn í daného regresoru na popis signálu, 

a také rezidua, k t e rá reprezentuj í nevysvět lenou variabili tu signálu ve voxelu. K o 

eficientů beta je osm - p rvn í je odezvou na exper imentá ln í stimulaci (na základě 

znalosti začá tku a konce stimulace a konvoluce časového p r ů b ě h u stimulace s im

pulzní hemodynamickou odezvou), dalších šest koeficientů popisuje pohybové arte

fakty a poslední je kons tan tn í člen. Následně je vy tvořen vektor kont ras tn ích vah, 

k te rý je v las tně l ineární kombinací regresoru, kterou chceme zobrazit a otestovat. 

N a v ý s t u p u je s ta t i s t ická pa rame t r i cká mapa ( S P M ) , v jejímž každém voxelu je ulo

žena t-hodnota statistiky odpovídající t es tovanému kontrastu. Dále je generována 

da tová struktura s informacemi o nas tavení p a r a m e t r ů analýzy a N l f T I (Neuroi-

maging Informatics Technology Initiative) soubory s definicí tes tovaných kont ras tů , 

beta regresory a rezidui. Schéma t é t o analýzy je níže na obr. 4.5. 
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r 
předzpracovaný dataset 
(26 subjektů x 7 sekvencí 

pro 2 modely M E a 1 model 
S E ) 

1 
f -\ 
nastavení matice regresorů a 

parametru experimentu 
{onsets, duration) 

J 

> 1 

apl ikace G L M modelu na 
signály z jednotl ivých voxelů 

V. ) 

> 1 
ŕ -\ 

uložení koefientů beta, 
reziduí a T hodnot statistiky 

Obr. 4.5: Schéma stat is t ické analýzy 

4.3.3 Skupinová analýza 

Vstupem jsou stat is t ické modely single-echo a multi-echo jednot l ivých subjek tů a pro 

výpočet se používají obdobné stat is t ické metody jako v p ř ípadě analýzy jednot l ivců. 

Takto byla u rčena p r ů m ě r n á aktivace celé skupiny subjektů . Konkré tně byl použi t 

s ta t is t ický model „ r andom efřect", ve k t e r ém je p ředpok ládáno , že sledovaný jev je 

v populaci Gaussovsky rozdělen kolem s t řední hodnoty, a n a m ě ř e n á data odpovídaj í 

n á h o d n é m u výběru z tohoto rozdělení. 

Výsledné stat is t ické paramet r ické mapy opět obsahují přís lušné hodnoty testové 

statistiky pro každý voxel např íč všemi subjekty a poskytuj í pouze základní prostoro

vou orientaci. Mnohem lepší p ředs tavu o lokalizaci akt ivních oblas t í mozku lze získat 

p řekryvem akt ivační mapy přes s tandard izovaný snímek mozku. Akt ivační mapa je 

vy tvořena pomocí prahování s tat is t ické paramet r ické mapy na vhodně zvolené sta

tistické hladině významnos t i . Takto se provede označení statisticky významných 

hodnot neboli akt ivací a všechny podprahové hodnoty jsou ignorovány. Pseudobar-

vením napřahovaných akt ivačních map je možné lépe znázorni t informaci ve snímku, 

jelikož díky použi t í barev lépe vyniknou výsledné aktivace na šedotónovém pozadí . 
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Hodnota intenzity v d a n é m b o d ě odpov ídá hodno tě s tat is t ické paramet r ické mapy. 

Př ík lad skupinové akt ivační mapy vybraných sekvencí je na obr. 4.6. 

Obr. 4.6: Ukázka skupinové akt ivační mapy 

4.3.4 Analýza konektivity 

V té to fázi se provede parcelace 4D dat každého subjektu na 116 nepřekrývajících 

se oblast í R O I (Regions Of Interest) dle A A L atlasu (Anatomical Automatic L a -

beling) [41]. V rámci preprocessingu byly vytvořeny 3D b inárn í masky pro každý 

subjekt, k teré jsou tvořeny pomocí histogramu - nap řahován ím na 80 % p růměrné 

jasové hodnoty, kdy nadprahové voxely jsou označeny bíle, podprahové černě. P ře 

k ry t ím t é t o masky přes 3D matici A A L atlasu nebo apr iorní masky bílé hmoty 

a l ikvoru se s tanoví validní voxely uvn i t ř mozku pro šedou hmotu, bílou hmotu a l i -

kvor. Pro každou R O I je získán soubor časových p r ů b ě h ů z voxelů v dané oblasti. 

Časové p růběhy jednot l ivých voxelů v R O I projdou de t rendováním, jsou pot lačeny 

pohybové artefakty a artefakty reprezentované vzorovým signálem z bílé hmoty a l i 

kvoru. Po t é t o filtraci se pro každou R O I vypoč tou základní metriky ohodnocující 

kvalitu a charakter dat - s t řední hodnota, s m ě r o d a t n á odchylka, t S N R , SNS (Signál 

To Noise Separation, [35]). SNS coby globální metrika udává odstup korelací mezi 

ana tomickými oblastmi mozku ku n á h o d n ý m korelacím se šumovým signálem neboli 

kolikrát jsou korelace validních oblast í uvn i t ř mozku silnější než korelace se šumem 

mimo mozek. Schéma v ý p o č t u SNS je znázorněno níže na obr. 4.7. 
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Obr. 4.7: Schéma v y p o č t u SNS. P řevza to z [35]. 

Reprezen ta t ivn í signál z každé R O I je určen jako prvn í hlavní komponenta z P C A 

analýzy. Pomocí Pearsonova korelačního koeficientu je u rčena mí ra korelace jednot

livých R O I mezi sebou. Hodnoty korelačních koeficientů jsou zapsány do výs tupn í 

korelační matice, k t e rá tedy obsahuje informace o míře korelace signálů extrahova

ných z jednot l ivých oblas t í R O L Také jsou stanoveny procen tuá ln í hodnoty pokryt í , 

tedy počet validních voxelů vůči p o č t u všech voxelů v dané A A L oblasti. 

4.3.5 Extrakce sledovaných p a r a m e t r ů z R O I 

Vstupem jsou výsledky stat is t ické analýzy single-echo a multi-echo modelů jednot

livých subjektů , schéma je na obr. 4.8. N a začá tku je t aké definován vektor s in

dexy deseti R O I , do nichž nejvíce zasahovala skupinová aktivace. Konkré tně to jsou 

tyto [41]: 

• left precentral gyrus (index 1 ) , 

• left supplementary motor 3X6 cl (ind. 1 9 ) , 

• right supplementary motor (ind. 20), 
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left calcarine sulcus (ind. 43), 

right calcarine sulcus (ind. 44), 

left middle occipital (ind. 51), 

right middle occipital (ind. 52), 

left postcentral gyrus (ind. 57), 

left globus pallidus (ind. 75), 

right globus pallidus (ind. 76). 

Výsledky analýzy z těch to vybraných oblast í budou použi ty pro vyhodnocení 

rozdílů mezi single-echo a multi-echo variantou měření . Dále jsou spoč í tány hodnoty 

vah beta, reziduí, t-hodnot, P S C a S N R přes všechny subjekty, sekvence a R O L T-

hodnoty v rámci jednot l ivých R O I jsou seřazeny dle velikosti a z nich je vybráno 

50 největších v každé R O I pro další vyhodnocení . Dále jsou pro pozice těchto 50 

nej lepších uloženy pro všechny výše zmíněné metriky. Všechny výsledky jsou na 

závěr uloženy do zvláštní struktury. 

f • 

výsledky statistické analýzy 

zadáni vektoru indexů ROI 

výpočet vah beta, reziduí, t-
hodnot, P S C , S N R v rámci 
daných ROI pres všechny 

subjekty 

určení 50 největších hodnot 
t-statístiky pro každou ROI 

uložení výsledků do struktury 

Obr. 4.8: Schéma extrakce R O I 
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4.4 Výsledky 
V t é t o části budou nejdříve zobrazeny akt ivační mapy skupinové analýzy, k teré 

poskytnou základní vizuální hodnocení získaných dat a po tvrzen í ana tomické loka

lizace oblas t í aktivace. Následně budou vyhodnoceny globální metriky t S N R , SNS 

a další. V závěru kapitoly jsou analyzována data ve vybraných R O I pomocí po

t řebných metrik. Také je zde přehledová tabulka výsledků párového stat is t ického 

testu srovnání single-echo a multi-echo modelů . N a závěr je jsou ješ tě zhodnoceny 

dosažené výsledky práce . 

4.4.1 Vizualizace skupinových aktivací 

Jak již bylo řečeno výše, akt ivační mapu lze získat v h o d n ý m napřahován ím sta

tistické paramet r ické mapy získané na v ý s t u p u stat is t ické analýzy. Pro vizualizaci 

výsledků byla provedena fúze správně napřahovaných aktivačních map se standardi

zovanou anatomickou šablonou za použi t í pseudobarvení , aby lépe vynikly akt ivační 

shluky. V tomto př ípadě byla zvolena hodnota p = 5 • 10~ 6 , jelikož z důvodu mno

honásobného tes tování je obvyklá hodnota hladiny významnos t i F W E = 0,05 pro 

f M R I nevhodná . Proto je t ř e b a použí t přísnější p ráh , kdy je hladina významnos t i 

z ískána pomocí Bonferroniho korekce spadající pod F W E tak, že výchozí hladina 

významnos t i je podě lena p o č t e m voxelů zahrnu tých do analýzy. Pomocí toolboxu 

S P M 1 2 byly při v ý p o č t u s touto p-hodnotou zjištěny prahové hodnoty 5,5 a 17,6, 

kdy první hodnota je vypoč í t aný spodní p r á h pro t-hodnotu statistiky (tzv. kri t ická 

hodnota t) a d r u h á hodnota je max imá ln í t-hodnota v analyzovaných datech. 

Po zobrazení akt ivačních map všech sedmi funkčních sekvencí v rámci mode lů 

single-echo a multi-echo bylo zjištěno, že rozdíly mezi j ednot l ivými sekvencemi nejsou 

ze subjekt ivního hlediska velké. Z tohoto důvodu byly pro demons t račn í zobrazení 

v t é to kapitole vybrány pouze dvě sekvence, a sice p rvn í (bez M B faktoru) a p á t á 

( M B faktor = 6). Výsledné akt ivační mapy těchto dvou sekvencí jsou na na obr. 4.9. 

Je zde p a t r n á největší aktivace ve vizuálním kortexu a p r imárně motor ických oblas

tech, ze jména v levé hemisfére. P ř i pohledu na srovnání mode lů v rámci sekvencí 

je vidět , že rozsah aktivace v bazálních gangliích je větší u p rvn í (pomalejší) sek

vence než u p á t é pro všechny modely, př ičemž obě varianty multi-echo mají větší 

míru aktivace než single-echo. Tento jev je p a t r n ý zejména u rychlejší pá t é sekvence. 

V př ípadě zrakových a p r imárně motor ických oblast í nejsou změny na prvn í pohled 

významné , a proto je t ř e b a provést další kvan t i t a t ivn í vyhodnocení . 
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SE 1. sekvence 
(TR 3050 ms) 
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5. sekvence 
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Obr. 4 . 9 : Zobrazení výsledků akt ivačních map skupinové analýzy 

4.4.2 Globální metriky 

Pomocí globálních metrik jsou zhodnoceny jednot l ivé sekvence a modely akvizice. 

Výsledkem je vždy jedna hodnota sledovaného parametru u rčená pro zvolenou sek

venci, model akvizice a jednot l ivé subjekty. Vizualizace pro všechny subjekty je 

realizována pomocí violin-plot. 
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t S N R ( t e m p o r a l - S N R ) 

Kval i tu naměřených f M R I dat lze vyjádři t pomocí metriky t S N R (temporal-SNR), 

k t e rá respektuje vl iv fyziologického šumu v datech. Vztah mezi t S N R a S N R je 

uveden v kapitole 2.4. 

N a obr. 4.10 je vizualizace globální metriky t S N R v šedé h m o t ě přes všechny 

subjekty pro jednot l ivé sekvence. Je zde zcela j ednoznačně vidět , že oba modely 

multi-echo poskytuj í mnohem větší hodnotu t S N R než model single-echo. Tento jev 

je pozorován u všech zobrazených sekvencí. Z pohledu parametru t S N R je n e p a t r n ě 

lepší p rvn í varianta modelu multi-echo (sumace). 

tSNR GM FCNI 1 tSNR GM FCNI 2 tSNR GM FCNI 3 
140 

130 

120 

110 

j | 100 

O 90 

•Z. 80 

tSNR GM FCNI 4 

SE SUM tSNR SE SUM tSNR SE SUM tSNR SE SUM tSNR 

120 

110 

100 

• 90 

' 80 

70 

60 

50 

40 

30 

tSNR GM FCNI 5 tSNR GM FCNI 6 tSNR GM FCNI 7 

90 

O 70 

60 

50 

O 35 

30 

25 

SE SUM tSNR SE SUM tSNR SE SUM tSNR 

Obr. 4.10: Srovnání hodnot t S N R pro jednot l ivé sekvence 

Ačkoliv absolu tn í hodnoty rozdílů mezi single-echo a multi-echo modely jsou 

s rostoucí rychlostí akvizice menší , pokud jsou p řepoč í t ány na procen tuá ln í rozdíly, 

je výsledek přesně opačný. Tedy modely multi-echo jsou schopny při rychlejších 
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sekvencích poskytnout o více než polovinu lepší výsledek oproti modelu single-echo. 

Např ík lad v p ř ípadě p rvn í sekvence je pro sumační model multi-echo rozdíl 29,3 %, 

v rychlejší p á t é sekvenci je p rocen tuá ln í rozdíl již 66,3 %. 

Př i srovnání hodnot t S N R v rámci jednot l ivých mode lů zpracování (viz obr. 4.11) 

byl potvrzen předpoklad , že s rychlejší sekvencí klesá hodnota t S N R . Nejlepších vý

sledků z pohledu t S N R je dosaženo při T R = 3050 ms (sekvence F C N I _ 1 , F C N I _ 2 ) . 

P ř i použi t í T R = 800 ms a T R = 600 ms jsou výsledné hodnoty t éměř srovnatelné. 

Nejhorší výsledky jsou ze sekvence F C N I 7 , kde je T R = 400 ms. V tomto př ípadě 

je pozorován výrazný odstup od os ta tn ích sekvencí. Je tedy evidentní , že s vyšší 

rychlostí akvizice dochází ke značnému poklesu t S N R . 
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Obr. 4.11: Srovnání hodnot t S N R pro jednot l ivé modely zpracování 
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Poté byla metrika t S N R p řepoč í t ána ješ tě podle postupu, k te rý uvádí ve svém 

článku S. M . Smith a kolegové [37]. Ten spočívá v tom, že z ískaná hodnota t S N R je 

vynásobena odmocninou z p o č t u sn ímků v dané sekvenci. Takto váhované hodnoty 

t S N R jsou znázorněny na obr. 4.12. P ř i s rovnání s p ů v o d n í m t S N R bez váhování na 

obr. 4.11 výše lze pozorovat, že již nedochází k poklesu t S N R pro sekvence F C N I 3 

až F C N I _ 6 . Sta t is t ická síla velkého množs tv í časových b o d ů by tedy měla vyvážit 

pokles S N R v obraze. U sekvence F C N I 7 je již vidět odstup, k te rý lze vysvětl i t t ím, 

že pokles kvality měřených dat se již nedokáže dos ta tečně kompenzovat n á r ů s t e m 

p o č t u vzorků. Př íč ina výrazně vyšší hodnoty t S N R ve t ř e t í sekvenci bohužel za t ím 

nebyla vysvět lena. 
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Obr. 4.12: Srovnání hodnot t S N R váhovaných p o č t e m snímků v sekvenci pro jed

notlivé modely zpracování 
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Metr ika t S N R je odvislá od času T R i sklápěcího úh lu F A , poněvadž u kratš ích 

T R (rychlejšího měření) je t ř e b a snížit F A , aby mohla zcela p roběhnou t celková 

relaxace. Rovněž zvyšující se M B faktor zanáší do dat šumovou složku spojenou 

s nedokonalým odseparovaním jednot l ivých vybuzených vrstev. 

Z pohledu prakt ického využi t í je největší př ínos multi-echo mode lů v p ř ípadě sek

vencí F C N I 3 - F C N I _ 6 , kde lze konstatovat výrazné urychlení akvizice za součas

ného zvýšení t S N R oproti klasickému modelu single-echo. Poslední sekvence F C N I 7 

je nevhodná , jelikož kvalita nasn ímaných dat je z pohledu t S N R opravdu nízká. 

S N S ( S i g n á l t o N o i s e S e p a r a t i o n ) 

Jak již bylo nas t íněno dříve, SNS coby globální metrika udává odstup korelací mezi 

ana tomickými oblastmi mozku ku n á h o d n ý m korelacím se šumovým signálem. Jinak 

řečeno, kolikrát jsou korelace validních oblast í uvn i t ř mozku silnější než korelace se 

š u m e m mimo mozek, tedy kvalita konektivity v mozku. 
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Obr. 4.13: Srovnání hodnot SNS poč í taných v rámci funkčních sítí mozku pro jed

notlivé sekvence 
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V tomto př ípadě byla použ i t a metoda v ý p o č t u SNS publ ikovaná W . R. Shirerem 

a kolegy [35], k t e rá používá data v rámci funkčních sítí mozku, tedy bere v potaz 

pouze skutečně propojené oblasti. 

Z obr. 4.13 je zřejmé, že hodnoty funkčního SNS jsou u multi-echo mode lů vždy 

větší než v p ř ípadě single echo modelu. Tento rozdíl se s rostoucí rychlostí akvizice 

zvětšuje, čímž se potvrzuje vhodnost modelu multi-echo pro rychlé sekvence. 

Větší hodnota funkčního SNS, tedy i konektivity, obou modelů multi-echo je 

p a t r n á i z obr. 4.14. Trend jednot l ivých sekvencí modelu single-echo m á více kle

sající charakter, za t ímco multi-echo modely zachovávají vyšší hodnotu SNS např íč 

sekvencemi s M B faktorem ( F C N I 3 - 6 ) . 
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Obr. 4.14: Srovnání hodnot SNS poč í taných v rámci funkčních sítí mozku pro jed

notlivé modely zpracování 
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P r ů m ě r n á kore lace r e p r e z e n t a n t a v R O I 

P r ů m ě r n á korelace reprezentanta v R O I vyjadřuje homogenitu dat voxelů obsaže

ných v jednot l ivých R O L Je spoč ten reprezenta t ivn í signál v dané R O I a následně je 

spoč í t ána korelace všech voxelů v R O I obsažených s t ím to reprezentantem. Výsledná 

hodnota p růměrné korelace reprezentanta v R O I je s tanovená např íč korelacemi ve 

všech voxelech. Vyšší hodnota je lepší z pohledu homogenity oblasti v datech, pro

tože je nižší variabilita dat v jednot l ivých voxelech. Z obr. 4.15 je pa t rné , že hodnota 

p růměrné korelace reprezentanta je lepší u modelů multi-echo než u single-echo. To 

pla t í pro všechny sekvence, př ičemž rela t ivní rozdíly jsou srovnate lné např íč sekven

cemi. 
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Obr. 4.15: Srovnání hodnot p růměrné korelace reprezentanta se všemi voxely v R O I 

pro jednot l ivé sekvence 

N a obr. 4.16 je vyhodnocena s tejná veličina pro jednot l ivé modely zvlášť. Je pa

t r n ý pokles p r ů m ě r n é korelace reprezentanta v R O I u rychlejších sekvencí. Výsledky 
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u sekvencí F C N I _ 4 - F C N I _ 6 jsou srovnatelné. Sekvence F C N I _ 1 a F C N I _ 2 vy

kazují největší mí ru korelace. 
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Obr. 4.16: Srovnání hodnot p růměrné korelace reprezentanta se všemi voxely v R O I 

pro jednot l ivé modely zpracování 

4.4.3 Analýza oblastí zájmu (ROI) 

Jak již bylo řečeno v kapitole 4.3.5, oblasti zá jmu (ROI) pro další ana lýzu byly 

vyb rány na základě informace z akt ivačních map ze skupinové analýzy. Mapy byly 

p řekry ty přes šablonu A A L atlasu a vyhodnoceno deset ana tomických oblast í , kde 

byla hodnota aktivace nejvyšší. Jejich seznam je t ak t éž v kapitole 4.3.5. Tyto oblasti 
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reprezentuj í typické lokace, ve k te rých by př i zvolené úloze měla aktivace mí t defi

novaný charakter. Hodnocení výsledků např íč vybranými R O I poskytne detailnější 

pohled na výsledky. 

P o č e t n a d p r a h o v ý c h v o x e l ů 

Tato metrika byla spoč í t ána pro každou sekvenci ze všech deset oblas t í R O I , přes 

všechny subjekty v rámci jednot l ivých mode lů single-echo a multi-echo. J e d n á se 

o počet voxelů s nadprahovou hodnotou v dané R O I , př ičemž p r á h je spoč í tán na 

hladině významnos t i p = 0,05, je tedy označen jako korigovaný. 

Z obr. 4.17 je pa t rné , že oba modely multi-echo poskytuj í větší poče t nadpraho

vých voxelů např íč všemi subjekty a deseti oblastmi R O I , tedy maj í lepší senzitivitu 

vůči pozorovanému ději. 

numvox corr FCNI 1 numvox corr FCNI 2 
250 r ~ ~ 350 

300 

numvox corr FCNI 3 numvox corr FCNI 4 

o 200 o 
x 1 

0 1 150 
D 

100 

50 

0 

250 

SE SUM tSNR SE SUM tSNR SE SUM tSNR SE SUM tSNR 

numvox corr FCNI 5 numvox corr FCNI 6 
300 r ~ ~ 350 

numvox corr FCNI 7 

300 

250 

o 200 u 
x' 
0 

1 150 

100 

50 

0 

SE SUM tSNR SE SUM tSNR SE SUM tSNR 

Obr. 4.17: Srovnání p o č t u korigovaných nadprahových voxelů v dané sekvenci pro 

jednot l ivé sekvence 
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Př i srovnání p o č t u korigovaných voxelů z pohledu jednot l ivých mode lů zpraco

vání, jak je znázorněno na obr. 4.18, je vidět chování každého modelu např íč všemi 

sedmi sekvencemi. Trend v datech je u všech t ř í mode lů přibližně stejný, poč ty 

korigovaných nadprahových voxelů jsou nejvyšší v sekvencích F C N I _ 3 - F C N I _ 5 , 

v šesté sekvenci poč ty začínají klesat a poslední sedmá sekvence m á počet nadpra

hových voxelů nejnižší. Nicméně oba modely single-echo mají ve všech sekvencích 

s M B faktorem počet nadprahových voxelů větší, tud íž i vyšší senzitivitu. 
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Obr. 4.18: Srovnání p o č t u korigovaných nadprahových voxelů pro jednot l ivé modely 

zpracování 

Pro zobrazení a vyhodnocen í dalších výsledků v t é t o kapitole byly vybrány čtyři 

oblasti R O I , k te ré reprezentuj í všechny významné shluky aktivací např íč celým moz-
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kem se zas toupen ím okcipitální a p r imárně motorické oblasti i bazálních ganglií. M o 

tor ická aktivace výrazně převažuje v levé hemisfére, proto jsou tyto oblasti vybrány 

právě z ní. Konkré tně jsou to tyto: 

• left precentral gyrus (ind. 1), 

• left supplementary motor 3 X 6 cl (ind. 19), 

• left calcarine sulcus (ind. 43), 

• left globus pallidus (ind. 75). 

N a těch to vybraných R O I , k teré reprezentuj í vybrané anatomické , lokace budou 

níže popsány detai lní výsledky analýzy. Pro zobrazení dosažených výsledků ve zvole

ných R O I byly vybrány pouze dvě sekvence coby reprezentanti pomalého a rychlého 

n á b ě r u dat. Dle tabulky 4.1 se j e d n á o sekvence F C N I _ 1 a F C N I _ 5 , kdy první 

sekvence byla zvolena coby reprezentant s t anda rdn ího „pomalého" n á b ě r u dat bez 

akcelerace, p á t á sekvence je pak zá s tupcem akcelerované akvizice s M B faktorem 6. 

Zobrazení komple tn ích výsledků (všech sedm sekvenci, u každé data pro všechny t ř i 

modely) by při t é t o detai lní analýze bylo nepřehledné a zbytečně obsáhlé. Pro větší 

reprezentativnost jsou níže uvedené metriky vypoč í t ány z padesá t i nej silnějších vo-

xelů v daných R O L 

t - h o d n o t y s t a t i s t i k y 

Vypočí tané t-hodnoty statistiky na zvolené hladině významnos t i (v tomto př ípadě 

0,05) odpovídaj í t es tovanému kontrastu. N a obr. 4.19 lze pozorovat, že t-hodnota je 

v prvních t řech R O I výrazně nižší v p rvn í sekveci, kde není prakticky rozdíl mezi 

modelem single-echo a multi-echo. V pá t é sekvenci t-hodnota výrazně s toupá a mo

dely multi-echo poskytuj í značně lepší výsledek než model single-echo. V př ípadě 

č tv r té R O I je vyšší t-hodnota v p rvn í sekvenci, kde modely multi-echo mají mírně 

lepší výsledek a propad nas tává u p á t é sekvence. Ovšem i tady jsou lepší modely 

multi-echo. Tato odlišnost č tv r té R O I může být způsobena t ím, že oblast globus 

pallidus je narozdíl od os ta tn ích t ř í uložena hlouběji v mozku, tudíž zde může být 

větší zas toupen í fyziologických, pohybových a susceptibilních ar tefaktů . Taktéž to 

může být ovlivněnit hardware, jelikož citlivost 64-kanálové cívky je j iná pro povrch 

mozku než pro hlouběji uložené struktury. 

62 



S E S U M tSNR S E S U M tSNR S E S U M tSNR S E S U M tSNR 
1. sekvence 5. sekvence 1. sekvence 5. sekvence 

S E S U M tSNR S E S U M tSNR S E S U M tSNR S E S U M tSNR 
1. sekvence 5. sekvence 1. sekvence 5. sekvence 

Obr. 4.19: Srovnání t-hodnot 50 nejsilnějších voxelů v daných R O I 

R e z i d u á l n i š u m 

V př ípadě reziduálního šumu př ináší modely multi-echo výrazně lepší výsledky než 

model single-echo. V prvn í sekvenci není tento rozdíl tak pa t rný , zato markant

nější je to u p á t é sekvence, kde je tento rozdíl mezi single-echo a multi-echo pro 50 

nejsilnějších voxelů v daných R O I mnohem větší, jak je p a t r n é z obr. 4.20. 
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Obr. 4.20: Srovnání reziduálního šumu z 50 nejsilnějších voxelů v daných R O I 

Pro ilustraci je zde uveden i graf reziduálního šumu ve stejných čtyřech R O L 

ale vypoč í t aný ze všech voxelů, nikoliv jen z padesá t i nejsilnějších. Informace z něj 

je s tejná, tedy potvrzuje, že varianty akvizice multi-echo poskytuj í data se značně 

nižší úrovní reziduálního šumu předevš ím při rychlých sekvencích než s t anda rdn í 

varianta single-echo. 
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Obr. 4.21: Srovnání reziduálního šumu ze všech voxelův daných R O I 

Z grafů reziduálního šumu plyne závěr, že při použi t í rychlých sekvencí (vyšší 

hodnoty M B faktoru) je vhodné použí t multiecho zpracování, pro tože pouze díky 

získané informaci z jednot l ivých T E je možné lépe vysvětli t měřený signál použ i tým 

s ta t i s t i ckým modelem ( G L M ) . P ř i využi t í rychlých sekvencí a single-echo zpracování 

jsou hodnoty reziduí příliš vysoké, tedy pro další zpracování nevyhovující . P ř i použi t í 

dlouhých časů T R (1. sekvence) je sice hodnota reziduí menší než v p ř ípadě rychlých 

sekvencí, n icméně rozdíl není natolik významný, aby musel být b r á n v potaz. Navíc 

v p ř ípadě použi t í rychlejších sekvencí dochází t aké k mnohem lepšímu časovému 

vzorkování B O L D signálu, což se projeví t aké lepší hodnotou S N R (viz dále) . 
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S N R ( S i g n a l to N o i s e R a t i o ) 

Tato metrika je zde vypoč í t ána jako poměr rozptylu signálu příslušejícího odezvě na 

aktivaci z 50 nej silnějších voxelů v dané R O I ku rozptylu reziduálního šumu. Obecný 

předpoklad je, že s rychlejší sekvencí klesá S N R , jak je vidět na obr. 4.22. V př ípadě 

1. R O I není rozdíl mezi p rvn í a p á t o u sekvencí tak velký jako u zbylých t ř í R O L 

P r v n í sekvence poskytuje ve všech př ípadech přibližně stejnou hodnotu S N R jak 

u modelu single-echo, tak u obou modelů multi-echo. Rozdíl nas tává v pá t é sekvenci, 

kdy hodnota S N R výrazně klesne např íč všemi modely, n icméně lze pozorovat, že 

oba modely multi-echo maj í lepší výsledky než single-echo. To je dáno t ím, že mult i-

echo poskytuje kvalitnější signál díky tomu, že kombinuje data ze t ř í T E , a zároveň 

menší úroveň reziduálního šumu. 

SNR_50, ROI 1 SNR_50, ROI 19 
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Obr. 4.22: Srovnání S N R z 50 nejsilnějších voxelů v daných R O I 
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P S C ( P e r c e n t S i g n á l C h a n g e ) 

Tato metrika (někdy označovaná též jako C N R - Contrast to Noise Ratio) poskytuje 

informaci o kontrastu způsobeném změnou p o m ě r u oxyhemoglobinu a deoxyhemo-

globinu při pas ivním a ak t ivn ím stavu. P S C udává, jakou změnu signálu vyvolá 

použ i tá stimulace (tedy rozdíl mezi s ignálem v ak t ivn ím bloku a klidovém bloku) 

vz tažená p rocen tuá lně ku s t řední h o d n o t ě signálu v d a n é m mís tě (voxelu). St řední 

hodnota je u rčena pomocí regresoru beta_8, pro určení výchylky signálu způsobené 

aktivací je t ř eba zjistit hodnotu beta_l (udává koeficient up la tněn í p rvn ího regre

soru ve vysvětlení dat, př ičemž prvn í regresor modeluje odezvu na stimulaci) a vy

násobi t j í amplitudu s t imulační změny použ i tou v p rvn ím regresoru. Tak získáme 

reálnou změnu signálu odpovídající odezvě na ak t ivn í stimulaci. P S C je vypoč tena 

individuálně v každém voxelu a nás ledně je provedena sumace pro celou R O I nebo 

vybranou podmnož inu 50 voxelu s nej silnější statistikou. 

Níže na obr. 4.23 je ze srovnání pa t rné , že hodnota P S C je v p ř ípadě jak první , tak 

pá t é sekvence vyšší u modelu single-echo. Tento jev však neodpovídá předpokladu , 

že P S C bude v p ř ípadě multi-echo mode lů beze změny. 

6 7 



PSC 50, ROI 1 PSC_50, ROI 19 

S E S U M tSNR S E S U M tSNR 
1. sekvence 5. sekvence 

S E S U M tSNR S E S U M tSNR 
1. sekvence 5. sekvence 

12 

10 

PSC 50, ROI 43 PSC 50, ROI 75 

O 6 
CO 
Q_ 

S E S U M tSNR S E S U M tSNR 
1. sekvence 5. sekvence 

S E S U M tSNR S E S U M tSNR 
1. sekvence 5. sekvence 

Obr. 4.23: Srovnání P S C z 50 nejsilnějších voxelů v daných R O I 

P a r a m e t r i c k ý p á r o v ý t- test 

Vzhledem k tomu, že t éměř ve všech sledovaných met r ikách modely multi-echo po

skytovaly lepší výsledky než model single-echo, je žádoucí, aby tyto rozdíly byly sta

tisticky otes továny a byla u rčena jejich p ř í p a d n á s ta t i s t ická významnos t . Pro tyto 

účely byl zvolen pa ramet r i cký párový t-test. A b y mohl být proveden, bylo t ř eba otes

tovat, zda data pocházej í z normáln ího rozložení. K tomu byl použi t Kolmogorovův-

Smirnovův test, což je metoda ma tema t i cké statistiky, k t e rá umožňuje otestovat, zda 

m á d a n á p r o m ě n n á p ředpok ládané (normální) rozložení. Normáln í rozložení dat bylo 

potvrzeno, pa ramet r i cký párový t-test mohl být tedy použi t . 
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Výsledky t-testu pro jednot l ivé tes tované metriky jsou v t abu lkách 4.2, 4.3 a 4.4 

níže. Nejdříve jsou v t abu lkách uvedeny s t řední hodnoty modelu single-echo a mult i-

echo (zde uveden pouze model váhovaný t S N R ) pro každou z deseti R O I vybraných 

pro analýzu (viz 4.3.5) např íč subjekty. Následně je v tabulce uvedena p-hodnota 

z provedeného párového t-testu. B y l y analyzovány t-hodnoty, reziduálni šum a S N R 

v R O I pro sekvence F C N I l a F C N I _ 5 opět pro lepší srovnání jako reprezentanti 

s t a n d a r d n í akvizice bez akcelerace a akvizice s M B faktorem = 6. 

Použ i t á hladina významnos t i p = 0,05 vyjadřuje, s jakou p ravděpodobnos t í na

stane nulová hypotéza , k t e rá zní, že oba výběry např íč všemi subjekty pochází ze 

stejného rozdělení (se stejnou s t řední hodnotou). Pokud je tedy výsledná p-hodnota 

t-testu menší než použ i t á hladina významnos t i p = 0,05, z a m í t á m e nulovou hy

potézu a výsledek t-testu lze považovat statisticky významný. Pokud je výsledná 

p-hodnota větší než hladina významnos t i , nelze zamí tnou t nulovou hypotézu . 

V př ípadě tab. 4.2 pro tes tované t-hodnoty jsou v prvn í sekvenci až na R O I 20, 52 a 57 

všechny rozdíly t-hodnot single-echo a multi-echo modelu statisticky významné . 

U pá t é sekvence vyšel statisticky nevýznamně rozdíl pouze v R O I 76. Lze tedy kon

statovat, že při použi t í modelu multi-echo dochází k v ý z n a m n é m u navýšení hodnoty 

signálu oproti single-echo. 

Tab. 4.2: Výsledky párového t-testu pro t-hodnoty statistiky 

1. sekvence 5. sekvence 

R O I S E M E _ t S N R p-hodnota S E M E _ t S N R p-hodnota 

1 9,367 9,233 0,0072 17,304 19,778 1,00E-10 

19 6,124 6,240 0,0040 8,382 9,809 l,02E-07 

20 5,145 5,174 0,4640 6,630 7,687 l,30E-06 

43 17,034 16,577 0,0002 29,148 34,566 1,23E-11 

44 15,748 15,440 0,0024 26,456 32,032 5,14E-13 

51 13,882 13,665 0,0443 21,986 26,055 1,01E-13 

52 11,604 11,437 0,0991 16,455 20,279 3,83E-15 

57 8,719 8,760 0,3772 15,727 17,814 3,51E-09 

75 1,972 2,128 0,0197 1,450 1,799 4,36E-04 

76 1,612 1,764 0,0427 1,260 1,367 0,3327 

Další testovanou metrikou byl reziduálni šum, výsledky t-testu jsou níže v tab. 4.3. 

Opě t bylo provedeno srovnání p rvn í a p á t é sekvence, kde v obou př ípadech všechny 

rozdíly single-echo a multi-echo modelu vyšly jako statisticky významné . Je tedy 

statisticky po tvrzený závěr z grafů 4.20 a 4.21, že model multi-echo významně sni

žuje hodnotu reziduálního šumu u všech použi tých sekvencí, což je důležité zejména 

při akceleraci akvizice. 
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Tab. 4.3: Výsledky párového t-testu pro rezidua 

1. sekvence 5. sekvence 

R O I S E M E _ t S N R p-hodnota S E M E _ t S N R p-hodnota 

1 1,766 1,197 2,57E-08 3,709 1,857 4,93E-12 

19 1,379 0,989 6,54E-09 4,292 2,049 4,12E-10 

20 1,345 0,972 l,35E-09 4,233 1,952 6,25E-11 

43 2,085 1,704 2,40E-09 5,992 2,880 2,50E-12 

44 1,876 1,535 l , H E - 0 7 5,351 2,625 6,16E-15 

51 1,070 0,846 l,69E-06 3,295 1,562 5,91E-13 

52 0,890 0,724 5,99E-09 3,462 1,565 5,78E-16 

57 1,464 0,989 2,24E-08 3,338 1,662 2,07E-13 

75 1,224 0,719 2,67E-20 24,317 8,289 1,14E-13 

76 0,853 0,513 3,91E-20 21,934 7,600 3,76E-13 

Poslední testovanou metrikou je S N R z vybraných deseti oblas t í R O I , výsledky 

t-testu jsou v tab. 4.4. V př ípadě p rvn í sekvence vyšel rozdíl single-echo a mult i-

echo mode lů statisticky v ý z n a m n ě ve všech R O I , k romě R O I 19, 20 a 57. Rozdíly 

v p á t é sekvenci jsou všechny statisticky významné , až na R O I 76. U pomalé sekvence 

lze pa radoxně vidět velmi nepa t rný pokles S N R u modelu multi-echo, k te rý je ale 

prakticky nevýznamný. V př ípadě up la tněn í Bonferroniho korekce na počet souběžně 

prováděných t e s tů by u prvn í sekvence vycházely t éměř všechny rozdíly statisticky 

nevýznamné (s výjimkou oblas t í R O I 1, 43 a 43). V př ípadě p á t é sekvence by všechny 

rozdíly zůs ta ly statisticky významné (s výjimkou oblas t í R O I 75 a 76). 

Tab. 4.4: Výsledky párového t-testu pro S N R 

1. sekvence 5. sekvence 

R O I S E M E _ t S N R p-hodnota S E M E _ t S N R p-hodnota 

1 1,322 1,264 0,0009 0,947 1,194 9,90E-06 

19 0,562 0,574 0,1294 0,219 0,291 3,14E-06 

20 0,424 0,428 0,5877 0,135 0,179 3,58E-05 

43 4,515 4,171 3,31E-05 2,347 3,197 9,74E-10 

44 3,735 3,520 3,00E-05 1,951 2,754 1,30E-10 

51 2,940 2,807 0,0105 1,365 1,861 2,46E-09 

52 2,029 1,939 0,0129 0,773 1,133 1,36E-10 

57 1,108 1,102 0,6689 0,757 0,941 l,43E-05 

75 0,071 0,082 0,0025 0,007 0,011 0,0048 

76 0,060 0,071 0,0499 0,005 0,007 0,1474 
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4.4.4 Zhodnocení dosažených výsledků 

V rámci diplomové práce byla analyzována multi-echo f M R I data n a m ě ř e n á na 3T 

M R tomografu Siemens Pr isma v labora toř i M A F I L na C E I T E C u M U . Výsledky 

akt ivačních map skupinového modelu prokázaly největší hodnoty aktivací např íč 

všemi subjekty a modely single-echo a multi-echo ve zrakových a p r imárně moto

rických oblastech, kde se rozsah aktivací v sekvenci bez akcelerace t éměř nelišil. 

Avšak v p ř ípadě rychlejší sekvence ( T R = 600 ms) bylo již možné pozorovat rozdíly 

zejména v oblasti bazálních ganglií, kde oba modely multi-echo dosahovaly větší 

míry aktivace. 

Pro zhodnocení jednot l ivých sekvencí v rámci jednot l ivých mode lů byly použi ty 

globální metriky t S N R , SNS a p r ů m ě r n á korelace reprezentanta v R O L Metr ika 

t S N R popisuje kvali tu naměřených f M R I dat a byl potvrzen předpoklad , že její 

hodnota klesá s větší rychlostí akvizice. Oba modely multi-echo zde př ináš í lepší 

výsledky než model single-echo. P ř i p řepoč í tán í t S N R dle S. M . Smitha a kol. [37] 

už nebyl pokles signálu např íč sekvencemi tak s t rmý a vyloženě s labá byla pouze 

poslední sedmá sekvence. Další globální metrika, SNS, publ ikovaná W . R. Shire-

rem a kol. [35] popisuje kvali tu konektivity uvn i t ř mozku a její hodnota je ve všech 

sekvencích nižší pro single-echo model. P ř i s rovnání sekvencí v rámci modelů je pa

t rné , že hodnota SNS v př ípadě modelu single-echo klesá např íč sekvencemi, za t ímco 

oba modely multi-echo zachovávají vyšší hodnoty v rámci všech sekvencí. Posled

n ím globálním ukazatelem je srovnání p růměrných korelací r ep rezen tan tů v R O I 

jednot l ivých mode lů pro jednot l ivé sekvence. I zde př ináší oba modely multi-echo 

lepší výsledky, tedy variabilita dat v jednot l ivých voxelech je nižší než u modelu 

single-echo, čili maj í větší homogenitu oblast í . 

Dále byla provedena ana lýza deseti vybraných R O I , zvolených na základě jejich 

míry aktivace. Pro všech sedm funkčních sekvencí byly určeny poč ty nadrahových 

voxelů v jednot l ivých modelech např íč subjekty a R O L Hodnoty mode lů multi-echo 

byly vyšší než single-echo, tudíž lze konstatovat, že multi-echo modely poskytuj í 

lepší senzitivitu. Další metriky byly vypoč í t ány z hodnot padesá t i nej silnějších vo

xelů v daných R O L Pro lepší přehlednost byly jejich výsledky zobrazeny pouze pro 

čtyři oblasti R O I , vybrané coby reprezentanti všech významných aktivačních shluků. 

Síla t-statistiky byla dle očekávání opět vyšší u mode lů multi-echo, což ale neplatilo 

ve č tv r té zobrazené R O L Možné vysvětlení je to, že tato oblast je uložena hlouběji 

v mozku, tud íž může být více pos t ižena fyziologickými a susceptibi lními artefakty. 

Hodnoty reziduálního šumu byly nižší v p ř ípadě všech R O I u obou mode lů mult i-

echo, výrazný rozdíl oproti single-echo modelu byl zřejmý v p á t é sekvenci. Stejný 

charakter měly i grafy vykreslené ze všechn hodnot reziduálního šumu v daných 

R O L Výsledky metriky S N R vyšly dle p ředpokladu , že její hodnota klesá s rych-
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lostí akvizice. V první sekvenci jsou hodnoty S N R všech mode lů srovnatelné, pří

nos multi-echo modelů lze pozorovat v p ř ípadě pá t é sekvence, kde dosahuje vyšších 

hodnot signálu než single echo díky nižší úrovni reziduálního šumu. Jed iná metrika, 

jejíž výsledky nedopadly dle očekávání, je P S C . Nebyl potvrzen předpoklad , že její 

hodnoty budou u multi-echo modelů např íč sekvencemi beze změny. Bohužel za t ím 

nebylo nalezeno vysvětlení , proč tomu tak je. 

Následně byl na t -hodno tách , hodno tách reziduálního šumu a S N R proveden 

pa ramet r i cký párový t-test pro single-echo a jeden multi-echo model. Hodnoty roz

dílů mezi modely jsou sice malé (ve srovnání s t ředních hodnot pro jednot l ivá ROI) , 

ale celkově hodnoty např íč subjekty vykazují dobrou konzistenci a t éměř ve všech 

př ípadech vyšly rozdíly mezi modely jako statisticky významné . 

Závěrem lze konstatovat, že ve všech sledovaných met r ikách př ináší model mult i-

echo lepší výsledky. Výrazné je to zejména v rámci reziduálního šumu, kde jsou 

hodnoty oproti single-echo výrazně nižší a vypovídaj í o vyšší senzit ivitě multi-echo 

dat. Z nižšího reziduálního šumu plyne i vyšší hodnota S N R , což je klíčové zejména 

při rychlejších sekvencích. Obecně je tedy zásadní př ínos modelu multi-echo hlavně 

pro rychlejší sekvence, kdy single-echo model poskytuje již výrazně horší výsledky. 

P růměrován ím dat ze t ř í T E lze do j is té míry eliminovat šum, pohybové artefakty 

a získat tak lepší hodnoty signálu. Toto p la t í pro všechny použi té akcelerované 

sekvence, kromě poslední F C N I 7 , kde je kvalita naměřených dat velice nízká a ani 

použi t í modelu multi-echo j i již nezlepšilo na úroveň předchozích sekvencí. P ráce 

tedy potvrdila p ředpoklad publikovaný v č lánku B . A . Posera a kol. [32], že mult i-

echo model př ináš í vyšší senzitivitu pro rychlejší akvizice. Dílčí výsledky t é t o práce 

byly prezentovány na X I V . mez iná rodn ím workshopu f M R I v Olomouci v dubnu 

2018. 

Srovnání kvality dat z hlediska použ i tého F A v jednot l ivých sekvencích (dle práce 

Gonzalles-Castillo a kol. [18] by měl být v datech menší obsah fyziologického šumu 

při zachování procentuá ln í změny B O L D signálu) je nad rámec t é t o diplomové práce, 

n icméně bude provedeno v rámci navazujícího doktorského studia. K dispozici jsou 

elektrofyziologická data ( E K G , dechová kř ivka) , k t e rá přispějí k charakter izování 

množs tv í fyziologického šumu v datech. 
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5 ZÁVĚR 

T é m a t é to práce vzniklo ve spolupráci s l abora toř í M A F I L na C E I T E C u M U . Cílem 

t é t o práce byla optimalizace akvizičních p a r a m e t r ů pro single-echo a multi-echo 

B O L D f M R I , tedy nalezení vhodného kompromisu mezi rychlost í sn ímání a kvalitou 

výsledných dat, k t e rý by bylo možné zavést v praxi při měření v M A F I L . 

Teoret ická část práce se věnuje úvodu do neurozobrazování , obsahuje s t ručný 

princip zobrazování pomocí magnet ické rezonance a popisuje rozdíl s funkční mag

netickou rezonancí . Je zde vysvět len vznik a sn ímání B O L D signálu, p o t a ž m o he-

modynamické odezvy. Dále jsou charakter izovány různé typy f M R I experimentu 

a sekvence používané při funkčním neurozobrazování . Zde je rešerše zaměřena pře

devším na popis akceleračních technik akvizice, akvizičních p a r a m e t r ů a možnost í 

jejich optimalizace. Součást í rešerše jsou i metody předzpracování f M R I dat, ná

sledné stat is t ické analýzy a analýzy konektivity. 

V kapitole věnované prakt ické část i je pak popis tes tované skupiny subjek tů 

a charakteristika funkčních sekvencí použi tých v na šem měření , včetně tabulky 

s konkré tn ími parametry jednot l ivých sekvencí. T y byly voleny s ohledem na do

poručení uvedená v rešerši a na články (Gonzalles-Castillo [18], Triantafyllou [40]). 

Taktéž je zde p o p s á n a struktura úkolu pro měřené subjekty b ě h e m akvizice. V části 

věnované analýze dat je p o d r o b n ě popsán proces předzpracování naměřených dat, 

včetně názorného schématu celého procesu a i lustračních obrázků snímků. Násle

duje vysvětlení procesu stat is t ické analýzy na úrovni jednot l ivců i skupin doplněné 

opět o názorné schéma. Závěr t é t o kapitoly je věnován analýze konektivity a objas

nění výběru deseti oblas t í R O I , na k terých je provedena závěrečná analýza, výpočet 

po t řebných sledovaných metrik a vyhodnocen í výsledků experimentu. 

V závěru prakt ické části jsou zobrazeny výsledky skupinových aktivací, na jejichž 

základě bylo vyb ráno deset oblas t í R O I pro další analýzu. Dále jsou zde uvedeny 

jednot l ivé metriky hodnot íc í rozdíly mezi single-echo a multi-echo modely. Jsou zde 

globální metriky spočí tané pro všech 116 oblast í R O I , a také metriky popisující cha

rakter dat pouze ve vybraných oblastech R O I s největší aktivací . Ty to jsou spočí tány 

vždy z padesá t i voxelů s největší silou t-statistiky v dané R O L Pro zhodnocení statis

tické významnos t i byl na t -hodno tách , hodno tách reziduálního šumu a S N R mode lů 

single-echo a multi-echo proveden pa ramet r i cký párový t-test, jehož výsledky jsou 

uvedeny v příslušných tabu lkách . 

Z výsledků práce jasně vyplývá př ínos mode lů multi-echo pro rychlé f M R I sek

vence. Tento fakt byl dokázán pomocí všech hodnot íc ích kri téri í - skupinových ak

t ivačních map, globálních metrik i detai lní analýzou ve vybraných R O L Nárůs t 

kvality signálu oproti s t a n d a r d n í m u modelu single-echo byl ověřen jako statisticky 

významný. 
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SEZNAM POUŽITÝCH Z K R A T E K 

A A L Anatomical Automatic Labeling 

A C - P C Anterior commissure - Posterior commissure 

A C S Autocalibration Signal 

A N O V A Analysis of Variat ion 

B O L D Blood Oxygenation Level Dependent 

C A I P I R I N H A Controlled Alias ing in Parallel Imaging Results in Higher 

Acceleration 

C S F Cerebrospinal F l u i d (mozkomíšní tekutina) 

D T I Diffusion Tensor Imaging 

D P Dolní propust 

E E G Elektroencefalografie 

E P I Echo-planar Imaging 

F A F l ip Angle (sklápěcí úhel) 

F D R False Discovery Rate 

F I D Free induction decay 

f M R I functional Magnetic Resonance Imaging 

F O V Fie ld Of View 

F W E Family Wise Error 

F W H M Ful l W i d t h A t Half M a x i m u m 

G E Gradient-echo 

G L M General Linear Model (obecný l ineární model) 

G R A P P A Generalized Autocalibrationg Part ial ly Parallel 

Acquisit ion 

H P Horní propust 

H R F Hemodynamic Response Function (hemodynamická 

odezva) 

I C A Independent Component Analysis (analýza nezávislých 

komponent) 

IR Inversion-recovery 

M A T L A B Mat r ix Laboratory 

M B F Mul t iband Factor 

M E G Magnetoencefalografie 

M N I Montreal Neurogical Institute 

M R Magnetic Resonance 

M R I Magnetic Resonance Imaging 

N l f T I Neuroimaging Informatics Technology Initiative 

P A T Parallel Acquisi t ion Technique 
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P C A Principal Component Analysis (analýza hlavních 

komponent) 

P D Proton Density (protonová hustota) 

P E T Positron emission tomography (Pozi t ronová emisní 

tomografie) 

P S C Percent Signal Change 

R F Radiofrekvenční 

R O I Region of Interest (oblast zájmu) 

S E Spin-echo 

S E N S E Sensitivity Encoding 

S E R Simultaneous Echo Refocused 

SIR Simultaneous Image Refocused 

S M S Simultaneous Mult i -Sl ice 

S N R Signal to Noise Ratio 

SNS Signal to Nois Separation 

S P E C T Single-photon emission computed tomography 

(jednofotonová emisní výpoče tn í tomografie) 

S P M Statistical Parametric Mapping (Stat ist ické paramet r ické 

mapování) 

S R Saturation-recovery 

T E Echo Time (echo čas) 

T R Repetition Time (repet iční čas) 

t S N R temporal-SNR 
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