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ABSTRAKT

Cilem prace je navrh algoritmu pro potlaceni nezadouciho Sumu a artefaktld ve fMRI
datech s vyuzitim analyzy nezavislych komponent a multi-echo dat. Teoreticka ¢ast se
zabyva elementarnimi principy magnetické rezonance, vCetné jeji konstrukce a zpracovani
obrazovych dat. V praktické Casti je predstaven navrh metody inspirovany odbornou
publikaci v programovém prostfedi Matlab, kde tento navrh je nasledné otestovan na
redlnych datech fMRI poskytnutymi Labototi multimodalniho a funéniho zobrazovani,
CEITEC MU.
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ABSTRACT

The main task of this work is to design an algorithm for suppressing unwanted noise
and artifacts in fMRI data using the analysis of independent components and multi-echo
data. The theoretical part deals with the basic principles of magnetic resonance, including
construction and image data processing. The practical part presents a pilot design of
a method inspired by a professional publication in the Matlab software environment,
where this design is subsequently tested on real fMRI data provided by the Laboratory
of Multimodal and Functional Imaging, CEITEC MU.
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Uvod

V dnesni dobé moderni mediciny existuje fada zobrazovacich metod nejen anato-
mickych struktur, ale i funkénich vysetteni lidského téla, zejména v oblasti mozku.
Jednotlivé metody se od sebe vzajemné odlisuji svoji konstrukéni slozitosti, dobou
potfebnou pro uskutecnéni samotného vysetieni, prostorovou a ¢asovou rozlisovaci
schopnosti namérenych dat, a nakonec také fyziologickou zatézi pro lidsky organis-
mus. Pocatek vyvoje zobrazovacich metod se datuje k prelomu 19. a 20. stoleti, kdy
Wilhelm Rontgen ziskal prvni rentgenovy snimek ruky. Neustaly vyvoj zobrazovacich
technik a jejich optimalizace je dnes predmétem mnohych instituci a vyzkumnych
ustavi pro ziskani presnych a spolehlivych dat pro celkové stanoveni diagnéz.

Mezi nejznaméjsi metody vySetfeni mozku patii elektroencefalografie (EEG) a
magnetoencefalografie (MEG). Mozek, jakozto hlavni orgédn nervové soustavy pii
své funkci vykazuje elektrickou aktivitu a s ni spojenou magnetickou aktivitu, které
vyuzivaji vyse zminéné metody pro ziskani informaci o celkové mozkové aktivité.
Ziskana data maji pomérné dobré c¢asové rozliseni v rameci milisekund, avsak za cenu
v podobé pozitronové emisni tomografie (PET) a funkéni magnetické rezonance
(fMRI) 1ze dosdhnout daleko lepsiho prostorového rozliseni. To je klicovy parametr
pro rozpoznavani struktur a jejich funkéniho vysetieni.

Pozitronova emisni tomografie vyuziva principu detekce fotont ~ zareni, které
vznikaji ve sledovaném objektu pfi iterakci elektronu s jeho anti-¢astici pozitronem.
Pacientovi je podano radiofarmakum s kratkym polocasem rozpadu, které predsta-
vuje zdroj pozitroni. Kratce po vzniku pozitronu dojde k anihilaci s elektronem a
obé castice zanikaji. V misté anihilace vznikaji dva fotony ~ zareni, letici v opac-
ném sméru kazdy s energii 511 KeV. Nasledné probiha detekce pomoci detektort,
které jsou umisténé v prstenci kolem vysetfované osoby. Detektory zachycuji pouze
fotony y zareni dopadajici ve stejny okamzik. Mezi zna¢na omezeni tohoto zpiisobu
vysSetfeni patii vysoka radiacni zatéz pacienta, slozita priprava radiofarmak a cena
jak pristroje samotného, tak i vysetieni pacienta.

Funkéni magnetickd rezonance mapuje aktivni ¢asti mozku s vyuzitim magne-
tické rezonance. Princip je zalozeny na rozdilnych magnetickych vlastnostech okys-
licené a odkyslicené krve. V zavislosti na vyvolanych podnétech lze tedy zjistit,
které c¢asti mozku jsou aktivni a tyto mista lokalizovat. Velikou prednosti fMRI
je zdravotni nezdvadnost. Pacientovi neni podano zadné radiofarmakum, jakozto
zdroj skodlivého radioaktivniho zareni. Dalsi vyhodu funkéni magnetické rezonance
ve srovnani s pozitronovou emisni tomografii je velmi dobré prostorové rozliseni
pri soucasném zachovani dostatecného casového rozliseni. Limitujicimi faktory MR

jsou potizovaci cena pristroje, doba vySetfeni a je nutné se vyvarovat pacienttiim s
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Obr. 1: Srovnani prostorové a ¢asové rozlisovaci schopnosti jednotlivych metod

kovovymi predmeéty v téle, nebo pacientim s implantovanym kardiostimulatorem.
Funkéni MRI, ktera bude hlavni naplni této prace, je zcela klicova pro neurofyzi-
ologicky vyzkum (napiiklad pro lokalizaci motorickych center) a pouziva se jako
dopliiujici vySetfeni pred ndroénymi neurochirurgickymi zakroky mozku. Na obr/[l]
muzeme vidét porovnani prostorového a casového rozliseni vyse uvedenych vysettro-
vacich metod.

Cilem této prace je vyvoj algoritmu pro potlaceni sSumu a artefaktii dat z funkéni
magnetické rezonance s vyuzitim metod multi-echo dat a analyzy nezavislych kom-
ponent (ICA). Teoretické zaklady prvni kapitoly popisuji principy magnetické rezo-
nance (MRI). Druhd kapitola ndm pfiblizi konstrukéni feseni jednotlivych kompo-
nent1, ze kterych se magnetickd rezonance sklada. Kapitola 3 je vénovana nezadou-
cim artefaktim, které jsou nedilnou soucasti kazdého méreni. V nasledujici ¢tvrté
kapitole je vysvétlena problematika funkéniho vysetfeni pomoci MR a predzpraco-
vani téchto dat. Naplni kapitoly 5 je detailni popis metod nezavislych komponent,
kterd bude dilezitym krokem programové praktické casti. Prakticka ¢ast zacinajici
kapitolou 6 popisuje navrzeny algoritmus vyuzivajici metodu nezavislych komponent

a multi-echo dat pro potlaceni nezaddoucich artefakti a Sumu.
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1 Princip magnetické rezonance

1.1 Magneticky moment

Veskerd hmota tvorici zivy i nezivy svét se sklada z molekul a atomii. Atomy jsou
dale tvoreny mensimi ¢asticemi - protony s neutrony v jadie a elektrony obihajici
kolem jadra v obalu. Magnetické pole vznika kolem kazdé elektricky nabité ¢astice,
kterd je v pohybu. Kladné nabité protony se neustale pohybuji a v jejich okoli se
vytvari magnetické pole, vykazuji tedy magneticky moment. Déale protony rotuji
kolem svoji osy a tento pohyb se oznacuje jako spin. Magneticky moment ¢astice ve

sméru osy pohybu lze popsat vztahem:

p="-p (1.1)
kde v je gyromagneticky pomér a p znaci mechanicky moment hybnosti ¢astice.

Gyromagneticky pomeér v je pomér mezi velikosti ndboje a hmotnosti jadra. Navic

je charakteristicky pro dany prvek a lze ho spocitat podle rovnice:

q
_ —_—— 1-2
i 2m ( )

Atomova jadra se sudym poctem protont nevykazuji vici okoli magnetické vlast-
nosti a nelze je tak pouzit pro zobrazovani pomoci magnetické rezonance. Pokud si
proton predstavime jako maly magnet, tak pii sudém poctu protont v jadre dojde ke
spojeni opacnych poli a vysledny magneticky moment bude nulovy. Pokud ale pocet
protonu bude lichy, jadro si zachova sviij magneticky moment a vici okoli se bude
chovat magneticky. Typickym prikladem této skupiny je atom vodiku 1H, ktery ma
ve svém jadru pouze jeden proton s neutronem a v obalu neobsahuje zadny elektron.
Vodik mé hojné zastoupeni v lidském téle, kde zhruba 70% lidského téla se skldadé
z vody. Navic jeho magneticky moment je pomérné silny a je z néj idealni prvek
pro vyuziti v zobrazovani pomoci magnetické rezonance. Dalsimi prvky vykazujici
magnetické vlastnosti, které se vyskytuji v zivych tkanich jsou 13C, 19F, 23Na, 31P.
Tyto prvky vsak maji v lidském téle mnohem mensi zastoupeni, a tak vodik zlstava
jako hlavni prvek pro zobrazeni [24].

V klidovém stavu je orientace rotac¢nich os jednotlivych protont ve tkanich zcela v
nahodném stavu, coz zptsobuje vzajemné ruseni magnetickych momentt. Tkan tedy
nevykazuje magnetické vlastnosti. Pokud vsak vystavime protony silnému homogen-
nimu magnetickému poli, dojde k usporddani rotac¢nich os vsech protont rovnobézné
se silo¢arami magnetického pole. Cést z nich se ustali do polohy, kdy jejich magne-
ticky moment je souhlasny s vektorem vnéjsitho magnetického pole. Toto usporadani

se nazyva paralelni. Zbytek protoni bude zaujimat polohu opac¢nou o 180° proti
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Obr. 1.2: Usporadani protoni po vystaveni magnetickému poli [16]

sméru vektoru magnetického pole a toto usporadani oznac¢ime jako antiparalelni. Na
obr[T.1 a obr[I.2] je zobrazena orientace protonu v klidovém stavu a orientace po
vystaveni i¢inkim silného magnetického pole .

stavu je vzdy méné protont nez v paralelnim stavu. Pokud by byl stejny pocet v obou
stavech, magnetické momenty by se vyrusily a tkan by nevykazovala magnetické
vlastnosti. Protonti v paralelnim usporadani je vsak vzdy vice nez polovina. Tkan
poté vykazuje souhrnny magneticky moment a chova se magneticky. Kazda tkan ma
charakteristickou velikost magnetického momentu, kterd nam poskytuje informace

0 jejim prostorovém usporadani.
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1.2 Larmorova frekvence

Protony umisténé ve vnéjsim magnetickém poli vykonavaji kromé rota¢niho pohyb
jesté jeden druh pohybu zvany precesni pohyb. Jedna se o rota¢ni pohyb protonu
kolem osy, kterou lze ztotoznit se silocarou magnetického pole. Pro lepsi predstavu
jde o pohyb po plasti kuZele. Precesni pohyb je zndzornén na obr[l.3] Frekvence
tohoto precesniho pohybu zvand Larmorova frekvence zavisi na dvou faktorech,
a to na magnetickych vlastnostech jadra a dale na intenzité vnéjstho magnetického

pole. Vypocet Larmorovy frekvence (Hz) je tedy:

w=""-DBy (1.3)

f=g7 By (1.4)
w predstavuje thlovy kmitocet, f je samotnd Larmorova frekvence, v znaci gyro-
magneticky pomér a By je intenzita magnetického pole vyjadiend v jednotkach
magnetické indukce Tesla (T). Pro atom vodiku 1H je gyromagneticky pomér 42,58

MHz/T, tzn. Ze napf. v magnetickém poli o intenzité By = 3T budou mit vodikové
protony frekvenci precesniho pohybu 127,74 MHz [16][24].

Y
<

Obr. 1.3: Ukazka rota¢niho a precesniho pohybu protonu [24]
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1.3 Budici radiofrekvencni impulz

V tomto okamziku nastava problém, protoze moment antiparalelné uspotradanych
protont se vyrusi momentem paralelné usporadanych protonti a celkovy magneticky
moment tkané je tvoren rozdilnym poctem paralelné usporadanych protont. Tento
vysledny moment je navic potieba odlisit od silného vnéjsiho magnetického pole
magnetu. ReSenim je zména orientace celkového vektoru magnetizace tkané, kterd
doposud byla orientovana longitudialné tj. podélné se silocarami magnetu [24].
Abychom docilili vychyleni vektoru, je potfeba dodat energii ve formé elektro-
magnetického pulzu. Zvolime takovou frekvenci vinéni, aby odpovidala frekvenci
precesniho pohybu - Larmorovu frekvenci. Frekvence v zavislosti na intenzité vnéj-
stho magnetického pole se nachéazi ve spektru kratkych a velmi kratkych radiovych
vin, fadové odpovida desitkam az stovkam MHz. Protony poté absorbuji tuto ener-
gii a dochazi k jevu, ktery se nazyva rezonance (odtud je odvozen nazev zobrazovaci
metody). Vyslany pulz zpusobi, Ze nékteré protony se dostanou z paralelniho stavu
do energeticky vyssiho antiparalelniho postaveni. Jak mtuZeme vidét na obr[I.4] se

zménou energetického stavu klesa velikost priéné magnetizace tkané [24].

7 Elmag. pulz 7

Obr. 1.4: Pokles vektoru priéné magnetizace (¢ervené) po excitaci elektromagnetic-
kym impulzem

Vlivem pulzu tak dochéazi ke zfazovani precesniho pohybu a magnetické momenty
v daném okamziku zac¢nou pusobit jedinym smérem. Vysledkem je vznik vektoru
pricné magnetizace, ktery je kolmy na vektor podélné magnetizace. (obr Velikost
vektoru pricné magnetizace miizeme primo zmérit. Radiofrekvenéni impulz, ktery
zpusobi zménu vektoru o 90° se oznacuje jako 90° impulz. Existuji samoziejmé i jiné

impulzy. naptiklad které sklapi vektor tkanové magnetizace o 180° [24].
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Elmag. pulz

Obr. 1.5: Vznik vektoru pricné magnetizace (fialové) po aplikaci elektromagnetického
impulzu [24]

1.4 Relaxacni €asy T a 15

Jakmile je budici impulz ukonéen, protony setrvavajici v energeticky vyssim stavu
se zac¢nou vracet do svého ptivodni polohy. Tento proces se oznacuje jako relaxace.
Na obr[L.6 je zndzornén postupny ndvrat protont do svého ptivodniho energeticky

vyhodnéjsiho stavu s navratem vektoru podélné tkanové magnetizace .

Elmag. pulz

Obr. 1.6: U¢inek elektromagnetického impulzu s néslednou postupnou ztratou pFicné

magnetizace a obnovenim podélné magnetizace [24]

Pribéh navratu vektoru podélné magnetizace a poklesu vektoru magnetizace
piitné ma exponencialni pribéh. Casova konstanta s oznacenim T} urcuje, jak rychle
v dané tkani probiha tento proces. T totiz predstavuje, za jakou dobu vektor po-
délné magnetizace nabude 63% svoji puvodni velikosti. Konstanta s oznacenim T5
naopak predstavuje casovy interval, kdy dojde k poklesu vektoru priéné magneti-

zace na 37 % své puvodni maximélni hodnoty. Poklesem vektoru pri¢né magnetizace
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klesa i intenzita métitelného elektromagnetického signalu. Signal, jehoz maximum
naméiime kratce po ukonceni budiciho impulzu a ktery v pribéhu relaxace klesa
k nule se oznacuje jako FID signdl (Free induction decay). Tento signél je induko-
van na prijimac¢i — anténé a davad nam informaci o slozeni tkané. Jedna se tak o
nejjednodussi zpusob vysetfeni pomoci magnetické rezonance .

Casy Ty se v biologickych tkénich pohybuji v rozmezi 300 az 2000 milisekund,
zatimco hodnoty T3 ¢ini 30 az 150 milisekund. Obecné plati, ze tkané s vysokym po-
dilem vody maji delsi relaxacni casy a tkané obsahujici tuk mivaji kratsi relaxac¢ni
casy. Na Obr. 1.7 jsou znazornény exponencidlni pribéhy zmén podélné a pricné
magnetizace s vyznacenymi relaxac¢nimi ¢asy 77 a To. V praxi a hlavné ve funkénim
vysetieni fMRI se pouziva dalsi casova konstanta oznacena jako 75, ktera charak-
terizuje dobu poklesu priéného vektoru s ohledem na nehomogenity vnéjsiho pole
magnetu [24].

Pricna magnetizace Podélna magnetizace

063 M

037 M| \

T2 T1

¥
A

Obr. 1.7: Relaxaé¢ni casové konstanty 7 a T5 [24]

1.5 Vybér fezu a rekonstrukce obrazu

Indukovany signal FID na pfijimac¢i ma maximalni hodnotu ihned po ukoncéeni RF
pulzu. Nasleduje exponencialni pokles v dusledku priéné relaxace T3 . FID signal je
slozen ze dvou komponent a to z harmonického signédlu sinus s frekvenci odpovida-
jici Larmorové frekvenci a z jeho exponencidlniho utlumu dany casem 73. Pribéh
signdlu FID s jeho poklesem je uvedeny na obr[I.8| Na naméfeny FID signil muzeme
aplikovat Fourierovu transformaci a tak ziskdme frekvenéni spektrum .
Samotny FID signdl ovsem k rekonstrukci obrazu nestaci, protoze nezname pres-
nou pozici ve scéné, odkud byl signal vyzaren. K urceni pozice se pouziva pozi¢ni
kédovani, realizované gradientnimi civkami generujici gradientni magnetické pole.

Tato pole se oznacuji G, G, a G, podle sméfujici osy. Gradienty G, a G, urcuji
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Intenzita signdlu

T2* relaxace

fve >  (as

Obr. 1.8: FID signal s exponencialnim poklesem

pozici voxelu ve zvolené tomoroviné a gradient G, slouzi pro vybér tomoroviny. Apli-
kaci téchto gradientnich poli jiz zname presnou pozici, ze které vychézi signdl, navic
pozice kazdého voxelu je charakterizovana jeho frekvenci a fazi [21].

Oznaceni k-prostor rozumime obraz tomovrstvy G, v podobé matice, kde G,
tvori radky se stejnou fazi a GG, sloupce se stejnou frekvenci. Centralni oblast pro-
storu jsou tvoreny nizkymi frekvencemi, které jsou nositelem informace o hlavnich
rysech scény. Okrajové casti s vysokymi frekvencemi predstavuji informace o hra-
nach a detailech scény. Pokud bychom na ziskany k-prostor aplikovali inverzni 2D
Fourierovu transformaci, doslo by k transformaci souradnic k-prostoru do metric-
kého souradného systému a tim bychom zrekonstruovali 2D obraz scény. Na obr[1.9]
jsou uvedeny jednotlivé kroky pro rekonstrukeci 2D obrazu .

Pozi¢ni kodovani
pomoci gradientnich
poli Gx, Gy a Gz

k-prostor Rekonstruovany obraz

Obr. 1.9: Vytvoreni k-prostoru a rekonstrukce obrazu pomoci inverzni Fourierovy
transformace [25]
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1.5.1 Pixel, Voxel

Pixel (anglicky picture element) predstavuje nejmensi prvek dvourozmérného ob-
razu, ktery nelze dale délit. Rozliseni obrazu je ddno poctem pixeli na jednotku
délky a celkova velikost obrazu je dana poctem pixell v ose x a v ose y. S rostou-
cim rozlisSenim obrazu jsme schopni rozeznat vétsi detaily, ovSsem roste vypocetni
narocnost na nésledné dalsi zpracovani [16].

Voxel (anglicky volume element) je naopak nejmensi jednotka trojrozmérného
obrazu. Obraz je tvoren trojrozmérnym polem voxeli, kde kazdy voxel je predstavitel
uziteéné informace, napt. barva, jas, atd. Velikost trojrozmérného obrazu je dana
poctem voxell v ose x, ose y a ose z. Dvourozmérny obraz lze také povazovat za

trojrozmérny obraz s tlouskou vrstvy jeden voxel s prislusSnym poctem voxelt v ose

Xay.

1.6 Zobrazovaci techniky MR

Pokud bychom na tkan po navratu podélné tkanové magnetizace znovu aplikovali
radiofrekvenéni impulz, signal indukovany v ptijimaci anténé bude stejny, jako byl
piedchozi ziskany signal, protoze tkati byla ve stejném stavu v obou piipadech. Ca-
sovy interval mezi jednotlivymi radiofrekvenénimi impulzy se oznacuje TR, anglicky
Time to repeat. Nyni pouzijeme kratsi casovy interval mezi budicimi impulzy a to
tak, ze vektor podélné magnetizace nestihne dosahnout svoji ptivodni velikost. Vy-
sledny signal se bude odlisovat v zavislosti na hodnoté podélné magnetizace, kdy byl
vyslan budici impulz. Cim bude podélna magnetizace vétsi, tim bude i vektor piicné

magnetizace po novém pulzu vétsi a vysledny registrovany signal bude silnéjsi [24].

11 vazeny obraz

T1 vazeny obraz rozumime takovy typ zobrazeni, kdy je pouzito nékolik 90° impulzi
s vhodnym repetié¢nim casem. Obdrzime tak odlisné relaxacni c¢asy pro jednotlivé
tkané. Cim bude vétsi rozdil ¢astt T1, tim jsme schopni odligit tkané ve vétsim poctu
stupnu Sedi (tkdnovy kontrast) [24].

T, vazeny obraz

Druhy, v praxi velmi pouzivany zptsob zvany T2 vazeny obraz je aplikace 90° im-
pulzu, ktery zpiisobi pokles podélné a vnik pti¢né magnetizace. Ihned po ukonceni
impulzu klesa vektor pricné magnetizace. V tomto okamziku je aplikovan dalsi im-
pulz oznaceny jako 180° pulz. Nyni dojde ke zméné orientace protoni o 180° a

protony zac¢nou vykonavat precesni pohyb v opa¢ném sméru. Protony s frekvenci
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vyssi nez Larmorova frekvence se zacnou priblizovat k pomalejsim protontim a opét
dochézi k narustu pricné magnetizace, kterou lze mérit. Za dalsi stejny céasovy tsek
T, dochazi k opétovnému synchronnimu pohybu a ptricnad magnetizace znovu roste.
Ziskany signal se takto oznacuje jako Echo. Pokud se¢teme oba casové tseky T,

dostaneme tzv. Time to echo = TE. Na obr je znazornéna aplikace 180° pulzu
na precesni pohyb protont .

Tx . Tx

enlalee]

180° pulz

y <
> <

A
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A\ 4
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Obr. 1.10: Aplikace 180° pulzu na precesni pohyb protonu a otoceni sméru pohybu

[24]

1.7 Faktory ovliviiujici kvalitu obrazi

Vysledna kvalita obrazi ziskanych pomoci MR se hodnoti dle prostorového rozlisent,

detailti obrazu, a také jeho kontrastu. Faktory lze rozdélit mezi vnitini a vnéjsi [16].

Vnitini faktory:

e Spinova hustota - predstavuje pocet jader vodiku H v elementarni jednotce
objemu. S rostoucim poc¢tem vodikovych protont roste i amplituda snimaného
signalu tkané, kterou chceme zobrazit. Sila vnéjstho magnetického pole navic
ovliviiuje pocet aktivovanych protonti. Pokud se ve tkani nevyskytuji protony
vodiku, tak z téchto mist nedostavame zadny uzitecny signal. Piikladem mohou
byt kosti ¢i rtizné kalcifikace.

« Magneticka susceptibilita - je vlastnost tkdné vykazovat magnetické vlast-
nosti. Latky s neparovymi elektrony vykazuji kladnou susceptibilitu a tyto
latky se oznacuji jako paramagnetické nebo feromagnetické. Paramagnetické
latky vytvari pouze docasné magnetické pole a prikladem muze byt Zelezo,

nebo mangan. Naopak latky feromagnetické vytvaii trvalé megnatické pole.
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Druhé skupina vykazujici negativni susceptibilitu se nazyva diamagneticka.
Tato skupina latek nedokaze vytvaret lokalni magnetické pole.

¢ Délka relaxacnich casu tkani - kazda tkan se lisi délkou relaxacnich casu

[19).

Vnéjsi faktory:

o Intenzita vnéjsiho magnetického pole Bj - intenzita ziskaného signalu je
umeérna druhé mocniné intezity magnetického pole By. Souvisejici nezadouci
sum ma vsak zavislost linearni. Velice dllezitym parametrem pro kvalitni zob-
razovani je homogenita pole By, ktera se musi pravidelné kontrolovat a upra-
vovat pridavnymi korekénimi civkami.

» Velikost matice a tloustka vrstvy - Obrazova matice je slozena z definova-
ného poctu pixeli a s rostouci velikost{ matice se zmensuji objemy voxeli. Cim
je objem voxelu mensi, tim obdrzime obraz s lepsimi detaily, ovSem také vzroste
hodnota Sumové slozky a dochézi tak ke zhorSeni poméru SNR. Tloustka
vrstvy taky ovliviiuje vyslednou kvalitu obrazu. Cim je tloustka mensi, mame
detailnéjsi obraz, ale znovu nartista Sum. V praxi se proto pouziva pri béznych
vysetfenich tloustka vrstvy 3-5 mm, aby nedoslo ke ztraté uzitecné informace.

e Pocet excitaci - s vétsim poctem excitaci a jejich rekonstrukei ziskame kvalit-
néjsi obraz, ovSsem roste tak Cas potrebny pro vysetieni, ktery muze dosahovat
az nekolik desitek minut.

e Doba TE a TR - s klesajicim TR klesa i amplituda signdlu, hodny TR a TE
lze libovoné ménit .
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2 Konstrukéni reseni MR

Pro lepsi pohled na funkci magnetické rezonance zde budou predstaveny jednotlivé
komponenty, které jsou nedilnou soucésti pristroje. MR se skladéd ze trech hlavnich
komponent: fidictho pocitace, radiofrekvenéni civek a vykonného magnetu vytva-
fejici silné magnetické pole, které pro klinické tucely dosahuje intenzit od 0,3 do 3
Tesla. Pro vyzkumné tucely se pouzivaji magnetické pole o velikosti az 7 Tesla. Na
obr. jsou schematicky znazornény jednotlivé komponenty MR pristroje [24].
Pristroje MR lze rozdélit podle usporadani mista pro vysetfovaného pacienta.
Prvni usporadani se nazyva Closed bore a jedna se o tunelovité reseni vizualné
podobné vypocetni tomografii. Druhym fesim je tzv. Open bore, které nevyvolava
u pacienti proces ztisnéni a je vhodné pro pacienty trpici klaustrofobii, nebo pro
vysetfeni malych déti. Ovsem je zde omezeni v intenzité hlavniho magnetického pole,

a tedy i nizsi rozlisovaci schopnosti [24].

Chladici
soustava
Skriri MR

Gradientni

systém [

\—‘ Supravodivé vinuti
Kamera Ridici pocitag  |__|Vysokofrekvenéni| . ) / \
vysila¢ a pfijimac Stinéni

Konzole Tunel s pacientem

Vyrovnavaci civky
Volumova civka Gradientni civky

Obr. 2.1: Schéma jednotlivych komponenti MR

2.1 Hlavni magnet

Magnet je zakladni soucasti MR pristroji. Magnetickd rezonance vyuziva hned né-
kolik typti magnett kazdy jinou intenzitou magnetického pole. Prvnim typem jsou
permanentni magnety, druhym typem jsou tzv. elektromagnety, které se také nazy-
vaji magnety odporové a poslednim typem jsou magnety supravodivé. V nasleduji-
cim popisu jsou popsany tyto varianty podle velikosti jejich intenzit od nejmensi po
nejvetsi [16].
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Permanentni magnet

Permanentni magnety jsou charakteristické svoji hmotnosti dosahujici velikosti az
desitek tun. Permanentni magnet se sklada prevazné ze zeleza, které po zmagnetizo-
vani vykazuje magnetické vlastnosti po velmi dlouhou dobu v fadu let. OvSem i ptes
tuto hmotnost je jejich intenzita poli mensi, nedosahuje velikosti vétsi nez 0,3 Tesla.
Magneticka rezonance, ktera obsahuje permanentni magnet poskytuje dobry tka-
novy kontrast, mnohem lepsi ve srovnani s MR vybavenou supravodivymi magnety.
Dalsi vyhodou jsou nizsi provozni naklady, protoze pro provoz vlastniho magnetu
neni potreba dodani elektrické energie. Nevyhodou pristroje s témito magnety je

nizsi rozliSovaci schopnost a jiz zmitiovand hmotnost celého zatizeni [16].

Elektromagnet

Druhy typ hlavniho magnetu predstavuji elektromagnety vyrobené z médi a tvarove
usporadany do smycek riznych tvari. Magnetické pole je generovano prichodem
silného elektrikého proudu. Stejné jako supravodivé magnety i tyto magnety potie-
buji chladici zafizeni, protoze pri prochazejicim elektrickém proudu vznikaji vysoké
teploty. Tato varianta tvori urcity mezistupen dosazeni intenzit mezi permanent-
nimi a supravodivymi magnety, kterd se pohybuje kolem 0,5 Tesla. MR pristroje s

odporovymi magnety se vyuzivaji nejméné [16].

Supravodivy magnet

V dnesni dobé jsou nejcastéji pouzivané supravodivé magnety vyrobené ze slitiny
niobu a titanu. Supravodivé magnety potiebuji ke svému fungovani chladici zarizent,
které udrzuje hlavni magnet na teploté blizké absolutni nule. Jako chladici médium
je pouzito helium v kapalném stavu o teploté —269°C', ktera je nutnd pro udrzeni
magnetu v supravodivém stavu. Oproti permanentnim magnettim budou tedy pro-
vozni naklady nékolikanasobné vyssi, jak z hlediska provozu, tak i porizovaci ceny
zatizeni. Vyhodou téchto kontrukei je vysoka rozlisSovaci schopnost, kterd je pod-
minéna intenzitou magnetického pole. Hodnoty poli u tohoto typu konstrukce se

pohybuji v rozmezi od 0,5 do 3 Tesla pro klinické tcely a az 7 tesla pro vyzkumné
ucely [16].
2.2 Radiofrekvencni civky

Pro spravny provoz MR jsou potrebné radiofrekvencni civky, které v pristroji zasta-
vaji razné funkce. Tyto civky mizeme rozdélovat dle jejich funkce na civky objemové,

gradientni, vyrovnévaci a povrchové [16].
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2.2.1 Gradientni civky

Gradientni systém slozeny ze t¥1 gradientnich civek vytvari pridatna magneticka pole
(gradienty). Civky generuji magnetické pole ve tfech osach a tim usmérnuji obraz
do tii zakladnich rovin. Déle také urcuji tloustku jednotlivych vrstev. Dilezitym
parametrem magnetického gradientu je strmost jeho nastupu. Cim je tato strmost
vétsi, tim jsme schopni ziskat tenc¢i vrstvu. Béhem vysSetfeni se gradientni civky
pohybuji ptisobenim elektromagnetickych sil a jsou proto zdrojem hluku, ktery je

doprovodnym efektem vysetieni. Rovnéz mohou byt zdrojem artefaktti a zvysené

spotfeby helia [16].

2.2.2 Objemové civky

Jsou pevnou soucasti MR, tvori tzv. Whole body coil (v prekladu celotélovou
civku). Tato civka zaujimé prostor kolem tél pacienta ze vSech stran. Slouzi pro vy-
silani a pfijimani elektromagnetickych signalt vychazejicich z vysetfovanych tkani

[16].

2.2.3 Vyrovnavaci civky

Vyrovnavajici civky maji za tikol vyrovnavat nehomogenitu v magnetickém poli MR
magnetu. Jsou velmi dilezitou soucésti, jelikoz dokonald homogenita je predpokla-

dem pro kvalitni zobrazeni struktur. Tyto civky se oznacuji jako Shim coils [16].

2.2.4 Povrchové civky

Povrchové civky se prikladaji primo k vysettovanym ¢astem téla, podle kterych jsou
tvarovany. Civky prijimaji signaly, které vychéazeji z vysetfovanych casti pacienta.
Tim, Ze se vysetiuje v blizkosti tkané, se ziskava kvalitni zobrazeni, avsak s nim
nizky pomeér signal Sum v zédznamu (plati, Ze ¢im bliZe se sniméd, tim se tyto kvality
zlepsuji). Nazvy povrchovych civek jsou pojmenovany podle ¢asti, které se v daném
misté vysetiuji. RozlisSujeme civky hlavové, kréni paterni, paterni a specidlni civky
jako jsou ramenni, kolenni nebo zapéstni. Dalsi uzitecnou skupinou civek jsou tzv.
Phased array coils, které se vyuzivaji pro soucasné zobrazeni velké ¢asti pacien-
tova téla. Cim vice civek by bylo pouzito, tim vétsf oblast je mozné vysetiit. Vysledny

obraz je tedy tvoren z tolika segmenti, kolik bylo pouzito civek pfi vysetieni [16].
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3 Sum a artefakty

Vyhody 3D zobrazovani a sekvenci jsou casto doprovazeny radou nevyhod, které
mohou béhem méteni nastat. Tyto nevyhody jsou na snimcich zaznamenany jako
artefakty. Artefakty v- MR obrazech oznacuji mista, které neodpovidaji anatomii
tak, jak ji zndme. Na snimcich je zobrazena anatomie sledované ¢asti doprovazena
rusivymi signaly. Ziskany signal nesouci informace o prostorovém usporadani tkani
neobsahuje pouze uzitecné informace, ale bohuzel i nezadouci Sum a artefakty snizu-
jici vyslednou kvalitu obrazu. Nékteré artefakty jsou na snimcich velmi dobre patrné,
jiné jsou tézko rozeznatelné od klasické anatomie napriklad kviili nizsi intenzité. Né-
které artefakty se mohou pfi tvorbé nového snimku opakovat, jiné ne. Existuji tedy
artefakty reprodukovatelné i nereprodukovatelné.

Artefakty lze rozdélit do t¥i skupin, podle pric¢iny chybné registrace signélu.
Prvni skupina je diisledkem pohybu tkédné pacienta béhem méreni, jako je napriklad
fyziologicky pohyb pacienta, nebo pritok krve. Druha skupina ruseni je spojena
se zadanou mérici technikou a s jejimi nastavenymi parametry meéteni. Posledni
skupina artefaktll je nezavisla na pacientovi nebo méreni a vznika ptsobenim MR
skeneru béhem sbéru dat. V této kapitole budou predstaveno nékolik nejbéznéjsich

typu ruseni [3].

3.1 Pohybovy artefakt

K pohybovym artefaktim dochézi v disledku pohybu tkané béhem zisku dat. Proje-
vuji se jako chybné registrace signalu ve sméru fazového koédovani. Konkrétni vzhled
artefaktu zavisi na povaze pohybu a na pouzité mérici technice. Artefakty jsou zpu-
sobeny tkéani, ktera je excitovana na jednom misté. Tato excitovand tkan produkuje
signaly, které jsou ovsem detekovany na odlisném misté [3].

Pravdépodobné nejbéznéjsi pohybovy artefakt v MRI je zptsoben pritokem
krve. Zavisi na povaze toku a sméru toku vzhledem k orientaci fezu. Tok, ktery je
relativné rychly ve srovnani s TR, bude vytvaret rovnomérny artefakt v celé roviné
obrazu, napiiklad v obrazech spin echo (obr. vlevo). Pokud je tok periodicky, pak
se artefakt jevi jako Sedd mista v diskrétnich bodech na zékladé rozdilu frekvenci
mezi periodicitou toku a zvolenym tsekem TR. Tento jev je casto vidét z pritoku
krve v aorté nebo dolni duté zile (IVC) v priénych fezech bricha ziskanych pomoci
gradientnich obrazu echa [3].

Mezi dalsim problematické pohybové artefakty patii tok mozkomisniho moku
v mozku a paternim kanalu. Tento pohyb muze na obrazech vazenych casem 75
vyvolat analogické artefakty. Dalsi zavazné artefakty se vytvareji pri zobrazovani

brisni nebo bederni patere. Nejcastéjsimi pri¢cinami v téchto snimcich jsou respiracni
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pohyby a peristaltika. Diky pohybiim bficha se béhem procesu sbéru dat vytvari
hned nékolik artefaktii nespravné registrace. Pocet nespravné registrovanych obrazt
muze byt bud maly, nebo diskrétni, a to pokud je rychlost dychani konstantni. Pokud
je pocet diskrétni, je i posunuty ve sméru fazového kédovani od skutecného obrazu
o mnozstvi imérné rychlosti dychéni vySetfované osoby. Na obr[3.1] miuzeme vidét
ukazky artefakt zptsobené pohybem. Vlevo je zachycen pohyb toku cevniho fecisté

v mozkové oblasti, vpravo rusivé dychaci pohyby .

Obr. 3.1: Artefakty zpusobené pohybem (znézornéno sipkami) [3

3.2 Chemicky posun

Artefakty zalozené na chemickém posunu vznikaji z rozdilu frekvenci mezi protony
tuku a vody pod vlivem vnéjsiho magnetického pole. Jednd se o chybnou registraci
protonu tuku a vody z voxelu, které jsou mapovany na rizné pixely. Detekovany
signal z voxelu je mapovan do polohy na zakladé jeho frekvence za predpokladu, ze
vSechny protony uvnitt voxelu rezonuji na stejné frekvenci. Kvili rozdilu v moleku-
larni strukture maji tukové protony pti vystaveni stejnému vnéjsimu magnetickému
poli nizsi rezonanc¢ni frekvenci nez protony vody. Tukové protony uvnitt voxelu bu-
dou mapovany na nizkofrekvenc¢ni pixel ve sméru odec¢tu. Tato nespravna registrace
neni patrnd u tkani s jednotnym obsahem tuku a vody, ale lze ji vidét na hranicich
mezi tkdnémi s vyrazné odlisnym obsahem tuku a vody, naptiklad je to mezi plo-
ténkou a obratli v patefi nebo mezi ledvinami a retroperitonealnim tukem. Pocet
pixelt odpovidajicich artefaktu chemického posunu (CSA) podle rovnice zavisi
na frekvenénim rozdilu A,, v Hz mezi tukem a vodou, celkové Sifce pasma prijimace
BWgEge a poctu vystupnich datovych bodi. Ngo.

Nro

CSA=A,——
BWgrEc

(3.1)
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P1i intenzité magnetického pole 1,5 T je frekvencni rozdil protonti vody a tuku 225
Hz, takze pro skenovani s celkovou sitkou pasma prijimace 20 kHz a Ngo = 256
bude hodnota chemického posunu 2,8 pixelu. Artefakty chemického posunu jsou
nejvyraznéjsi pri intenzitach magnetického pole vétsich nez 1,5 T, pfi pouziti malé
nebo tzké sitky pasma pfijimace, pii velkém FOV a na rozhrani tuk-voda. Na obr[3.2]
jsou ukazky artefaktu chemického posunu .

Obr. 3.2: Ukéazka chemického posunu. Vlevo miizeme vidét svétlé a tmavé pruhy mezi
diskem a obratlem. Vpravo chybnd registrace tuku kostni diené lebky. (znazornéno
sipkami) [3]

3.3 Artefakty vyvolané méricim hardwarem MR

Hardwarem vyvolané artefakty jsou ty, které vznikly selhanim jedné, nebo vice sou-
casti skeneru béhem sbéru dat. Vétsina technik MR provadi vice méreni objemu
tkdné a méni pouze amplitudu gradientu od jednoho méreni k druhému. Predpo-
klada se, ze jakdkoli zména amplitudy v detekovaném signalu je zptsobena gradien-
tem fazového kbédovani, coz poskytuje zaklad pro lokalizaci v tomto sméru. Jednim z
hlavnich predpokladii mérictho hardwaru je to, aby gradientni a RF vysilaci systémy
fungovaly spolehlivé a reprodukovatelné. Nedostatecna stabilita vykonu obou sys-
tému zpusobi amplitudové, nebo fazové modulace, které narusuji detekovany signél.
Tato zkresleni maji za nasledek rozmazani artefaktt ve sméru fazového kdédovani
v celém obrazovém poli. Velikost a povaha nestability ur¢uje miru rozmazani. V
mnoha pripadech jsou artefakty nestability nerozeznatelné od artefaktt pohybu.
Vyrobci provadéji testy béhem kalibrace systému pro posouzeni stabilitu rznych
systémi, a aby zajistili, Ze jejich vykon bude reprodukovatelny a stabilni. Spravna

kalibrace mérictho hardwaru je dalsim dilezitym predpokladem pro kvalitni MR
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zobrazovani. Nespravna kalibrace produkuje rizna zkresleni v zavislosti na tom,
ktera komponenta je zvazovana. Nelinearni gradientni pulsy nebo nespravna kalib-
race amplitudy zptsobuji nespravnou prostorovou lokalizaci , nebo zkresleni obrazu.
Nespravna kalibrace RF pulzu zptisobuje nespravny, nebo nerovnomérny budici vy-
kon, ktery miize byt na vyslednych obrazech patrny. Rovnéz bude nepresné RF ukla-
déni energie mérené specifickou mirou absorpce (SAR). Chybnd kalibrace prijimace
zpusobi nespravné zesileni signalu echa, coz muze mit za nasledek nedostatecné zesi-
leni, takze signal neprekroc¢i Sum pozadi. Signal echa muze dokonce prekrocit limity
digitalizace skeneru. Na obr je ukdzka tohoto artefaktu (3.

Obr. 3.3: Ukéazka artefaktu zptisobeny hardwarem MR. Vlevo normdlni obraz.
Vpravo obraz ze stejného skenovani se signalem zesilenym nad maximélni vstupni

napéti pro ADC. Pozadi bylo zna¢né zesileno a doslo ke zméné kontrastu.) 3]

3.4 Artefakty zplisobené zménou magnetického pole

Jeden z nejbéznéjsich artefaktti je zptisoben zkreslenim hlavniho magnetického pole.
Béhem instalace samotného zarizeni MR provadéji vyrobci postup optimalizace pole,
aby se eliminovala hrubé zkresleni centralnitho magnetického pole zptisobena kovo-
vymi predméty v bezprostfedni blizkosti magnetu. Pacienti vsak také zptisobuji
zkresleni pole kvili jejich tvaru téla a nerovnomérnému obsahu tkané. Tato zkres-
leni mohou zptlisobit zmény kontrastu v obraze, zejména pii excitaci tukové tkané.
Kovové implantaty zdeformuji homogenitu mistniho magnetického pole, které je ob-
klopuji a vytvori vyznamné artefakty. Tyto artefakty se ¢asto objevuji jako prazdna
mista s perifernimi oblastmi vysoké intenzity signalu narusujicimi okolni oblasti.
Nazyvaji se jako ,kvetouci” artefakt. Velikost a tvar artefaktu zavisi na velikosti,
tvaru, orientaci a povaze kovu a sekvenci pulzii pouzitych pro skenovani. Titan, nebo

tantal vytvareji velmi lokalizovand zkresleni, zatimco nerezova ocel mize zptisobovat
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silnd zkresleni, kterd mohou vysledné obrazy poskodit, viz obr3.4] kde na snimku
je pacientuv fez mozkem s umisténou kovovou sponou, kterd zptisobuje lokalni ne-

homogenitu magnetického pole [3].

Obr. 3.4: Artefakt zptisobeny kovovym predmétem v magnetickém poli [3]

Dalsi pripad zkresleni magnetického pole nastava, kdyz dojde k excitaci tukové
tkané. Excitacni pulzy jsou soustifedéné na rezonancni frekvenci tuki, které excituji
tukové protony, pricemz k obrazu prispivaji pouze vodni protony. Pokud homogenita
pole neni stejnomérna, nemusi puls pro potlaceni tuku rovnomérné potlacovat tuk a
muize dokonce potlacovat vodu ve tkani. Tento stav ma za nasledek oblasti nejednot-
ného potlaceni tuku v obraze a je nejcastéji pozorovan na okrajich optimalizované
casti pole obrazu s velkym FOV. Doporucuje se co nejvice vycentrovat anatomii

uvnitt magnetu a provést korekci homogenity pole s pacientem uvniti skeneru .

3.5 Rozdilnd magneticka citlivost

Tento artefakt je zptsoben rozdily v magnetické citlivosti mezi sousednimi oblastmi
tkané a jeho vzhled zavisi na zvolené sekvenci. Magneticka citlivost je méritkem po-
larizace spinu indukované vnéjsim magnetickym polem. Stupen polarizace zavisi na
atomové strukture vzorku. Tkané, jako jsou kortikalni kost nebo organy naplnéné
vzduchem, (plice, stfeva), obsahuji malo polarizovatelného materidlu a maji velmi
malé hodnoty magnetické citlivosti. Mékké tkan dosahuji vétsi polarizace a s tim je
spojena i vyssi magneticka citlivost. Na rozhrani mezi mékkymi tkanémi a oblasti s
rozdilnou citlivosti je na kratké vzdalenosti pfitomna zména v mistnim magnetickém
poli, coz zpusobuje rozfazovani spintt a dochazi tedy i k posunu rezonan¢niho kmi-
toctu. Vysledkem jsou jasné pozorovatelné tmavé plochy v okoli. Tento typ artefaktu

je dobre pozorovatelny u sekvenci s dlouhym ¢asem TE [3]. Dalsi zména magnetické
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citlivosti muize nastat po podani paramagnetického kontrastniho ¢inidla, zejména
pri hromadéni latky v ledvinach a v mocovém méchyti. Vyznamna ztrata signdlu
nastava, kdyz se zvysuje koncentrace latky v téchto orgénech. Na obr[3.5] je ndzorna
ukazka tohoto artefaktu po podani paramagnetické latky, ktera se hromadi v led-
vinach. Dochazi tak k lokalnim zméndm magnetického pole a rozfazovani protoni.

Vysledkem jsou prazdnd (tmava) mista v obraze [3].

Obr. 3.5: Rozdilnd magnetické citlivost ledvin (zndzoinéno sipkami) [3]

3.6 Sum

Poslednim ¢asto se vyskytujici artefaktem v MR obrazech je sum. Sum miize mit
rizné formy v zavislosti na puvodu a povaze zdroje. Mtze se jevit jako film prekry-
vajici anatomické struktury, s rozeznatelnymi vzory nebo bez nich.

Dva nejbéznéjsi priklady souvislého Sumu jsou hroty a ty, které vychézeji z ex-
ternich zdroji. Hroty jsou kratkodobé sumové zablesky, které se vyskytnou nahodné
béhem sbéru dat. Obvykle jsou zptisobeny vyboji statické elektfiny nebo obloukem
elektrickych soucasti. Jejich vzhled v obraze zavisi na zavaznosti, poétu a umisténi
hroti ve vztahu k maximu signédlu, ale maji tendenci se jevit jako vlny superpono-
vané na obrazovd data. Na obr[3.6] muzeme vidét ukdzky obrazu postihnuté hroty,
které béhem zisku obrazovych dat vytvari pasovy vzor. Ten zakryva celé zobrazo-
vaci pole. Smér a rozestup pasem zavisi na nacasovani vyboje ve srovnani se shérem
krokti centralniho fazového kodovani. Vyskyt hroti se mize, ale také nemusi objevit
na vsSech obrazech skenovani. Izolace techto hrotti je problematicka, protoze jsou
casto neperiodické, zvlasté pokud je zdrojem staticky vyboj .

K externim interferenénim artefaktiim dochazi, kdyz je prijimacem detekovan

zdroj casové proménnych signali. Vypadaji jako ¢ary s konstantni frekvenci v ob-
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Obr. 3.6: Ukdzka obrazu postizeného tmavymi péasy (hroty) zpisobené statickymi
vyboji [3]

raze. Jejich pozice zavisi na sifce pasma prijimace a rozdilu frekvenci od vysilace.
Nejbéznéjsim piikladem je stiidavd povaha standardniho elektrického proudu (60
Hz ve Spojenych statech, 50 Hz v Evropé a Asii). Elektrické pfipojeni jakéhokoli
zatizeni, jako jsou externi zafizeni pro sledovani pacientti pouzivané v mistnosti ske-
neru, by mélo byt filtrovdno pred umisténim do okoli MR skeneru. Na obr[3.7] jsou
ukazky artefaktu zptusobené elektrickymi zdroji [3].

Obr. 3.7: Ukazka obrazu postizené elektrickym rusenim. Vlevo obraz s artefaktem,
ktery je zpusobeny vnéjsSim elektrickym zdrojem ve skenerové mistnosti. Vpravo
ruseni prenosné jednotky pro lécbu pacientit v provozu ve snimaci mistnosti béhem

mérfeni 3]
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4 Funkcéni magneticka rezonance fMRI

Funkéni magnetickd rezonance slouzi k funkénimu zobrazeni mozkové aktivity. Prin-
cip je zalozen na zméné prokrveni a objemu krve prochézejici v aktivované casti
mozkové kiiry. Pokud bychom sledovali zmény poméru okyslicené krve hemoglobinu
a neokyslicené krve deoxyhemoglobinu, mluvime poté o tzv. BOLD fMRI. (anglicky
Blood oxygen level dependent). Neokyslicend krev vykazuje paramagnetické vlast-
nosti a v mistech se zvysSenou koncetraci zplisobuje lokalni nemohogenity pole a
vysledkem je rychlejsi ubytek radiofrekvenéniho signalu. Nejvétsi hodnota signélu
je ziskdna v aktivnich ¢astech mozku, kde je spotieba kysliku nejvétsi. Pri samot-
ném vysetieni je opakované sniman cely objem mozku nejdiive v klidovém stavu,
a poté pacient Tesi sérii tkoll, u kterych jsou aktivovany jednotlivé ¢asti mozku.
Ze série opakovanych méteni se provede statisticka analyza a veskeré zmény signalu
se v obraze zvyrazni. Mezi silné stranky fMRI patii neinvazivnost metody, vysoké
prostorové a Casové rozliseni a adaptabilita na mnoho typt experimentti. Funkéni
magnetickd rezonance nam poskytuje dulezité informace ziskanych z 1ézi, elektrofy-
ziologickych studii, studii 1ék a jeji uplatnéni je zejména v neurovédach a vyzkumu.
Lze ji také pouZit jako pfedvysetieni pfed neurochirurgickymi operacemi 22).

4.1 Blood oxygen level dependent - BOLD

Molekula hemoglobinu vykazuje magnetické vlastnosti, které se lisi podle toho, zda
je nebo neni vazan na kyslik. Okysli¢eny hemoglobin (Hb) je diamagneticky, to zna-
mena, ze nema zadné neparové elektrony a vykazuje tedy nulovy magneticky mo-
ment. Naproti tomu deoxygenovany hemoglobin (dHb) je paramagneticky. Obsahuje
neparoveé elektrony a vykazuje tak vyznamny magneticky moment. Zcela odkyslicena
krev ma magnetickou citlivost priblizné o 20 % vyssi, nez plné okyslicend krev.

V nervové soustavé, zejména v mozkové oblasti, je elektricky prenos informaci
zprosttedkovan axony nervovych bunék. Ty prenaseji informace na dalsi bunky po-
moci neurotransmitert na synapsich a jejich interakci se specifickymi receptory v ci-
lovych neuronech. Tyto interakce mezi neurotransmitery a receptory vedou ke zméné
membranovych proudi, které zméni postsynapticky potencial a frekvenci depolari-
zace. Veskeré metabolické zmény v nervovych bunkach pfi uvolnovani neurotransmi-
terti potfebuji dodani energie ve formé ATP a dale je za potrebi kyslik. Pokud tedy
dojde ke zvyseni aktivity, je potfeba dodavat dostatecné mnozstvi kysliku, coz se
projevi zvysenim prutoku okyslicené krve v cilové oblasti. Prisun okyslicené krve do
mista neuronalni aktivity je vétsi nez spotreba kysliku a v dané lokalité zac¢ne preva-
zovat mnozstvi okyslicené krve nad neokyslicenou. Pokud budeme mérit MR signél

v misté, kde dochazi k aktivité nervovych bunék, ¢asovy pribéh signalu z tohoto
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mista se nazgvd hemodynamickd odezva (HRF). Na obr[i.]] je zndzornén pribéh

této kiivky v reakci na stimul [11][17] [22].

oD A
signal

Neurondlni
aktivita

-
\f/_——_‘ t
Negativni zakmit

Obr. 4.1: Hemodynamicka odezva HRF

Kratce po aplikaci stimulu dochéazi k deoxygenaci a MR signal klesa az do za-
pornych hodnot. Intenzita signalu je nyni slabsi nez signal okolni tkané. Tento jev
nastava asi 1 sekundu po zac¢atku stimulu a je velmi maly a obtizné se méri. Asi 2
az 5 sekund po aplikaci stimulu dochazi ke zvyseni krevniho toku a méni se pomér
deoxyhemoglobinu a oxyhemoglobinu, coz vede k vyznamnému zesileni signalu MR.
Maximalni hodnota BOLD nastava v rozmezi 6 az 9 sekund po aplikaci stimulu. Na-
sleduje postupné snizeni neurondlni aktivity a cely systém se navraci do normalniho
stavu. Koncovy pokles signédlu pod normalni hodnotu je zptisoben pomalejsi zménou
krevniho pritoku oproti zméné poméru oxyhemoglobinu a deoxyhemoglobinu. HRF
se objevi i po velmi kratkém stimulac¢nim podnétu trvajici radové desitky az stovky
milisekund. Amplituda byva mensi, ale délka trvani se nijak neméni. Primérné tento

interval zabira 20 sekund od pocatku stimulace .

4.2 Méreni fMRI

Funkéni magnetickd rezonance je znac¢né odlisnd od bézného skenovani, kde vy-
Setfovany pacient zaujima nehybnou stacionarni polohu. Zde potifebujeme odlisit a
porovnat zkoumanou veli¢inu v podobé BOLD signalu. Pro signal BOLD vsak nee-
xistuje predepsand klidova hodnota. Pro kazdou osobu, kazdé vysetieni a dokonce i
riznou oblast mozku vysSettované osoby existuje jina klidova iroven BOLD signélu.
Je tedy velmi dilezité porovnat rozdilnou trovenn BOLD signalu béhem ¢innosti a s
ni souvisejici aktivaci v ramei uréitého srovnavaciho tseku. Cinnosti se rozumi tmy-
slny pohyb ¢asti pacienta, napt. pohyb prsti na nohou nebo rukou. Ziskdme tak

mapu rozlozeni jednotlivy aktiva¢nich center odpovidajici za tento vyvolany pohyb.
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Naopak klidem se rozumi absence pohybu nebo ¢innost, ktera neovliviiuje sledovany
typ tkonu - stimulace mozkové oblasti. Posloupnost jednotlivych tikoli popisuji dva
experimenty (designy) viz. kapitola ad.2.2 2.

Zakladnim problémem meéfeni je velmi mala troven intenzity signalu mezi sti-
mulovanymi oblastmi. Abychom tyto zmény mohli odlisit od Sumu, je zapotrebi
vétsiho poctu vzorki, které je potreba zprumeérovat. Pro kazdou ¢ast experimentu
tedy snimame mozek vicekrat a rizné experimentalni stavy mezi sebou vzajemné a
opakované prostiidame. Docilime tak nejen ke zvyraznéni signalu, ale i k potlaceni
sumu a vytvorime odolnost vic¢i nizkofrekvenénim zménam, jako je napiiklad ko-
lisdni nulové izolinie (drift). Na obr[4.2] je zndzornéna ukézka naméfeného pritbéhu,

kde modre jsou vyznaceny namérené body spojené teckami, ¢ervené je pak modelovy
pribéh odezvy dle znalosti experimentu .

1.5

o5t ifi )

Odezva
o

-15 L L L L 1
0 50 100 150 200 250 300

Cas [s]

Obr. 4.2: Ukazka naméreného pribéhu [17]

Pred uskuteénénim samotného métreni je nutny podepsany informovany souhlas,
kde pacient prohlsuje, ze byl obeznamen s véskerymi informacemi tykajicich se pri-
béhu vysereni a souhlasi s provedenim experimentu. Experiment miuze byt navic
doplnény o dalsi monitorovaci pristroje, jako je napi. EKG pro monitorovani sr-
decni aktivity. Tyto namérené signaly se dale mohou vyuzit pro nasledné zpracovani
dat, jako napf. pro potlaceni artefaktt z dat fMRI .
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4.2.1 Blokovy design

Blokovy design (obr. je pravidelné stiidani aktivnich a pasivnich blokt. Tim, ze
fadime stimula¢ni podméty do blokt, ziskavame tak mnohem vyssi hladinu signélu
BOLD oproti klidovému stavu, nez bychom ziskali pti jednom kratkym podmétu.
S rostouci délkou kazdého bloku roste i sila odpovédi, avsak délka bloku nesmi byt
prilis velka, protoze s rostouci délkou roste pravdépodobnost dusevni zmény. Vyhoda
je jednoduchost designu a pomérné vysoka vykonnost detekce aktivovanych c¢asti.
Nevyhoda je nemoznost detekovat tvar hemodynamické odezvy a neschopnost dete-

kovat aktivace pti urcitych posloupnostech stimulaci a prechodech mezi stimula¢nimi

podméty [L7].

Aktivni usek Aktivni usek

< 5x4s =20s > Klidovy usek Klidovy Gsek

A

— >

] | Cas [t]
TR=48  \ sniméni jednoho skenu

Obr. 4.3: Blokovy design [17]

4.2.2 Even related design

Druhy Event related design (obr je vyvojové mladsi. Oproti blokovému designu
se zde vyskytuje nepravidelna stimulace po ndhodnych tisecich a samotna stimulace
se sklada z nékolika podmétt. Stimulacni doba je navic kratsi, nebo je stejné dlouha,
jako casovy usek pro ziskani jedné akvizice. Ve srovnani s blokovym designem tak
ziskdme mnohem mensi droven signalu. Pro dostateéné vykonnou detekci je zapo-
trebi ziskat velké mmnozstvi odpovédi na jednotlivé stimuly a jejich primérovanim
muzeme urcit tvar hemodynamické odezvy. Dale nechceme, aby odpovédi obsahovali
odezvy predchozich stimili a je tedy nutné dodrzovat minimalni vzdalenost, ktera
¢ini zhruba 20 s. Vysledkem je pomérné dlouhy experiment s velkym mnozstvim na-

meérenych dat, které se projevi vypocetni a casovou narocnosti zpracovani. Vyhody
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tohoto designu je jiz zminéna detekce HRF a flexibilita pti pouziti riznych stimuld.
Nevyhodou je vsak nizsi vykon detekce aktivaci ve srovnani s predchozim designem

i}

stimul A stimul B

e

| >

.TR:?’S Cas [t]

Obr. 4.4: Even related design [17]

4.2.3 Pozadavky na pristroj MR

Abychom ziskali odpovidajici hemodynamickou odezvu, je potfeba pouzit mérici
sekvence s vysokou citlivosti na lokalni nehomogenity magnetického pole, tedy T3
vazené snimky a dale je zapotiebi co nejkratsi akviziéni ¢as pro ziskani informaci v
pozadované oblasti. Ve funkénim zobrazovani se nejcastéji pouzivaji sekvence EPI
poskytujici dostatecné rozliseni. Voxely je vyhodné mit v dostatecné velikosti, pro-
toze s mensimi rozméry se zvysuje hladina sumu a klesa tim pomér SNR. Standartni
velikost zobrazovanych voxelti ¢ini 3x3 mm. Nékteré aplikace pozaduji velmi kratky
akvizi¢ni cas napt. 1 s. V tomto pripadé mizeme snimat pouze vybranou ¢ast mozku,
nebo pouzijeme hrubsi rozliSeni. Samotné funkéni vysetieni byva jesté doplnéno o
bézné strukturalni snimky s vysokym rozlisenim .

Soucasti experimenti fMRI byvaji komponenty pro realizaci podnéti a jejich
zaznamenavani, jako jsou riznd tlacitka, zatfizeni pro vizualizaci podnétii, prezen-
tacni pocitac a souvisejici software. Mnozstvi dat ziskanych funkénim vysetfeni je
mnohonasobné vyssi, nez u bézného strukturalniho vysetfeni a tyto data je potieba

zpracovat na vykonnych pocitacich, prenést a nasledné je archivovat .
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Echo planar imaging (EPI)

Echo-plandrni zobrazovani je nejcastéji pouzivany zpusob zisku dat pro samotné
funkéni vySetfeni. Prvni zminka o této metodé byla popséna jiz v 70. letech a prvni
snimky lidskych organi byly porizeny v roce 1981. Hlavnim rozdilem oproti jinym
zobrazovacim technikdm je moznost dekddovat signal z celého fezu jiz po jediné
excitaci radiofrekvenénim pulzem. Na obr[4.5] je zobrazen zptusob plnéni k-prostoru
v pripadé EPI. Frekvenc¢ni kédovani je podél vodorovné osy a fazové kédovani je

podél osy vertikalni m

Obr. 4.5: Plnéni k-prostoru m

Podle poc¢tu excitac¢nich pulzi délime metodu na Single shot, kde je pouzit
pouze jeden budici pulz. Pokud bude excitacnich pulzi vice, jedna se o zptisob
Multi shot, viz obr[4.6] Velikou pfednosti EPI je rychlost ziskéni dat. Navic diky
této kratké dobé dochazi i k omezeni vlivu pohybovych artefakti zptisobenych po-

hybem pacienta a krevnim tokem m

Single Shot Multi-Shot

Obr. 4.6: Zpusoby Single shot a Multi shot m
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4.3 Predzpracovani dat fMRI

Predzpracovani dat obecné znamena pripravu dat pro dalsi analyzu, v nasem pripadé
pro statistické vyhodnoceni a vlastni detekci aktivacnich center mozku. P1i sniméani
dat mohou nastat problémy v podobé malé zmény signdlu, nebo zkoumani velkého
poctu voxelll soucasné. Vsechny tyto situace vedou ke zkreslenym vysledkiim a je
potieba co nejlépe data upravit, aby zkresleni bylo co nejmensi. Déale ve funkénim
zobrazovani se projevuji pohybové artefakty hlavy, protoze fMRI je velmi citliva
na jakykoli pohyb, nebo artefakty spojené s pouzitou zobrazovaci metodou, jako je
napr. snizené magneticka citlivost. V nasledujicich podkapitolach budou predstaveny

potupy zajistujici odstranéni nezddoucich vliva [11].

4.3.1 Korekce pohybu

Nejcastéjsim artefaktem spojeny s funkénim vysSetfenim mozku je bezprostredné
pohybovy artefakt hlavy. Samotné vysetreni trva nékolik desitek minut a je tak tedy
nemozné se vyvarovat byt sebemensim pohybtim. Navic tlukot srdce s proudéni krve
a mozkomisniho moku také ovliviiuji méreni. Pokud dojde k posunu hlavy béhem
meéreni, obrazy mozku se na jednotlivych snimcich budou lisit svoji polohou. Cil
korekce pohybu je tedy tprava nasnimanych obrazu tak, aby byl mozek ve vsech
obrazech ve stejné poloze. Prvni obraz v sadé snimkt se oznaci jako referencni a
ostatni obrazy se pomoci translaci a rotaci transformuji, aby prekryti snimkt bylo
mozna co nejlepsi. V zasadé so pouzivaji rigidni transformace se tfemi parametry
translace a tfemi parametry rotace. Objekt tedy nepodléha zadnym zméndm, méni se

pouze jeho pozice. Tyto transformace totiz predpokladaji identické rozmeéry objektt

[11].

4.3.2 Korekce akvizi¢énich ¢asu

Vétsina dat fMRI se ziskdva pomoci pulznich sekvenci, které ziskdvaji obrazy jeden
fez po druhém. Typicka pulzni sekvence ziska 24, nebo vice fezi, které pokryji cely
mozek v rozmezi 1,5 az 3,0 s v zavislosti na schopnostech skeneru. Tyto pulzni
sekvence pouzivaji prokladané rezy, takze skener nejprve shromazduje vSechny liché
fezy a poté shromazduje vsechny sudé tezy. Pokud by v zobrazovacim objemu bylo
12 tezi, oc¢islovanych od 1. do 12., prokladana akviziéni sekvence by shroméazdila
fezy v poradi 1-3-5-7-9-11-2-4-6-8-10-12. Méné casté je ziskavani fezii vzestupneé,
¢i sestupné. Kazdy rez je vSak ziskan v jiném casovém bodé v ramci TR. Vznika
tak urcité asové zpozdéni coz mize vyrazné ovlivnit méfeni. Casové rozdily jsou
obzvlasté problematické pro prokladané sekvence, ve kterych se postupné neziskavaji

prostoroveé po sobé jdouci fezy. Prakticky ve vSech skenovanich fMRI se Tezy ziskavaji
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se stejnymi ¢asovymi intervaly. V designu even-related jsou dusledky chyb casovani
fezli vyraznéjsi, nez u blokovych designi. Korekce tohoto casovani mezi Tezy je
realizovana pomoci interpolace. Interpolace vyuziva informace z blizkych casovych
bodi k odhadu amplitudy MR signalu na zac¢atku TR. Ve fMRI se pouziva nékolik
strategil pro interpolaci, véetné linearnich, spline a sinc funkci. Bohuzel ale zadné
interpolac¢ni technika nedokaze dokonale obnovit chybéjici informace mezi vzorky.
Presnost interpolace zavisi na dvou faktorech a to na variabilité experimentalnich dat
a rychlosti vzorkovani. Pokud se experimentalni data v pribéhu casu velmi rychle
meéni ve srovnani se vzorkovaci frekvenci, pak interpolace nebude schopna zachytit
zmény mezi datovymi body. Pokud se ale data ve srovnani se vzorkovaci frekvenci
meéni velmi pomalu, pak bude interpolace tc¢innéjsi. Interpolace je pro korekci casu
Ucinnéjsi pro data ziskand pri relativné kratkych TR, (napt. 1 s), nez pro data ziskand
pti dlouhych TR (napf. 3 s). Oprava ¢asovani fezu by méla byt provedena jesté pred
korekci pohybu hlavy .

(B)
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Obr. 4.7: U¢inky doby pofizen{ fezit na hemodynamickou odezvu a nésledns inter-

polace
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Na obr[4.7 miizeme vidét korekei rozdilného Casovani fezil. Cervené zobrazend ¢dst
mozku (A) pfedstavuje aktivovanou oblast po aplikaci ur¢itého stimulu. Tato oblast
zaujima tii Tfezy 15. az 17. v zobrazovacim objemu, ktery byl ziskdn standardni
prokladanou sekvenci (B). Protoze tyto Tezy jsou ziskdvany v ruznych casech v
ramci 3 s casového intervalu TR, bude mit hemodynamickd odezva uvnitt fezli
odlisné ¢asové prubéhy v zéavislosti na dobé pofizeni (D). Skuteény zaznamenany
signél z riznych fezu je zobrazen v (C). Hhemodynamicka odezva v Fezu 16. vrcholi
diive nez v okolnich tezech, i kdyz je zakladni aktivita identicka .

4.3.3 Prostorova normalizace

Priamérny mozek dospélého ¢loveka mé objem priblizné 1300 kubickych centimetr,
pricemz hodnoty se pohybuji v rozmezi od 1100 ccm do 1500 ccm na zakladé veli-
kosti téla. Existuji také znacné rozdily ve tvaru mozku dospélého ¢lovéka viz. obr[4.8
Rozdily mohou byt zvlasté vyrazné v konkrétnich regionech. Cilem prostorové nor-
malizace je kompenzace téchto tvarovych rozdilti pomoci matematickych operaci a
tranformaci tak, aby snimky individualniho mozku odpovidaly referencni sabloné
umisténé v urc¢itém souradnicovém systému. Tento krok je dilezity pro snadné srov-
navani vysledkt jednotlivych osob mezi sebou, nebo s anatomickymi atlasy. Nor-
malizace umoznuje orientaci a srovnani podle soufadnic a je proto nezbytna pro
skupinovou statistiku . Nejcastéji pouzivanym stereotaxickym prostorem je pro-
stor Talairach, ktery vytvoril francouzsky lékar Jean Talairach. Je zalozen na jed-
noduchém stereotaxickém ramci odvozeném z métreni na jediném mozku starsi Zeny.
Zatimco standardizace poskytovana timto ramcem byla pro neurovédu mimoradné
dilezita, pouziti jediného mozku predstavuje mnoho problémt, zejména to, ze pou-
zity mozek nebyl reprezentativni pro celou populaci. Lepsi pristup prinesly nedavné
pokusy o pravdépodobnostni prostory zalozené na kombinaci dat ze stovek jednot-
livych skenti. Bézné pouzivany prostor vytvoril Montrealsky neurologicky institut
a sklada se z primérné 152 obrazii mozku vaZenych ¢asem T}. Sablona MNI byla
upravena tak, aby odpovidala souradnicim v zavedeném atlasu Talairach. Vétsina

normaliza¢nich algoritmu je pravé zaloZena na téchto sablondch [11].

Obr. 4.8: Ukéazka variability lidského mozku
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4.3.4 Prostorova filtrace

Dalsi uprava dat funkéniho vysetieni predstavuje prostorova filtrace, kdy se filtraci
snazime odstranit vyssi frekvence, abychom potlacili Sum v datech a zvedli tim
pomér SNR. V mnoha analyzach fMRI se pouzivaji ke snizeni vysokofrekvenénich
prostorovych slozek filtry typu dolni propust. Nejbéznéjsim filtrem je Gaussuv filtr s
tvarem normalni distribuce. Po aplikaci tohotu filtru se intezita kazdého voxelu roz-
lozi na blizké okolni voxely. Zvolena sitka filtru je klicovym parametrem ovliviujici
okolni pixely. Sfika prostorového filtru pro data fMRI je obecné vyjadiena v mili-
metrech na polovinu maximalni hodnoty, neboli FWHM. Pouziti prostorové filtrace
ma mimo pozitiv i negativa a tak je vzdy nutny kompromis mezi filtraci. Nevyhody
prostorového filtrovani vyplyvaji z nedokonalé shody mezi Sitkou filtru a rozsahem
aktivace. Pokud je pouzity filtr prilis velky, pak by aktivace mohly byt utlumeny
pod prahovou hodnotu vyznamnosti. To je zvlasté problematické u malych funck-
nich struktur, jako jsou jadra ve stfednim mozku, kde muze byt vyznamné aktivni
pouze jeden voxel. Pokud je pouzity filtr prilis maly, bude maly pozitivni vliv na
SNR a zaroven se snizi prostorové rozliseni. Typické sitky filtru pro fMRI jsou pri-
blizné 6 az 10 mm FWHM), tj. Priblizné dva az tii voxely. Je dilezité zdlraznit, ze
prostorové vyhlazovani je pro analyzy voxeld prinosné, ale ma maly vliv na analyzy
oblasti zdjmu. Na obr[4.9 je ukdzka vyhlazeni dat, kde je Fez zobrazen v 3D grafu.
Osa 7z predstavuje intenzitu snimku. Vlevo je vidét puvodni fez (po korekeci pohybu

a prostorové normalizaci), vpravo je stejny fez po prostorovém vyhlazeni [11].

Obr. 4.9: Prostorova filtrace
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4.3.5 Casova filtrace

Pouzitim casové filtrace ptimo na signal BOLD podstatné zlepsime kvalitu dat fMRI
a pomeéru SNR. Pouzité filtry mohou byt typu dolni propust pro odstranéni vyssich
frekvenci, filtry typu horni propust pro potlaceni nizkofrekvenénich slozek (napt.
dychaci pohyby), nebo filtry typu pasmova zadrz pro potlaceni pozadovaného roz-
sahu frekvenci. Frekvencéni rozsah pritomny ve vzorkovaném signdlu zavisi na jeho
vzorkovaci frekvenci, ktera je ddna délkou intervalu TR. Maximalni identifikovatelna
frekvence, aby nedoslo k alliasingu, se rovna jedné poloviné vzorkovaci frekvence a
oznacCuje se jako Nyquistova frekvence. Na obrf4.10] je zndzornéna filtrace signalu
BOLD. Naméfeny signal (A) je nejdiive filtrovan horni propusti (B), a jsou z néj
odstranény nizkofrekvenéni slozky souvisejici s pohybem a dychanim. Nasleduje fil-

trace dolni propusti (C), kde jsou ze signalu odstranény vysokofrekvenéni slozky
zvyraznujici Sum .

intenzita signalu
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Obr. 4.10: Casova filtrace signdlu BOLD

4.3.6 Normalizace intenzity

Posledni krok pro predzpracovani fMRI dat v obrazové ¢ésti je normalizace intenzity.
Intenzita signalu BOLD muze mezi akvizicemi kolisat. Tim je ovlivnéna i schopnost
detekce aktivace, jelikoz casovy pribéh signalu v urc¢itém voxelu kolisa dle prubéhu
globaln{ intenzity. ReSenim je odstranit tuto slozku z ¢asovych priibéhit v jednot-
livych voxelech pomoci normalizace globalni intenzity v kazdém skenu na predem
stanovenou hodnotu. V nékterych aplikacich se vsak tento krok musi vynechat a
poté se pouzivad normalizace intenzity zvand Grand Mean Scaling, kdy vypocitame
prameérnou intenzitu signalu pro cely experiment a tuto pak upravime na prednasta-

venou hodnotu. Mezi jednotlivymi experimenty a osobami tak zajistime srovnatelnou
uroven signalu .
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4.4 Statisticka analyza

Vv

cast a to statistickd analyza. Diky ni ziskdme mapu rozlozeni nadprahovych hodnot,
které znac¢i aktivni oblasti. Behem vysetieni je ziskdno mnoho snimki, radové stovky.
Pokud zvazime bézné rozliseni snimku 64x64 zobrazovacich bodu v 32 rezech, tak
pro kazdy snimek je zapottfebi analyzovat pres 131 tisic voxeld. Analyza kazdého
voxelu samostatné se tak oznacuje jako voxel-by-voxel .

Existuji dvé skupiny metod statistického vyhodnoceni. Prvni skupina pro detekci
aktivnich oblasti je zalozena na jednorozmeérné statistice, kdy se kazdy voxel zvlast
analyzuje. Pouziti této skupiny metod je naprosto prevazujici a patii sem napft. t-
test, F-test, korelace, ANOVA, linearni regrese atd. VSechny tyto zminéné metody je
mozné realizovat jako specidlni ptipady obecného linedrniho modelu (GLM). Jedna
se 0 tzv. parametrické metody, kdy predpoklddame urcité chovani namérenych dat
na zakladé znalosti prubéhu stimulace .

Druha skupina metod predstavuji vicerozmérné statistické metody, u nichz ne-
zname predpokladany pribéh experimentu a tak vychazi z pouze namérenych dat.
Radime jsem napi. metodu hlavnich komponent (PCA), nebo metodu nezévislych
komponent (ICA), kterda bude podrobné vysvétlena v dalsich kapitoldch. Vyuziti
této skupiny metod je mnohem mensi, nez pouziti jednorozmérné statistiky. Znacna

limitace je obtizna interpretace dat a nedokdzeme tak zcela zachytit, jak mozek

pracuje [11].

4.4.1 Metoda t-test

Metoda t-test je zalozena na prostém rozdilu primérné hodnoty signalu v dobé
aktivity z a primérné hodnoty signédlu v klidu y, kdy tento rozdil je navic vihovany
smérodatnou odchylkou o,,. (Rovnice ). Zna¢nou nevyhodou je nachylnost na
artefakty a také neni metoda optimalni pro kvalitni data neobsahujici sum. Vyhoda
spoc¢iva v jednoduchosti a navic metoda bere v ivahu variabilitu dat, coz vede ke
snizeni poctu falesné negativnich detekei. Na obr[4.11] mizeme vidét postupné kroky
této metody statistického zpracovani |11].

. A (4.1)

Uacy «/0'3234-0'5

45



. * -
- .. ¥ ® .. - . .. . .
son . * .
;o “.. - . P s
L] -
- . L]
| l
s i
7 ‘ ’ I
] A ' ) L\
1 ] ! ! A}
] L F = R
! L : v
’ s i A S
’ N | N
- e . -
- - = -
I
X Y

Obr. 4.11: Statistickd metoda t-test

4.4.2 Korelacni analyza

Korela¢ni analyza jako jedina vyuziva vlastnosti tvaru hemodynamické odezvy. Jak
bylo popséno v kapitole 4.1, maximum neuronalni aktivity na vyvolany podnét na-
stava zhruba od 6 s do 10 s od pocatku stimulace a nésledné klesd a stabilizuje
se. Pribéh hemodynamické odezvy tedy umoznuje predikci zmény aktivity fMRI,
kterd by méla byt vyvolana u aktivniho voxelu. Pomoci korelac¢ni analyzy miizeme
porovnat predpoklddanou hemodynamickou odezvu s namérenymi tudaji .

Provedeni korelacni analyzy na datech fMRI je pomérné jednoduché. Nejprve se
zvoli usek signalu obsahujici dva pribéhy aktivace a nasledné relaxace idealné se
stejnou délkou. Nasleduje vypocet statistické podobnosti mezi zvolenym tsekem a
predpoklddanym pribéhem, neboli kovariance. Kovariance muze nabyvat kladné i
zaporné hodnoty. Pokud je kovariance kladna, byly hodnoty experimentalnich a pte-
pokladanych dat velké, nebo naopak malé. Pokud je ale kovariance zaporna, mély by
hodnoty experimentalnich dat tendenci byt malé a predpovézené data velké, nebo
naopak. Nasledujicim krokem je normalizace kovariance délenim soucinu smérodat-
nych odchylek vybranych tseki a tim vypoéteme vzajemnou korelaci. (Rovnice )

Vysledny korela¢ni koeficient r nabyva hodnoty v rozmezi od 1,0 do -1,0. Cim je
kladna hodnota vétsi, tim jsou si signaly podobnéjsi. Zaporné hodnoty znac¢i nepii-
mou podobnost. Korelace 0 znamena, ze naméfena data nesouvisi s predpokladem.
Tato zakladni korelacni analyza se poté opakuje pro kazdy voxel v mozku a vytvori
se tak mapa vyznamné aktivity [L1][g].
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4.4.3 Obecny linearni model GLM

Obecny linearni model GLM je zobecnéni vyse zminéné skupiny statistickych metod

a lze ho definovat pomoci rovnice [4.3]

Y = Qop; + a1 + Qoo + ... + ApiTy + € (43)

Zakladni myslenkou linedrniho modelu je, ze namérena data (y) lze vyjadrit jako
vazenou kombinaci modelovych faktori (x) doplnénou o chybovy clen (e). Analyza
probihé& navic pro kazdy voxel zvlast. Vahy parametru (a) udavaji, jak moc kazdy
faktor prispiva k celkovym naméfenym datim. Clen ao vyjadiuje celkovy piispé-
vek vsech faktorli, které jsou béhem experimentu konstantni. U dat fMRI by to
zahrnovalo voxely bez signdlu BOLD a také jakoukoli aktivitu, ktera je v prubéhu
experimentu konstantni [11].

Pti feSeni rovnice zname pouze jedinou kvantitu a to experimentalni data. Fak-
tory modelu predstavuji predpokladané slozky dat. Vzhledem k datim a zadané
sadé modelovych faktort lze vypocitat, jakd kombinace vah slouzi k minimalizaci
chybového ¢lenu, ktery se poté oznacuje jako rezidualni. Pokud existuje pouze jedna
zévisla proménnd, rovnice [£.3] pfedstavuje jednorozmérny vicendsobny regresni mo-
del. Stejnou rovnici lze ale rozsitit tak, aby zahrnovala velké mnozstvi zavislych
proménnych, jako je mnoho c¢asovych bodi v ramci studie fMRI prostiednictvim
obecného linearniho modelu .

Voxely >

X1 X2 X3

Apoq groseg

fMRI data — *IB| *t|E

| | | | |
| | |
Matice naméfeného Matice navrhu Vektor vah  Chybovy vektor

signalu BOLD (Sum)

Obr. 4.12: Zakladni princip obecného linearnitho modelu GLM
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Na obrfd.12] je ilustrace schématu obecného lindrniho modelu ve fMRI. Namé-
fend data Y jsou prezentovana jako dvourozmérna matice, kde sloupce predstavuji
konkrétni voxely a radky reprezentuji vyvoj voxeli v jednotlivych ¢asovych bodech.
X1,X5 a X3 jsou faktory tvorici matici navrhu X, ktera je vazena vektorem vah (.
Poslednim krokem je pri¢teni chybového vektoru e .

Abychom ziskali vysledny statisticky obraz (statistickou parametrickou mapu),
je potfeba odhadnout parametry modelu a vypocitat prislusnou testovou statistiku.

Odhadu vektoru vah S lze vypocitat metodou nejmensich étverci podle rovnice [4.4]

B=(XTX)"'XTy (4.4)

K vypoctu testové statistiky lze pouzit napt. t-statistiku podle rovnice [4.5] Lze
pouzit i jiné statistiky, jako je Z-statistika, F-statistika atd.

c'B

T =
V02T (XTX)Le

(4.5)

Vyraz 6% znaci rozptyl odchylek z vektoru € a vektor ¢ je tzv. vektor kontrastnich
vah. Pomoci néj uréujeme linearni kombinaci odhadnutych parametri, které budeme
testovat, tedy tzv. nulovou hypotézu (Rovnice . Rovnice vzjadtruje alterna-
tivni hypotézu. Podle nulové hypotézy rozhodujeme o tom, zda je voxel aktivni nebo
neaktivni v zavislosti na prijeti, ¢i odmitnuti této hypotézy .

Hy:c"'B=0 (4.6)
Hy:c"3>0 (4.7)

4.5 Interpretace vysledkii

Cilem vétsiny statistickych test fMRI je vyhodnotit pravdépodobnost, ze kazdy
voxel odpovida nulové hypotéze. Kdyz jsou skombinovany statistické testy ze vSech
voxeli v mozku, vysledkem je statistickd mapa, nebo mapa statistickych parame-
tri mozkové aktivity. Statistickd mapa je obvykle barevné kédovana podle hodnoty
pravdépodobnosti pro kazdy voxel. Naptiklad pokud by byla hodnota alfa pro expe-
riment nastavena na 0,01, voxel s hodnotou pravdépodobnosti blizké alfa 0,009 by
bude zobrazen tmavé cervené, zatimco voxel s vyrazné nizsi hodnotou pravdépodob-
nosti napt. 0,00001 by bude zobrazen jasné zluté. Vztah mezi hodnotami statistické
pravdépodobnosti a barvami se oznacuje jako barevna mapa. Tmavsi barvy oznacuji

nizké trovné vyznamnosti a jasnéjsi barvy znamenaji vysoké tirovné vyznamnosti.
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Statistickd mapa se obvykle zobrazuje v horni ¢asti zakladniho obrazu, ktery ilu-
struje anatomii mozku. Tento obraz byva potizovan obvykle s vysokym prostorovym
rozliSenim a kontrastem .

Existuje mnoho moznosti pro zobrazeni dat fMRI. Kazdd moznost prindsi vy-
hody ale i jisté nevyhody. Nejbéznéjsi moznosti je jediny anatomicky fez s prekrytou
barevnou mapou, viz obr[4.13| horni ¢ast. Statistické mapy se ¢asto pocitaji a zobra-
zuji jako dvourozmeérné rezy, ale lze je také zobrazit v 3D zobrazeni (obr spodni
¢ast). Takové obrazy se oznacuji jako renderované. Hlavni vyhodou trojrozmérného
zobrazovani je snadnd identifikace umisténi mozkové aktivity s ohledem na mozkové
zavity a ryhy. V tomto zptusobu zobrazeni jsou vSak skryta vnitini jadra mozku (ba-

zélni ganglia, thalamus,...) a také vnitini kortikalni oblasti (hypokampus). Je také

obtiznéjsi zobrazit obé hemisféry soucasné na jednom obrazku [11].

b G

Obr. 4.13: Statistickd mapa fMRI dat ve 2D zobrazeni a v 3D zobrazeni [11]
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Abychom odstranily problémy zpusobené neprithlednosti vykreslenych obrazi,
nékteré analytické programy generuji prithledné nebo polopriithledné obrazy, které
se nazyvaji Glass brain view (obr.. Ty promitaji vSsechna ohniska aktivity
na obrys mozku, coz ndm umoznuje zobrazit vSechny aktivace najednou. . Vétsina
programu generuje sadu tii ortogonalnich pohledii na mozek, takze jejich porovna-
nim lze lokalizovat jednotlivé aktivace. Vykresleni obrazu mozku miize byt vypocetné
velmi narocné, zvlasté pokud analyticky program generuje hladky povrch s vysokym

rozlisenim na zékladé anatomického obrazu 11].

Obr. 4.14: Zobrazeni fMRI dat pomoci Glass brain view. Cervena Sipka je umisténa
ve stejné pozici ve vSech ortogonélnich smérech. Ve spodni ¢asti je ukazka propojeni

s anatomickymi strukturami pro lepsi vizualizaci dat.
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5 Metoda nezavislych komponent - ICA

Analyza nezavislych komponent (ICA) je vypocetni technika pro identifikaci skry-
tych statisticky nezavislych zdroji z vicerozmérnych dat. Jak bylo vysvéleno v kapi-
tole 4, aktivace mozku se projevuje prostiednictvim signalu BOLD v reakci na vyvo-
lany stimul. Tento signal mé nizky pomér SNR, ktery je zptisoben rtiznymi artefakty,
pulzujicimi pohyby téla a organii, pohyby hlavy a hemodynamickymi zménami. Ana-
lytické metody se snazi zpracovat tuto smés signaltt a snazi se indetifikovat pouze
oblast zajmu. Metoda ICA obecné rozkldada 2D datovou matici (napf. ¢as a voxely)
na samostatné komponenty, které maji odlisné statistické vlastnosti a jejim cilem je
vyjadreni souboru nadhodnych proménnych jako linedrni kombinace statisticky neza-
vislych proménnych slozek. Zakladnim predpokladem pro tispésné rozlozeni signalu
je vsak statistickd nezavislost. Snahou je tak rozliSeni mozkové aktivity od zdrojt
zpusobujici rusivé artefakty. Pokud odstranime ty nezavislé komponenty zptisobujici
artefakty, tak po zpétné rekontrukei ziskdme puvodni signédly bez artefaktii, a tedy i
s vyssim pomérem SNR. Prvni aplikace ICA ve funkénim zobrazovani byla pouzita
v roce 1998 a dnes predstavuje uzitecnou techniku pro vyzkum dat v kognitivnich
a klinickych neurovédach .

Existuje nékolik typtu ICA, v praxi se vSak vyuzivaji dva typy. Prvnim typem je
casova analyza (TICA), kterd se pouziva k detekci zmén v ¢asovych radach funke-
nich signéli, kdy jejim vystupem jsou ¢asové prubéhy s prislusnymi prostorovymi
mapami. Druhym typem je prostorova analyza (SICA) slouzici k lokalizaci zmén
mozkové aktivity a jeji vyuziti je prevazujici. Vystupem jsou pak nezavislé mapy
komponent s odpovidajicimi ¢asovymi priubéhy .

Mozek

Komponenty
O . e— = Voxely
7] | o — "
T x -g "/
— S & X ©
T O =1 =
Data fMRI &3 o Prostorové mapy
=
-

Obr. 5.1: Schematické znazornéni reprezentace dat a prostorového rozkladu prova-
déného prostorovou ICA na datech fMRI
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Obr .1 ilustruje, jak jsou data reprezentovana za tcelem pouziti ICA rozkladu.
Cela 4D datova sada (3D data v ¢ase) je prevedena do 2D matice usporadanim vsech
voxelt pro kazdy casovy bod do jedné tady (tj. jeden Fadek na 3D funkéni obrézek).
Tato 2D matice se poté rozlozi na dvé nové matice, prvni obsahuje ¢asovy pribéh
podkladového signalu v kazdém sloupci a druhd matice obsahuje mapu prostorové
komponenty v kazdém fadku. Mohou to byt naptiklad mapy aktivity vyvolané sti-
muly, aktivity nesouvisejici s tkoly, nebo mapy signalnich artefaktti. Pridruzené
casové priubéhy pak popisuji, jak kazdy z téchto nékolika zakladnich pribéht pri-
spiva k naméfenym datim v kazdém méreném bodé v case. Na analyzu prostorovych
nezavislych komponent 1ze tedy pohlizet jako na zptisob hledani c¢asovych bazovych
vektort tak, aby pridruzené prostorové mapy byly fidké a statisticky nezavislé. ICA
je navic velmi podobna s obecnym linedrnim modelem (GLM), kde matice ¢asového
pribéhu odpovida designové matici GLM .

5.1 Definice ICA

Nezavislé komponenty jsou proménné, které jsou skryty a nelze je nijak mérit, ¢i
pozorovat. Existuje nékolik pouzivanych definic pro ICA v zavislosti na uvazovani

sumu:

X=A-8 (5.1)
X=A-S+N (5.2)

Rovnice predstavuje model neuvazujici Sum a rovnice pocita i s Sumem. Ma-
tice X je datova matice, v nasem pripadu signdl BOLD. Matice A je sméSovaci matice
a provadi michani signall. S je matice ¢asove, nebo protstorové nezavislych kompo-
nent. V pripadé ze uvazujeme sum, N vyjadiuje Sumovy vektor. Obecna definice,
neboli ICA signdlu BOLD je nasledujici (5.3)):

S=W- X (5.3)

kde matice W je inverzni matice A, a oznacuje se jako demixovaci matice. Matice S
a W jsou v analyzach odhadovany v zavislosti na naméreném signialu BOLD a cilem
analyzy je separace slozek signéalu které souviseji z aktivitou mozku. Pokud dokazeme
oddelit slozky, které souviseji s nezadoucim sumem, lze je z dat nésledné odstranit
a zvysit tak presnost dat a dignostickou vytéznost. Na obr[5.2] je ukdzka vyuziti
metody nezavislych komponent. V horni ¢asti jsou ukazky signaly, které predstavuji
smeés nékolika dalsich signali. Pomoci analyzy ICA lze tuto smés signali separovat
a ziskat tak pivodni prubéh signdlu za predpokladu nezavislosti slozek [2][12][4].
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Obr. 5.2: Ukazka separace signali pomoci ICA

5.2 Podminky ICA

Nezavislost komponent

Pro spravné pouziti ICA je potieba splnit fadu podminek a dodrzet urcita omezeni.
Prvni podminka je statistickd nezavislost analyzovanych komponent. Tuto nezavis-
lost lze definovat pomoci hustoty jejich pravdépodobnosti. Vzdjemnou hustotu dvou
komponent y; a y, si oznacime jako p(y1,y2) . Mezni hustota pro y; a pro ¥y, je
nasledujici:

pi(y1) = / p(y1, y2)dys (5.4)

p2(32) = /p(ylayZ)dyl (5.5)

Y1 a Yo lze prohlasit za nezavislé, pokud plati nasledujici vztah, kde vzajemnou

hustotu pravdépodobnosti 1ze rozlozit na:

p(Y1,¥2) = p1(y1) - p2(y2) (5.6)

Obecny vztah pro vice komponent by byl nasledujici:

p(y1, Y25 - Yn) = pr(y1) - P2(Y2)-- P (Yn) (5.7)

Definici lze pouzit k odvozeni dilezitych vlastnosti nezavislych nahodnych promén-

nych. Pokud mame dvé funkce h; a hy, tak plati nésledujici rovnice: |12

E{hi(y1)ha(y2)} = E{h1(y1) } E{h2(y2)} (5.8)
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Komponenty Gausova typu nemohou byt odhadnuty

Zésadni omezeni v ICA spoc¢iva v tom, ze nezavislé komponenty musi mit jiné rozlo-
zeni nez je Gausovo, tedy norméalni rozlozeni. Pro ovéfenim proc nelze pro vypocet
ICA pouzit gaussovské proménné predpokladejme, ze smésovaci matice A je orto-
gonalni a komponenty jsou gaussovské. Pak jsou z; a x5 gaussovské, nekorelované a
maji jednotkovy rozptyl. Jejich vzajemna hustota je dana vztahem:

1 z1 + 73

p(z1,20) = s—exp(— 9

-~ ) (5.9)

Toto rozdéleni je zndzornéno na obr5.3] Obrizek ukazuje, Ze hustota je zcela sy-
metricka. Neobsahuje tedy zadné informace o smérech sloupcii smésovaci matice A.
Proto nelze matici A odhadnout[12].

Obr. 5.3: Vicerozmérné rozdéleni dvou nezavislych gaussovskych proménnych

Pro odhad nezavislosti komponent slouzi nékolik postupt. Centralni limitni véta
riké, Ze se¢teni m nezavislych komponent s urcitym pravdépodobnostnim rozdélenim
konverguje k normalnimu rozdéleni. Odhad probiha tak, Ze hleddme fadkové vektory
w; transformacéni matice W, aby se pravdépodobnostni rozdéleni souc¢inu W.X co

nejvice lisilo od normélniho rozdéleni [12].

Spicatost (Kurtosis)

Klasickym méFitkem nezévislosti je $picatost, neboli kumulant ¢tvrtého fadu. Spi-

catost proménné y tika, zda je hustota rozdéleni plossi nebo Spicatéjsi ve srovnani s
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normalnim rozdélenim a je definovan podle vztahu:
kurt(y) = B(y") — 3 E(y%)? (5.10)

Normalni rozlozeni ma koeficient Spicatosti rovny nule, zatimco jiné rozlozeni mé
tento koeficient nenulovy. Vyhodou je rychlost, jednoduchost a vypocetné nenaroc-

nost odhadu. Slabinou je vSak malé robustnost, protoze je vypocet citlivy na odlehlé

hodnoty :

Negativni entropie

Druha metody k odhadu nezavislosti je méreni negativni entropie, ktera je zalozena
na informacni teoretické veli¢iné (diferencidlni) entropie. Entropie je zékladni pojem
teorie informace. Entropii ndhodné proménné lze interpretovat jako miru informace,
kterou pozorovani proménné poskytuje. Cim je proménna nahodnéjsi, tj. nepiedvi-
datelna a nestrukturovana, tim je jeji entropie vétsi. Entropie H je definovana pro

diskretni ndhodnou veli¢inu Y jako:

HY)=— ZP(Y = a;)logP(Y = ;) (5.11)

kde a; jsou mozné hodnoty Y. Tuto definici lze zobecnit pro ndhodné spojité pro-
ménné a vektory v case. V tomto pripadé se entropie nazyva jako diferencidlni.

Diferencialni entropie H ndhodného vektoru y s hustotou f(y) je definovana jako:

H(Y) =~ [(y)log(f(y)dy (5.12)

K posouzeni odlisnosti od normalniho rozlozeni, ktera je vzdy nulova pro gausso-
vou proménnou, se pouziva modifikovana verze definice diferencidlni entropie zvana

negativni entropie a je definovana podle vztahu:

J<y) = H(ygauss) - H(Z/) (513>

kde ygquss je gaussovskd nahodnd velicina, kterd ma stejnou kovariacni matici jako
vektor y. Negativni entropie je vzdy kladna. Nulova je pouze pro Gaussovské roz-
déleni. Vyhodou tohoto vypoctu je robustnost vici odlehlym hodnotam a pomérné
presné urceni nenormalniho rozlozeni. Avsak nevyhodou je ¢asova vypocetni naroc-
nost. Existuji postupy pro vhodnou aproximaci negativni entropie pro zachovani

jejich vyhod a soucasné snizeni Casové naro¢nosti vypoctu [12].
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5.3 Predzpracovani dat

Dulezitym krokem pred samotnou anlyzou ICA je predzpracovani vstupnich dat.
Toto predzpracovani celkové zjednodusuje algoritmus, snizuje problémy nastavajici
s dimenzi a redukuje pocet odhadovanych parametria. Zakladni kroky predzpracovani
tvori centrovani a béleni dat. V urcitych aplikacich ICA mohou byt zahrnuty i dalsi

kroky predbézného zpracovani.

5.3.1 Centrovani dat

vvvvvv

vektoru odec¢teme stiedni hodnotu E{x}. Podle rovnice si vytvorime novy vek-
tor z. , kde  znamend primérnou hodnotu. Geometricky je odecteni priméru ekvi-
valentni prevodu stfedu souradnic na pocatek. Pramér lze vzdy znovu pridat k
vysledku na konec [12].

Te=T—7T (5.14)

5.3.2 Béleni dat

Dalsim krokem po centrovani predstavuje béleni dat. Béleni dat linearné transfor-
muje vektor x a ziskdvame novy vybéleny vektor z s nekorelovanymi komponenty a
s jednotkovym rozptylem. Podle rovnice [5.15| je kovariac¢ni matice rovna jednotkové
matici.

BE{zz"}y =1 (5.15)

Jedna z moznych metod béleni je uziti vlastni hodnoty rozkladu (EVD) kovari-
acni matice E{x.2T} = EDET, kde E je ortogonalni matice vlastnich vektorii a D
je diagonalni matice (D=diag(d;...d,)). Béleni se po¢itd podle rovnice [5.16|

F=ED E"s (5.16)

Proces béleni transformuje smésovaci matici A na novou matici A, poté plati rovnice:

F=ED 2ETA.s=A-s (5.17)

Na obr[5.4] je ukdzka predzpracovani dat. Prvni graf znazornuje hustota dvou
rovnomérné rozlozenych komponent. Druhy graf ukazuje tcinek vynasobeni trans-
formac¢nim vektorem A. Dochéazi ke zkoseni na kosoctverec. Nasobenim s bélici matici

se hustota komponent vrati zpét na ¢tverec, ktery se otaci od puvodni pozice [12].
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Obr. 5.4: Ukéazka ptfedzpracovani dat

5.4 Algoritmy ICA

Existuje fada algoritmt ICA s odlisnym postupem. V této kapitole budou predsta-

veny dvé metody a to algoritmus Infomax a FastICA.

5.4.1 Algoritmus Infomax

Algoritmus Infomax je zalozen na obecném principu optimalizace pro neuronové sité
a dalsi systémy zpracovani. Obecné tento princip 1iké, ze funkce, ktera mapuje sadu
vstupnich hodnot A na sadu vystupnich hodnot B, by méla byt vybrana nebo na-
ucena tak, aby maximalizovala pramérnou Shannonovu vzajemnou informaci mezi
A a B. Algoritmus ICA vyuzivajici tento princip byl poprvé navrzen v roce 1995.
Algoritmus Infomax pro vypocet nezavislych komponent je zaloZzen na maximalizaci
rem tohoto algoritmu je rychlost uceni, ktera nemusi byt casové konstantni, a ktera
by méla poskytnout dobry kompromis mezi rychlosti uc¢eni a presnosti odhadu. Vahy

této neuronové sité se aktualizuji podle néasledujici rovnice |5.18

W1 = Wy + pig - [ — 29(%)3/1?] * W (5.18)

kde y predstavuje matici odhadu, k je ¢islo iterace, I je matice identity, ux je mira

uceni zavisld na poradi iterace a g je nelinearni funkce. Vétsinou se jako nelinearni

funkce pouziva klasicka logisticka funkce ((5.19) .

B 1
Cl4ev
Pomoci rovnice 1ze algoritmus Infomax shrnout nésledovné:

Gy (5.19)
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gu=1-2xgu

1. x = permutace vstupnich dat
2. y=w XX

3. 9= 1w

4. gu=g x y’

5.

6.

Wg1 = Wk + [ X gU X W

5.4.2 Algoritus FastICA

Algoritmus FastICA je iteracni metoda k vyhledani lokalnich maxim definované
funkce. Utelem tohoto algoritmu je najit matici vah w tak, aby w”z maximalizo-
vala nerovnomeérné rozlozeni. Pro méreni se pouziva odhad negativni entropie podle
rovnice [B.20)

J(y) o< [E{G(y)} — E{G(v)}]" (5.20)
kde y je standartizovand ndhodna proména s nenormélnim rozlozenim (non-Gausian),
v predstavuje standartizovanou nahodnou proménou s gaussovskym rozlozenim a
G(.) je zvolend nekvadratickéd funkce.

Existuji dva druhy algoritmi FastICA, a to defla¢ni algoritmy (nazyvané také
jednotkové algoritmy) a symetrické algoritmy. V defla¢nim pfistupu jsou nezavislé

komponenty extrahovany postupné, jednu po druhé .

FastlCA - defla¢ni pfFistup

Algoritmus lze shrnout nasledovné:

1. Vybér ndhodného inicializa¢niho vektoru w
2. Opakuj kroky 3-6
3.
wt = E{zg(w'z)} — E{¢ (w"z)}w (5.21)
4. N
w
w = (5.22)
[[w]]
5. Proved vypocet podle Gram-Schmidtovy procedury:
7
Wpy1 = Wpy1 — Y Wy WjW; (5.23)
j=1
w
Wyt = ——— (5.24)
Wp41Wp+1
6. Stop, pokud neni dosazeno konvergence.
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Gram-Schmidtav postup pouzity v algoritmu brani tomu, aby rizné vektory z matice
w konvergovaly ke stejnym maximtm. Poradi, ve kterém jsou nezavislé komponenty

extrahovany, zavisi na pocatecni hodnoté w [19].

FastlCA - Symetricky pFistup

Jedinym rozdilem mezi deflacnim pristupem a symetrickym pristupem je postup
vypoctu vah. Zatimco v deflacnim pristupu se vektory vah pocitaji jeden po dru-
hém, v symetrickém piistupu probihda odhad vSech slozek (vSech vahovych vektort)

paralelné. Misto postupu podle Grama-Schmidta se pouziva néasledujici vzorec:

w = (ww?) " w (5.25)

T

kde w je matice vahovych vektort (wy,...w,)?. Druhd odmocnina z ww’ se zisk4 z

rozkladu vlastnich ¢éisel z ww? = QDQT jako:

(ww”)™1? = QD™12QT (5.26)

kde Q je matice vlastnich vektortu a D je diagonalni matice vlastnich ¢isel. Algoritmus

se provadi az do splnéni ukoncujici podminky:
1 — min(abs(diag(w wyy))) < € (5.27)
kde € je libovolné zvolend konstanta.

FastICA algoritmus ma ve srovnani s ostanimi metodami jisté vyhody. Prikla-
dem muze byt jeho rychlost, protoze rychlost konvergence je kubicka. Jiné metody
ICA jsou zalozeny na spadovych metodéch a konvergence je tedy linearni. V algo-
ritmu navic nemusime zadavat velikost kroku, coz znac¢né usnadnuje pouziti. Dalsi

prednosti je sniZen{ vypocetni narocnosti ve srovnani s jinymi principy [19].

5.5 Toolbox GIFT a aplikace ICA

GIFT (angl. Group ICA of fMRI Toolbox) je aplikace vyuzivajici programové pro-
sttedi MATLAB, ktera provadi analyzu nezavislych komponent dat z funkéniho vy-
Setfeni pomoci magnetické rezonance. V aplikaci je implementovano nékolik algo-
ritmu, z nichz jsou nejcastéji pouzivané jsou algoritmy Infomax a FastICA pred-
stavené v kapitole [5.4] Vystupy tohoto programu je vSak tieba brat jako orienténi,
protoze neni presné znamo, z kolika komponent se signal skladd. Pred zahajenim
analyzy je nutné zadat pocet komponent, které chceme analyzovat. Pokud by byl

zvolen velky pocet komponent, zfejmé by doslo k rozkladu dulezitych komponent
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do dil¢ich komponent a vznikaly by nepresné a komplikované interpretace. Pokud
by naopak byl pocet komponent maly, data by nebyla dostatecné presna. K odhadu
poctu komponent se pouzivaji riizné algoritmy na zakladé definovanych kritérii. Ve
funkénim vysetteni fMRI se pti ICA analyzuje zhruba 30 az 50 komponent .

4 Figure 1: GIFT Setup ICA GUI - x

SetuplCA-Defaults  GIFT-Help ~

4 gift - >

File View Tools Help k]

Enter Name{Prefix) Of Output Files

Have You Selected The fMRI Data Files?

Do You Want To Estimate The Number Of
Independent Components?

Number Of IC

Do you want to autofill data reduction vales?
Which Algorithm Do You Want To Use?

Select stability analysis type

How do you want to run Group ICA?

Obr. 5.5: Ukéazka dialogovych oken aplikace GIFT

Na obr [5.5] vlevo je tivodni okno aplikace GIFT, kde je mozné nastavit parametry
analyzy a spustit jeji vypocet. Po stisku tlac¢itka Setup ICA analysis se dostaneme
do menu, kde je mozna celd fada nastaveni analyzy (obr. vpravo). Vétsina para-
metri je jiz nastavend na urcitou hodnotu, lze je vSak prizptisobit dané aplikaci. Zde
se nastavuje napriklad pouzity vypocetni algoritmus, pocet nezavislych komponent
v signalu (pfipadné odhad poctu), ndzev jednotlivych komponent, cilovy adresar,
kam bude analyza uloZena, vybér dat vstupujici do analyzy atd. Lze také nasta-
vit vypocetni a ¢asovou narocnost analyzy. Rychlejsi vypocty budou trvat mnohem
kratsi dobu a budou zabirat méné kapacity, avsak nebude dosazeno takové presnosti.
Po nastaveni parametrii a vlastnosti se vratime na tvodni okno a po stisku tlacitka

Run analysis spustime vypocet [10].
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Obr. 5.6: Ukazka vystupu aplikace GIFT

Vystup aplikace GIFT je zobrazen na obrf5.6, V ukézce byly zvoleny ¢tyfi neza-
vislé komponenty, obsazené v piivodnim naméfreném signalu. Vystupem jsou casové
priubéhy komponent a jejich prostorové mapy. V jednotlivych ¢astech jsou zobrazeny
postupné transverzalni fezy mozku, kde na tyto snimky fezli jsou prilozeny data.
Uroveti barvy souvisi s uplatnénim aktuélni komponenty v daném misté mozku na
signalu BOLD. Toolbox GIFT umoznuje také zobrazit si jednotlivé komponenty a
jejich pribéh v kazdém zvoleném objemovém elementu mozku, kde tyto prubéhy

miizeme napt. porovnat s maximéalni hodnotou pribéhu dané komponenty.
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6 Navrh metody pro potlaceni artefaktii dat
fMRI

Tato kapitola je vénovana vlastnimu navrhu pro potlaceni sSumu a artefaktt s vy-
uzitim multi echo dat a metody nezavislych komponent na datech poskytnutymi
laboratori MAFIL CEITEC MU a predstaveni vyhodnocovacich zptisobii. Poskyt-
nut byl soubor funkénich dat od dvaceti riznych pacienti se stejnymi podminkami
meéreni. Poskytnuty byly jak ptivodni data, tak i data s jednotlivymi kroky predzpra-
covani, ktera jsou nezbytna pro analyzu ICA. Zakladni myslenkou postupu pro po-
tlaceni artefaktt je rozklad dat na jednotlivé komponenty s prostorovymi mapami a
rozhodnuti, zda jednotlivé komponenty souvisi s uzite¢nym signalem, nebo se Sumo-
vou slozkou. V kapitole je predstaven princip metody vychézejici z odborné
publikace pro hodnoceni komponent a nasledujici kapitoly popisuji hodnoceni
komponent a celkovych vysledk. Navrh algoritmu byl vytvoren v programovém
prostiedi Matlab R2019a s vyuzitim toolboxu GIFT v3.0b a toolboxu SPM12.

6.1 Datovy dormat NIfTI

Datovy formét NIfTT (angl. Neuroimaging Informatics Technology Initiative) je po-
uzivany formét pro neurozobrazovani, a pouziva se také v neurovédnim vyzkumu.
Datové soubory se vyznacuji priponou .nii. Standart pro klinické vysetieni pced-
stavuje format DICOM (angl. Digital Imaging and Communications in Medicine) a
format NIfTT je odvozeny z tohoto formatu. Jeho zna¢nou vyhodou je prehlednost,
protoze vSechny fezy (cely objem) jsou soucésti jednoho souboru [23][1§].

6.2 Postup metody

Podle publikce je princip vypoctu je zalozeny na fitovani modelu R; pro multi-
echo data. Vypocétené komponenty jsou analyzovany tak, aby se urcilo, zda zmény
signalu jsou spojeny se zménami modelu Rj. Nakonec je vypocitano skore v podobé
koeficientl x a p, které vyjadiuje miru modulace Rj [14].

Budeme-li predpokladat exponencialni pokles signalu FID, signal napti¢ nékolika
echo casy TE se méni podle pocatecni intenzity signdlu, kterou si oznacime jako Sy.
(TE=0) . Relaxac¢n{ pomér (R}) se vypoc¢itd podle rovnice

S(TE,) =Sy exp(—R; - TE,) (6.1)

kde R} je inverzni hodnota relaxac¢niho casu Ty, tedy 1/75 a n predstavuje index

echa v pfipadé multi-echo dat. Hodnota (S;) muze byt moduloviana zménami Casu
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Ty, (rychlost podélné relaxace). R; se méni v zavislosti na homogenité magnetického
pole a je specificky modulovan v disledku zmén okyslicovani krve .

Na obr[6.1]jsou zndzornény t¥i echo simulace BOLD (zména R3) a simulace, které
nesouvisi se signdlem BOLD (zména Sy) jako funkce ¢asu echa TE. Levy sloupec
ukazuje, jak se signal vyviji pro efekty nesouvisejici se signalem BOLD a pravy
sloupec ukazuje, jak se signal vyviji pro efekty souvisejici se signalem BOLD. Horni
radek zobrazuje signdl béhem klidu (x) a aktivace (y). Tento horni radek ukazuje,
jak se krivky mezi relaxaci a aktivaci méni v zavislosti na tom, zda doslo ke zméné
v Sy nebo Rj. Prostredni radek ukazuje rozdilovy signél (y - x) pro zménu v Sy a
zménu v Rj. Dolni fadek zobrazuje procentudlni zménu signalu (y - x) / 0,5 (x +
y) pro zménu v Sy a zménu v Rj. Tyto kiivky zmény signélu a procentudlni zmény
signalu lze pouzit k rozliSeni, zda zdroj zmény signalu souvisi, nebo nesouvisi se
signalem BOLD. Rozsitenim rovnice [6.1] aproximaci prvniho fadu pro malou zménu
v R} ndm dévé rovnice [6.2}

ASS = Asfo — AR5 -TE (6.2)

Rovnice ukazuje, ze linedrni vztah na obr. [6.1] (vpravo dole) je funkci TE

a ma sklon rovny ARJ. Rovnice také ukazuje, Ze pro exponencialni pokles a malé

1.

zmény v ARS jsou zmény signalu z modulaci v Sy a Rj linedrné oddélitelné

AS, AR,
b
P
S(TE,)
X /

c d

AS(TE,)
e f
AS(TE, )M
S(TE,)
TE TE

Obr. 6.1: Echo simulace BOLD (zména Rj) a simulace, které nesouvisi se signdlem
BOLD (zména Sy) jako funkce echa TE [14].
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Obr. 6.2: Multi-echo EPI snimky a ¢asové pribéhy signalu z vybraného objemového

elementu.

Na obr[6.2] A) jsou ukdzky Multi-echo EPI snfimkt mozku s riiznymi ¢asy TE s
hodnotami 15ms, 39ms a 63ms. Z téchto snimk je patrné, Ze intenzita obrazu klesa
exponencialné s rostoucim ¢asem TE. Zluté je zvolen objemovy element a ¢asové
pribéhy signédlu ze vSech snimkii z tohoto voxelu jsou vykresleny na obr. B). Z
téchto tf casovych Fad je odhadnuta primérnd hodnota (R3) a Sy do rovnice [6.1} V
posledni ¢asti obr. C) je procentudlni zména amplitudy signalu, jakozto funkce
casu TE (Cerné) s linearnim fitem, t.j zména R}, kterd je v grafu znazornéna zluté
.

Model podle rovnice odhaduje zaroven AR} a ASy, avSak toto resené neni
stabilni. Proto je tento model rozdélen do dvou dil¢ich submodeli, jeden pro odhad
AR a druhy pro odhad ASy podle nésledujich rovnic [6.3] a

AS _ AS;

=5 (6.3)

A
SS = AR, -TE (6.4)

Fitovani signalovych zmén za pouziti téchto submodelt ma mnohem vyssi sta-
bilitu, nez fitovani obou parametrii zaroven. Tento pristup je zasadni pro signaly
ziskavané z malého poctu TE za pritomnosti typickych hladin Sumu ve fMRI. Né-

které fyziologické nebo pohybové artefakty mohou vytvaret zmény R; a Sy, pricemz
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v tomto pripadé nelze pomoci tohoto pristupu vypocitat presné hodnoty zmén sig-
nalu R; a Sy. Pro vypocet presnosti fitovani dat pomoci vyse uvedenych modela lze
pouzit F-statistiku, kterd porovnava nafitovana data s nulovym modelem (odpovida
sumé Ctvercu signalovych zmén). Samostatnd F-hodnota se vypocita pro submodel
AR} a pro submodel ASy. F-hodnota je vypocitana pro stupen volnosti 1 a pro stu-
pen volnosti n-1, kde n je pocet ech. Kumulativni distribu¢ni funkce F(1,n-1) muze
byt pouzita pro vypocet p-hodnoty, ktera odpovida F-hodnoté. P-hodnoty lze pou-
zit pro prahovani map AR; a ASy. Déle tyto F-hodnoty mohou byt primérovany a

vazeny absolutni silou signalu, podle rovnice [6.5]

=Y ASZ, (6.5)

kde i je index echa TE, n je celkovy pocet ech a ASyp, je koeficient referencni
funkce a casového prubéhu T'E;. Tento postup vytvari dvé souhrnné hodnotici sta-

tistiky x a p, podle nésledujicich rovnic:

S, F,AR;
e i — 6.6
K S (6.6)
Zv aUFUASO

kde v je index voxell a m predstavuje pocet voxelt v mozku. Koeficienty « a p se
pouzivaji k hodnoceni, jak presné slozky linearnich modelt (zde odpovidaji casovym
prubéhim slozek ICA) souhlasi se zménami signdlu popsanymi modely AR; a AS

[14].

k=117 p=16 1C6

e

k=107 p= 16 |CSO

k=115 p=14 1C23

k=92 p=17 IC19

\/WLAWNWW Uy

k=86 p=14 IC13 k=84 p=16 1C22

P(Fape)<0.05 @ (Fapo)<0.01 | AR, : -4 ms- [ B

Obr. 6.3: AR5 mapy komponent s vysokym skore s
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k=19 p=84 k=14 p=72 1C18 k=18 p=63 IC4

M‘MWMW

p(F,)<0.05 a(F,)<0.01 |%Ap: -0.25% [ B 0.25%

Obr. 6.4: ASy mapy komponent s vysokym skére p

Na obr[6.3] je ukdzka naprahovanych AR} map vybranych komponent, véetné
jejich ¢asovych priubéhii. Komponenty jsou ocislovany a ohodnoceny skérem s a p.
Vysoké ¢islo x a nizkd hodnota p znamend, Ze dand komponenta jednoznaéné souvisi
s mozkovou funkci. Naproti tomu obr6.4] zobrazuje naprahované AS, mapy, kde
komponenty maji vysoké hodnoty skoére p a nizké skére k. Tyto komponenty tak lze
oznacit jako za nezadouci artefakty, které je vhodné v datech potlacit. Komponenty
s indexy 3, 18 a 4 maji nejvyssi hodnoty p a vyskytuji se zejména po okrajich mozku,
kde pravdépodobné doslo k pohybtim hlavy .

6.3 Predzpracovani dat ICA

Dilezitym krokem pro ziskani nezavislych komponent je optimalni nastaveni ana-
Iyzy. Nabizi se zde celd fada variant a moznosti, které lze nastavit a ovlivnit tak vy-
sledné mapy komponent. Bohuzel v publikaci [14] neni podrobné predstaveno vlastni
predzpracovani, takze je nutno vyzkouset nékolik variant na souboru funkéntho vy-
Setfeni od stejné osoby. Po spusténi aplikace GIF'T a nastaveni cilového adreséare
je nutné zvolit parametry, jako je pouzity algoritmus, pocet komponent, atd. Pocet
komponent byl po konzultaci pro vSechna méfeni pevné nastaven na hodnotu 50,
kde tento pocet se jevi jako zcela dostacujici. Zvolené algoritmy pro vypocty byly
vybrany Infomax a FastICA popsané podrobné v kapitole a

Na obr[6.5]je ukdzka moznych variant nastaveni predzpracovani v toolboxu GIFT.
Hned prvni moznosti je kolonka “Select type of data pre-processing”, kde mame na
vybér z nékolika moznosti:
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4| Figure 3: SetupDefaults = x

GIFT-Help E

Select Type Of Data Pre-processing Remove Mean Per Timep. .. 2

What Mask Do You Want To Use? Default Mask
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Select Type Of PCA Standard
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Select Type Of Group PCA Subject Specific
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Do You Want To Scale The Results?

]
n
=)
I
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L4

Select Group ICA Type

i

How Many Data Reduction(PCA) Steps Do You
‘Want To Run?

I

Obr. 6.5: Nastaveni predzpracovani dat v toolboxu GIFT

« Remove mean per time point - kde v kazdém casovém bodé je odectena
prumérna hodnota obrazu

« Remove mean per voxel - kde v kazdém objemovém elementu je odectena
priumérnd hodnota obrazu

e Variance normalization - u kazdého voxelu jsou c¢asové fady linedrné zadr-

Zovany a prevadény na z-skére.

Dalsi parametr, kterym lze ovlivnit vyslednout analyzu je kolonka “Do you want to
scale the result”, kde se znovu nabizi nékolik variant:

e Z-score - Kazdy obraz komponenty a casovy pribéh budou prevedeny na Z-
score. Standardni odchylka obrazu se pocitd pouze pro voxely, které jsou v
masce.

» Scale to original - Kazdy obraz komponenty a casovy pribéh budou zmen-
Seny tak, aby predstavoval procentualni zménu signalu.

e No scaling

Posledni parametr, ktery jsme zkouseli ménit je kolonka“Select the back recon-

struction type”, ktery nabizi dvé varianty:
o GICA - Predstavuje vylepsenou a robustnéjsi metodu GICA3, kterda ma dvé
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vyhody. Pprvni vyhodou je Ze soucet predmétovych prostorovych map je sou-
hrnna prostorova mapa. A druha vyhoda spoc¢iva v tom, ze soucin ¢asovych
priubéhi a prostorovych map odhaduje data s presnosti PCA.

o Spatial-temporal regression - V prvnim kroku se jako zakladni funkce pou-
ziji agregované prostorové mapy komponent a promitnou se na data subjektu,
coz vede k casovym pribéhiim komponent subjektu. Ve druhém kroku se ca-
sové prubéhy pouzivaji jako zakladni funkce a promitaji se na data subjektu,

coz vede k diléim prostorovym mapdm pro dany subjekt [L0].

Nyni byly predstaveny hlavni parametry, které mohou ovlivnit vysledné nezavislé
komponenty. Toolbox GIFT umoznuje zménu dalsich parametrii, avsak tyto parame-
try uz ménit nebudeme a nechame je tak s defaultnim nastavenim. Abychom mohli
porovnat, jak dané nastaveni parametrii ovliviiuje prubéhy komponent, je nutné si
vzdy sady komponent setridit tak, abychom porovnavali odpovidajici komponenty.
Pokazdé co probéhné analyza ICA (ziskdme prostorové mapy a ¢asové prubéhy kom-
ponent), tak indexy komponent nejsou stejné s jinou analyzou ICA s odlisnym na-
stavenim parametri. Napfiklad komponenta cislo 35 s nastavenim “Remove mean
per voxel” nebude to stejné, jako komponenta ¢islo 35 s nastavenim “Remove mean
per time point”, ale bude pribéhové odpovidat napr. komponenté s ¢islem 13. Tento
dusledek je zptisobem statistickou nezavislosti komponent.

V prilozenych souborech této diplomové préace se nachéazi skrip zarovnani.m, ktery
na zakladé korelace porovnava ¢asové pribéhy komponent a umoznuje nam tak vizu-
alné porovnat casové pribéhy nezavislych komponent s rozdilnym nastavenim. Poté
lze tak rozhodnout, jak dané predzpracovani ovliviiuje analyzu. Vstupem do tohoto
skriptu jsou tedy jednotlivé casové pritbéhy komponent s rozdilnym nastavenim ve
formatu NIfTI, které vznikly analyzou ICA. Pro vypocet vzajemné podobnosti byl
zvolen Pearsontiv korelacni koeficient, ktery nam udava vzajemnou podobnost mezi
dvéma signaly. Jeho hodnota nabyva intervalu <-1,1>, kde zaporné hodnoty zna-
menaji nepfimou podobnost a kladné hodnoty znacici pfimou podobnost. Cim je
tato hodnota blizsi k hodnoté 1, tak jsou signaly vzajemné vice podobné. Hodnota
0 odpovida signaltim, které si nejsou podobné viibec. Vystupem tohoto skriptu je
tabulka hodnot, kde jednotlivé sloupce tabulky odpovidaji indexiim komponent s
nejvyssi vzajemnou podobnosti.

Na obrl6.6] a obr}6.7] jsou ukazky vybranych komponent, které byly spésné se-
razeny a lze je tak nasledné porovnat. Pro ukazku bylo zvoleno 9 rozdilnych metod,
kde dané nastaveni je vzdy uvedeno v nadpisu komponenty, a jsou zde také uvedeny
¢isla odpovidajicih komponent. Pro uptesnéni zkratka RMPTP znamenda “Remove
mean per time point”, RMPV znamena “Remove mean per voxel”, a nakonec VN

odpovida nastaveni “Variance normalization”.
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Pokud zac¢neme srovnavat ¢asové priubéhy komponent, tak lze jednoznacné rict,
ze jsou si velice podobné, takrka stejné az na nepatrné mensi zmény. Pfi porovnani
vice variant takovychto zarovnani dojdeme ke stejnym vysledkiim. Dokonce i v algo-
rimu pro zarovnani pii kontrole hodnot korelac¢nich koeficientii tyto hodnoty vychazi
vice, nez je hodnota 0.95. Komponenty se tak mezi sebou lisi velice malo, a tedy

zvolené predzpracovani dat zfejmé nemd takovy vliv na vypocet jejich pribéht.
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Obr. 6.6: Ukazka zarovnani komponent na zakladé vzajemné podobnosti

6.4 Vyhodnoceni komponent

Hlavni myslenka algoritmu pro potlaceni artefakt popsana v kapitole je ohod-

noceni nezavislych komponent podle skore x a p, a nasledné automaticka selekce
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Obr. 6.7: Ukazka zarovnani komponent na zakladé vzajemné podobnosti

na komponenty tykajici se neurondlni aktivity a samotnych nezddoucich artefakti,
které budou v nasledujici c¢asti prace odfiltrovany z ptuvodnich funkcénich dat. Po
této filtraci probéhne nasledné statistické vyhodnoceni, k jakym zménam dojde ve
funkcnich datech. Toto vyhodnoceni bude probihat pomoci matlabovského toolboxu
SPM12, kde porovname aktivitu v ptivodnich nefiltrovanych datech a v datech ocis-
téné o komponenty, které navrzeny algoritmus vyhodnoti jako artefakty. Nejprve

je ale nutné si predstavit, jak tyto komponenty vlastné vypadaji v prostorovych

mapach a jaké budou jejich predpokladané casové prubéhy.

Na obr[6.§] jsou ukézky vybranych komponent, které jednoznacné souvisi s neu-
ronalni aktivitou a tyto komponenty ur¢ité budeme chtit v datech ponechat. V
prostorovych mapach mizeme vidét aktivni mista mozku, kde doslo k atktivacim
center mozku zpiisobené vykonavanim podnéti béhem funckniho vysetfeni. Casové
prubéhy komponent maji pravidelny opakujici se tvar odpovidajici stimulaci a nejsou
zde zaddné vyznamné rychlé zmény (hroty). Vlevo mizeme vidét aktivovand centra
okcipitalni oblasti mozku souvisejici se zrakovou ¢inosti. V pravé ¢asti obrazku jsou

zase aktivovana centra nachazejici se v temporalni oblasti a tato aktivita souvisi s

motorickymi pohyby.
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Obr. 6.8: Ukédzka komponent souvisejici s mozkovou aktivitou

Narozdil od neuronalni aktivity maji arteficidlni komponenty zcela odlisné ca-
sové pritbehy a prostorové mapy. Casové pribéhy byvaji vétsinou s rychlymi a vy-
znamnymi zménami hodnot a nepravidelnym az chaotickym pribéhem. Typickym
prikladem artefakt je bezprostifedné pohyb hlavy béhem méreni, ktery se projevi
zvyraznénim objemovych elementi v okrajovych ¢astech mozku, kde vytvari souvislé
hrany. Na obr v hornich oblastech jsou ukézky téchto artefakti (komponenty s
idexy 33. a 9.), kde se pravdépodobné pacient pii vySetifeni pohnul s hlavou. Dalsim
charakteristickym artefaktem jsou pruhy postupujici napri¢ celym objemem mozku
a jsou pravdépodobné zptsobeny nevhodnou akvizici dat (obr vlevo dole). V
pravé dolni c¢asti obrazku je ukazka artefaktu zptisobenym fyziologickym pohybem
tekutin uvnitt komor mozku, kde dochazi v ramci srde¢ni ¢innosti k prelévani likvoru
z mozku do michy a naopak. Diky tomu dochézi v komorach k pulzacim béhem sr-
de¢niho rytmu a pozorujeme zde méritelné zmény signalu. Tento jev nijak nesouvisi
s neronalni aktivitou a oznacuje se jako fyziologicky artefakt.

Ruznych artefaktii existuje cela rada, ale bohuzel ne kazda komponenta jde takto
snadno kasifikovat, zda je predstavitelem mozkové aktivity ¢i nezddouciho artefaktu.
Podle vyslednych hodnot x a p bychom ale méli byt schopni odhadnout, kam dana

komponenta bude zarazena.
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Obr. 6.9: Ukazka komponent souvisejici s nezadoucimi artefakty

6.5 Statistical Parametric Mapping - SPM

SPM je volné dostupny software urceny pro statistické vyhodnoceni a testovani
hypotéz v oblasti funkénich dat. Kromé fMRI dat existuje varianta vyhodnoceni
i pro data z PET, SPECT, EEG a MEG. Aktualni verze softwaru nese oznaceni
SPM12 a v této verzi budeme nase data testovat. Po nainstalovani toolboxu se v
matlabu tento software spusti piikazem spm v piikazovém fadku. Na obrl6.10] je

ukézka, jak tento program po spusténi vypadd a jaké ma zabudované funkce [9][H].
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<fiL.spm@ucl.ac.uk>

Obr. 6.10: Ukazka spusténi statistického softwaru SPM12

V tvodnim menu je nejprve nutné si nastavit design modelu a hned se nam nabizi
dvé moznosti nastaveni, prvni a druha troven analyzy. Prvni Groven je urcena pro
statistiku jednotlivych osob a umoznuje nam zadefinovat parametry c¢asovani expe-
rimentu. Druhd droven je statistika urcena k analyze skupinové statistiky a pracuje
nad vysledky prvni drovné. V nasem pripadé budeme pracovat s vzdy jednim paci-
entem, a tak zvolime prvni troven. Nasledovat bude nastaveni adresaii, vybér dat,

definice casovani a jinych parametri. Postup je nasledujici:

Zvolime adresar statistického modelu, kam bude ulozen vysledek

2. Nastavime ¢asovaci parametry - jestli méreni zadavame ve skenech, nebo sekun-
dach. Nase méreni nastavime pro variantu v sekundach. Dale se zde nastavi
skenovaci interval - doba trvani jednoho skenu pro méreni (hodnota 3.05s)

3. Vybér dat pro vyhodnoceni a zadani konkrétnich parametri ¢asovani k danym
dattim. Tyto parametry jsou pevné danou zvolenou metodou méreni funkénich
dat. V nasem pripadé to bylo 7 aktivnich bloku s délkou trvani 21.4 sekund.

4. Nastaveni filtrace typu horni porpust, ktera provede ocisténi o nizké frekvence
v datech. Zde je zaptiebi si dat pozor na nastavenou hodnotu, aby nedoslo
k filtraci aktivnich bloki. Hodnota se nastavuje dle trvani aktivnich bloka v

métreni funkénich dat.
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Po nastaveni veskerych parametri a designu méreni bude toto nastaveni ulozeno do
souboru s pripomou .mat ve zvoleném adresari, v idedlni pripadé ve slozce pod kon-
krétnim pacientem. Kromé toho nam program SMP vytvori graficky design méreni
uvedeny na obr6.11] MiZeme zde vidét nastavené parametry a usporddané data za
sebou s jejich rozdélenim do prislusnych blokti. Bilé pruhy v levé ¢asti oznacuji akti-
vacni useky a tmavé pruhy znamenaji klidovou fazi, kdy pacient neprovadi ¢innost.

Na tvodnim okné (obr vlevo) se nachdzi pro dal$i moznosti zobrazeni nasta-
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Basis functions : hrf
Number of sessions : 1

Trials per session : 1

Interscan interval : 3.05 {s}

High pass Filter : [min] Cutoff: 128 {s}

Global calculation : mean voxel value
Grand mean scaling : session specific
Global normalisation : None

Obr. 6.11: Grafické znédzornéni designu statické analyzy

venych parametra tlac¢itko Review, diky nému si mize ovérit spravnost nastaveni
analyzy. Na obr[6.12] jsou grafy dalsich moznosti. Vlevo je graf ¢asového pribéhu
designu, ktery je preveden do podoby 1D signalu. Hodnoty 1 si lze predstavit jako
svétlé pruhy a hodnoty kolem 0 jako pruhy tmavé. Vpravo je graf Fourierovy trans-
formace tohoto signalu do vykonového spektra. Zde je ¢ervenou ¢arou znazornéna
filtrace pomoci nastaveného filtru typu horni propust. V tomto pripadé filtrace pro-
béhla v poradku a nedoslo k potlaceni uzitecnych dat. Pokud by byly aktivni bloky
v méfeni prilis dlouhé, doslo by k posunuti spektra navrhu smérem k nizsim frek-

vencim a pii stejném parametru filtrace by byl potlacen uzitecny signal.
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Obr. 6.12: Grafické znédzornéni designu statické analyzy

Dalsim krokem je kliknuti v itvodnim okné na tlacitko “Estimate”. Nejprve vybe-
reme v adresari ulozenou matici parametri, a poté bude nasledovat odhad statistické
analyzy. Poslednim krokem je kolonka “Result”. Znovu musime zvolit vytvorenou
matici parametri. Po tomto zvoleni vyskoci nové okno s definovanim a nastavenim
kontrastt viz obr[6.13] Kontrasty pfedstavuji hypotézy, které nas zajimaji a chceme
je ovérit statistickym modelem ve vztahu k podminkam, které jsme si zadefinovali.
Pro nas pripad si zvolime moznost t-kontrast a vytvorime si novy kontrast. Je nutné
zvolit nazev a definovat kontrastni vahy. Tato vaha se nastavi na hodnotu 1. Po

tomto nastaveni se nas program zepta, zda chceme data maskovat ve smyslu vybéru
urcité ¢asti mozku, kterd nas zajima.

(4] SPM contrast manager - X [4 SPM contrast manager - X

name

- type
no contrasts defined

contrast

_ Defne newoontast | [ReSel| Done |

Selected 0 contrasts.

Obr. 6.13: Grafické znédzornéni designu statické analyzy
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Déle na co se nas program zepta je hladina vyznamnosti p-hodnoty, zda ji chceme
korigovat pro mnohonasobné testovani. Testovani probiha v kazdém jednotlivém ob-
jemovém elementu mozku zvlast a téchto testi provedeme desitky az stovky tisic
v zavislosti na rozliseni dat. Timto se zvysuje pravdépodobnost falesné pozitivniho
vysledku a pravé tato korekce ma potlacit tento jev. Typickd hodnota hladiny vy-
znamnosti u béznych statistickych testu je 5% , tedy 0.05. Pokud tuto korekci ne-
pouzijeme, do vysledku se ndm promitnou falesné pozitivni vysledky.

Na obr[6.14] je ukdzka vysledné statistické analyzy, kde vstupnimi daty byly
puvodni predzpracované data od konkrétniho pacienta bez odstranéni vybranych
komponent. V horni ¢asti mizeme vidét fezy mozkem ze tfech riznych rovin v
rezimu ”Glass brain view” popsané v kapitole 4.5| Toto zobrazeni slouzi hlavné pro
rychly orienta¢ni nahled a mtzeme zde rozpoznat aktivované c¢asti mozu béhem
meérent.

Ve spodni ¢asti je potom vykreslena tabulka, kde jsou jednotlivé datové klustery.
Do téchto shluki jsou prirazeny sousedici aktivni voxely a je mozné tyto shuky déle
analyzovat. U kazdého klusteru je v tabulce uveden jeho pocet voxeli, kterym je tvo-
fen. Nalezneme zde také rtizné varianty statistickych hodnot, zejména t-statistiku.
Klustery jsou v tabulce sefazeny podle vyznamnosti od nejsilnéjsiho po nejslabsi
podle hodnoty t-statistiky, ovSem ty klustery s malou vyznamnosti nebudeme brat
v potaz a porovname tak pouze shluky s velkou statistickou vyznamnosti. V tabulce
muzeme vidét, ze nejvyznaménsi cluster ma hodnotu t-statistiky 24.43 a zaujima vel-
kého poctu nadprahovych voxeli (hodnota 7108). V prostoru tento shluk zaujima
okcipitalni ¢ast mozku, kde je zrakové centrum, coz odpovida zrakové stimulaci bé-
hem méteni. Druhym vyznamnym shlukem s hodnotou t-statistiky 12.69 a poctem
nadprahovych voxel 3046, je shluk nachézejici se v parietalni oblasti mozku, ktera
zodpovida za motorické pohyby. Pacient béhem zrakovych stimulti stlacoval tlacitko,
a proto se tato oblast zvyraznila. V pravé casti tabulky jsou jesté uvedny souradnice
MRI prostoru, kde se dany kluster v tomto prostoru nachézi. Po kliknuti na sourad-
nice se v nahledu ¢ervena Sipka posune do stfedu zvoleného shluku. Tyto souradnice
funguji pouze v pripadé, ze v predzpracovani byla zahrnuta prostorova normalizace,
jinak by pozice presné neodpovidaly skutecnosti.

Analyza byla tispésné vypoctena na souboru puvodnich funkénich dat a nyni je
potieba vypocitat analyzu se stejnymi parametry pro ocisténa data od arteficialnich
komponent a porovnat vlastnosti klusteru, kde doslo ke zménam. Na obrl6.15 je
ukazka statistické analyzy, kde jsme z dat predtim odstranili ur¢ité komponenty. V
prostorovych mapach muzeme vidét, ze doslo k potlaceni nevyznamnych oblastich
a ke zvyraznéni hlavnich aktivac¢nich c¢asti. Zmény lze také pozorovat v tabulce, kde

se mén{ pocet voxel v klusterech, a méni se také hodnoty t-statistiky [9][F].
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Obr. 6.14: Vysledek statistické analyzy ptivodnich dat pomoci toolboxu SPM12
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Obr. 6.15: Vysledek statistické analyzy po odstranéni vybranych komponent
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7 Dosazené vysledky

V této zavérecéné kapitole budou vysvétleny dilezité kroky a vystupy navrzenych

algoritmii a budou zde také prezentovany celkové statistické vysledky naseho navrhu.

7.1 Navrzena metoda

Hlavni myslenka metody vysvétlena v kapitole byla tspésné implementovana v
jazykovém prostiedi Matlab R2019a. Nejprve je tedy nutné spustit analyzu ICA,
abychom data rozlozily na komponenty. Tento vypocet probihéd pres prikazovy ra-
dek po zadani prikazu gift, ktery spusti toolbox GIFT v3.0b. Po zadani prikazu se
zobrazi tabulka (obr. vlevo), kterd umoznuje nastaveni a spusténi analyzy. Jako
prvni je potieba vybrat data a nastavit adresar, kde bude vysledna analyza ulozena.
Vstupnimi daty do analyzy ICA jsou optimalné kombinovana data, kterd vzniknou
kombinaci z dat s riznymi casy echa (¢asy TE). Tyto data nalezneme ve slozce
konkrétniho pacienta a nesou oznaceni s predponou swtse. Pocet komponent byl
pro kazdého pacienta pevné nastaven na hodnotu 50, zvoleny algoritmus byl vybran
Infomax, typ predzpracovani jsme zvolili Remove mean per time point a vysledky
byly v podobé Z-skore, viz. kapitola [6.3] Vystupem analyzy ICA jsou prostorové
mapy komponent, ¢asové prubéhy komponent a dalsi pomocné soubory, které jsou
ulozeny ve zvoleném adresari ve formatu NIfTI. Vysledné prostorové mapy kompo-
nent je mozno v grafickém uzivatelském prostredi jednotlivé prohlizet a dale provadét
podrobnéjsi analyzy.

Od tohoto kroku zacina algoritmus pro vypocet hodnoticich koeficienti s a p
uvedenych v kapitole[6.2] OvSem po testovani na ruznych datech jsme dosly k zavéru,
ze toto hodnoceni neni zcela jednoznacné a definitivni. Jen mald ¢ast komponent
obsahuje vysoké hodnoty jednoho koeficientu a nizké hodnoty koeficientu druhého.
Velkda c¢ast komponent se pohybuje v podobnych hodnotach, nebo jen s pomérové
malymi rozdily. Naptiklad u jedné komponenty vyjde skére kappa s hodnotou 50 a
skére p vyjde s hodnotou 42. Vysledek je tedy zcela nejednoznacény a po vizudlni
kontrole ¢asového prubéhu tyto pripady vétsinou nesly zcela jednoznacné urcit, do
jaké skupiny patii. Do vysledného hodnoceni komponent byly proto pridany jesté
dalsi hodnotici metriky pro lepsi a presnéjsi roztazeni do skupin vyuzivajici nékteré z
vlastnosti pribéhii komponent. V prislusnych metrikach dostane dand komponenta
tim leps$i umisténi, ¢im m4 vyssi skére (pripadné nizsi) v dané metrice.

Jedna z hodnoticich méricich metrik je pomér signalu ku sumu komponent v F-
mapach, kde komponenty s vyssim pomérem signalu ku sumu dostanou lepsi umis-
téni, nez komponenty s nizsim pomérem. Dalsi metrika je pocet Sumovych voxeli

nachézejici se v komponentach. Zde je hodnoceni naopak, kde ¢im je mensi tento
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pocet Sumovych voxeli, tak dana kompnenta dostane lepsi umisténi. Posledni metri-
kou je pocet voxeld v klusterech, ve kterych byl model Rj, ze kterého si pocitame .
V tomto kroku se vytvorilo klusterovani a nechaly se klustery s minimalnim poctem
voxelli. Tato metrika zejména ovliviiuje hodnoceni komponent, které v prostorovych
mapach vypadaji jako ndhodné zrnéni oznacované také jako “rozsypany caj.” Na-
hodné v mozku se mohou objevit voxely, ve kterych bude vysoké vahovani Rs. Tyto
voxely budou ale spise ndhodné. Pokud ale provedeme klusterovani o minimalnim
poctu voxeltl, tak téchno voxelt zbyde malo. Cim je vice téchto voxeli v klusterech,
tak je vétsi Sance Ze se jedna o komponentu souvisejici s mozkovou ¢inosti.
Vysledné umisténi komponent se ze vsech aplikovanych metrik po té v tabulce
zpuméruje a vytvorime tak celkové umisténi. Prvni pozice budou ty komponenty,
které souviseji s mozkovou aktivitou a naopak u konce hodnoceni budou zcela jedno-
znacné artefakty. Komponenty co mély hned ze zac¢atku vysoké k a nizké p (pripadné
obracené), tak jejich pozice jsou vétsinou stejné, pripadné se o nékolik pozic posunou.
Ovsem nejasné komponenty se ve vysledném hodnoceni po pridani dalsich metrik

vyrazné zménily v celkovém umisténi.

7.2 Filtrace dat

Dalsim krokem je filtrace ptivodni funkénich dat. V priloZzenych souborech prace
k tomu slouzi skrip s nazvem Filter data.m., kde stupem do tohoto filtru je vek-
tor hodnot, kde hodnoty predstavuji indexy komponent oznacené jako artefakty.
V 1dvodni ¢asti skriptu jsou definovany cesty k soubortim, jejich nazvy a nékteré
vlastnosti, které se pomoci funkci toolboxu SPM budou nacitat. Nactené data je
nutno transformovat ze 4D prostoru do 2D prostoru, abychom s nimi mohli nadéle
pracovat. V druhé ¢asti si do prazdné matice nacteme casové pribéhy komponent.
Vytvofime si rovnici pro obecny linearni model (kapitola a tuto matici ¢aso-
vych pribéhtt do ni dosadime a provedeme pseudoinverzi této matice. Upravenou
matici vynasobime ptivodnimi daty odec¢tenymi o jejich primérnou hodnotu. Tento
sou¢in nam vytvori koeficienty [, neboli miru uplatnéni jednotlivych slozek v da-
tech. Cely soucin dale vynasobime matici ¢asovych prubéhiti a dostaneme model
artefakti nafitovanych primo na nase data. Pokud toto celé odecteme od puvod-
nich dat, ziskame filtrovana data zbavena o vybrané slozky. Nyni je jesté potieba
pridat primérnou hodnotu k nové ziskanym filtrovanym dattim. V posledni c¢asti
kodu dochézi ke zpétné transformaci z 2D prostoru do 4D prostoru a opét pomoci
SPM funkci dojde k ulozeni souboru ve formatu NIfTI, na kterém bude pomoci
toolboxu SPM12 provedeno vysledné statistické vyhodnoceni. Tento soubor se ulozi

do adresare s pivodnimi daty pacienta a je oznacen predponou cswtse.
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Pro lepsi predstavu rovnice popisuje hlavni vypocet zminované filtrace pti-
vodnich dat o vybrané komponenty. Proménnd Xfilt predstavuje matici casovych
prubéhu ICA, proménna dataYde jsou transformovana 2D ptvodni data odectena o
praumérnou hodnotu a vysledna filtrovana data jsou ulozeny do proménné dataYfr.

Funkce pinv je vytvoreni pseudoinverze matice.

dataY fr = dataY de — X filt - (pinv(X filt) - dataY de) (7.1)

V nize uvedené tabulce jsou uvedeny jiz roziazené komponenty do prislusnych
kategorii testovanych dat. Testovani probéhlo na souboru dvaceti riznych pacientt,
kde funkéni vySetfeni probihalo s indentickymi podminkami. V levé ¢asti je vzdy
pét nejvyznaméjsich komponent s nejvyssim vyslednym skoérem spadajici do skupiny
mozkové c¢innosti. Naopak v pravé c¢asti tabulky jsou indexy péti nejvyznaméjsich
komponent souvisejici s nezadoucimi artefakty a pravé tyto komponenty budeme

filtrovat z puvodnich dat.

Vysledné komponenty ICA
Néazev pacienta | ICA mozkové aktivity | ICA artefaktt
SUBI1 49, 48, 28, 5, 38 43, 25, 47, 31, 7
SUB2 50, 12, 19, 18, 43 15, 38,2, 7, 13
SUB3 26, 41, 17, 11, 37 28, 4, 24, 12, 1
SUB4 14, 18, 24, 29, 46 27,41, 11, 1, 5
SUBb5 33, 34, 4, 8, 48 26, 45, 16, 42, 31
SUB6 48, 42, 45, 27, 4 12, 24, 2, 23, 17
SUB7 44, 50, 48, 21, 16 30, 23, 43, 45, 22
SUBS 38, 15, 45, 29, 42 48, 33, 4, 12, 26
SUBY 49, 19, 21, 42, 8 48, 47, 31, 26, 14
SUB10 9,2, 1, 46, 10 48, 47, 13, 20, 27
SUBI11 40, 39, 24, 4, 33 27, 3,42, 28, 7
SUB12 13, 43, 18, 10, 49 38, 8, 44, 1, 37
SUB13 22,44, 41, 49, 19 3,9, 23, 5, 50
SUB14 47,17, 10, 7, 24 41, 49, 38, 37, 36
SUB15 7,48, 30, 43, 34 12, 35, 22, 25, 37
SUB16 47,45, 9, 44, 32 4, 18, 46, 22, 40
SUB17 30, 16, 19, 24, 37 41, 49, 4, 36, 25
SUB18 14, 29, 23, 41, 16 8, 30, 49, 47, 27
SUB19 19, 3, 13, 27, 46 14, 44, 48, 21, 31
SUB20 39, 13, 7, 43, 23 42, 35, 36, 40, 12

Tab. 7.1: Tabulka rozfazenych komponent podle jednotlivych pacientii
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7.3 Statisticka analyza

Po vyhodnoceni komponent a jejich filtraci z ptivodnich dat nasleduje statistické vy-
hodnoceni, kde budeme porovnavat zmény ve filtrovanych funkénich datech oproti
puvodnim nefiltrovanym dattim. Hodnotit budeme zejména pocet nadprahovych vo-
xelll v predem znamych anatomickych oblastech, kde by se méla aktivita objevit.
K vymezeni pozadovanych oblasti mozku a stanoveni aktivity v této oblasti ndm
slouzi anatomicky atlas s oznacenim AAL . V tomto anatomickém atlasu je mo-
zek rozdélen do 116 riznych mozkovych oblasti. V tabulce(7.2|jsou nazvy vybranych
mozkovych oblasti s indexy podle anatomického atlasu, které jsou pro nase méreni
relevantni. Pro vysledné hodnoceni slouzi prilozeny skript s nazvem SPM__results.m.,
ktery pomoci riznych funkei z matice vysledného hodnoceni SPM nacte data a vy-
pocita pozadované celkové pocty voxeli, hodnoty t-statistiky jak pro celkovy prostor
mozku, tak i pro definované anatomické oblasti. Tento vypocet probéhne pro soubor
nefiltrovanych ptivodnich dat i pro sobour filtrovanych dat, abychom byli schopni
rozlisit patticné rozdily. Prvni ze sledovanych parametri je celkovy pocet voxeli v
celé oblasti mozku, které maji nadprahové hodnoty. Poté oblast mozku omezmine
na vybrané anatomické oblasti a v téchto mistech spocitame pocet aktivnich voxel.
Dalsimi pomocnymi parametry je vypocet voxeli v Sedé hmoté mozkové. Protoze zde
pravé probihd mozkova aktivita, budeme tedy pozadovat co nejvice voxeld pravé v
této oblasti. Oproti tomu pocet aktivnich voxelt v bilé hmoté a v mozkovém likvoru
budeme chtit co nejmensi hodnotu, protoze zde neprobiha zadna mozkova ¢innost a
nadprahové voxely v téchto oblastech rovnou oznac¢ime za artefakty. Dalsim parame-
trem co budeme pocitat je primérnd hodnota statistiky ve vybranych anatomickych
oblastech. V nasledujicich tabulkach bude predstaveno hodnoceni parametria vsech

dvaceti pacientil.

Oblast mozku Index Oblast mozku Index
Stfedni occipitalni oblast (L) | 51. Oblast calcarine (L) 43
Stfedni occipitalni oblast (P) | 52. Oblast calcarine (R) 44.
Oblast occipital inferior (L) 53. Precentralni oblast (L) 1.
Oblast occipital inferior (P) 54. Postcentralni oblast (L) 57.

Oblast lingual (L) 47. Motorickd oblast SMA (L) | 19.
Oblast lingual (P) 48. Motorickd oblast SMA (P) |  20.

Tab. 7.2: Tabulka vybranych mozkovych oblasti, kde bude probihat statistické vy-

hodnoceni. (L) a (P) v zadvorkdch znamena levé a pravé mozkové oblasti.

82



Pacient SUB1

Sledovana hodnota Nefiltrovana data | Filtrovana data | % rozdil
Pocet nadprahovych voxeli celkem 5701 4575 - 19,75
Sed4 hmota (vox) 3800 3143 2,04
Bil4 hmota (vox) 1353 1030 - 1,22
Likvor (vox) 112 79 - 0,24
Pramérna statistika v oblasti zdjmu 4,621 3,391 -
Pocet voxeli v oblasti zadjmu 2836 2424 3,24
Pacient SUB2
Sledovana hodnota Nefiltrovana data | Filtrovand data | % rozdil
Pocet nadprahovych voxeli celkem 6582 5870 - 10,82
Sed4 hmota (vox) 4288 3794 - 0,51
Bil4 hmota (vox) 1228 1131 0,61
Likvor (vox) 369 313 - 0,27
Pramérna statistika v oblasti zdjmu 5,071 4,32 -
Pocet voxela v oblasti zajmu 2948 2800 291
Pacient SUB3
Sledovana hodnota Nefiltrovana data | Filtrovand data | % rozdil
Pocet nadprahovych voxeli celkem 7433 2198 - 70,43
Sed4 hmota (vox) 4981 1508 1,59
Bil4 hmota (vox) 1525 480 1,32
Likvor (vox) 230 53 - 0,68
Primérna statistika v oblasti zajmu 4,044 1,632 -
Pocet voxela v oblasti zajmu 2788 1171 15,77
Pacient SUB4
Sledovana hodnota Nefiltrovana data | Filtrovand data | % rozdil
Pocet nadprahovych voxelt celkem 5635 5124 - 9,07
Sed4 hmota (vox) 3941 3615 0,61
Bil4 hmota (vox) 953 852 - 0,28
Likvor (vox) 243 218 - 0,06
Primeérna statistika v oblasti zajmu 5,536 4,517 -
Pocet voxeli v oblasti zadjmu 2850 2690 1,92
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Pacient SUB5

Sledovana hodnota Nefiltrovana data | Filtrovana data | % rozdil
Pocet nadprahovych voxeli celkem 10886 3823 - 56,37
Sed4 hmota (vox) 7587 2784 - 0,26
Bil4 hmota (vox) 2090 708 0,64
Likvor (vox) 338 80 - 0,55
Pramérna statistika v oblasti zdjmu 5,602 3,483 -
Pocet voxelt v oblasti zdjmu 3525 2096 17,52
Pacient SUB6
Sledovana hodnota Nefiltrovana data | Filtrovand data | % rozdil
Pocet nadprahovych voxeli celkem 7773 3391 - 56,37
Sed4 hmota (vox) 5182 2252 - 0,26
Bil4 hmota (vox) 1431 646 0,64
Likvor (vox) 352 135 - 0,55
Pramérna statistika v oblasti zdjmu 5,794 3,007 -
Pocet voxela v oblasti zajmu 3511 2126 17,52
Pacient SUB7
Sledovana hodnota Nefiltrovana data | Filtrovand data | % rozdil
Pocet nadprahovych voxelt celkem 1626 1159 - 28,72
Sed4 hmota (vox) 988 731 2,31
Bil4 hmota (vox) 505 368 0,69
Likvor (vox) 42 18 - 1,03
Pramérna statistika v oblasti zajmu 0.275 0,907 -
Pocet voxela v oblasti zajmu 1044 744 0,01
Pacient SUBS8
Sledovana hodnota Nefiltrovana data | Filtrovand data | % rozdil
Pocet nadprahovych voxelt celkem 3561 3319 - 6,80
Sed4 hmota (vox) 2294 2169 0,93
Bil4 hmota (vox) 874 793 - 0,65
Likvor (vox) 66 59 - 0,07
Pramérna statistika v oblasti zadjmu 2,389 1,95 -
Pocet voxeli v oblasti zadjmu 1938 1809 0,08
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Pacient SUB9

Sledovana hodnota Nefiltrovana data | Filtrovana data | % rozdil
Pocet nadprahovych voxeli celkem 7995 4244 - 46,92
Sed4 hmota (vox) 5686 3059 0,96
Bil4 hmota (vox) 1467 770 - 0,21
Likvor (vox) 239 95 - 0,75
Pramérna statistika v oblasti zdjmu 4,968 3,217 -
Pocet voxelt v oblasti zdjmu 3090 2274 14,93
Pacient SUB10
Sledovana hodnota Nefiltrovana data | Filtrovand data | % rozdil
Pocet nadprahovych voxeli celkem 6581 5H48 - 15,70
Sed4 hmota (vox) 4777 4012 - 0,27
Bila hmota (vox) 1169 966 - 0,35
Likvor (vox) 158 158 0,45
Pramérna statistika v oblasti zdjmu 4,90 3,93 -
Pocet voxela v oblasti zajmu 2778 2605 4,74
Pacient SUB11
Sledovana hodnota Nefiltrovana data | Filtrovand data | % rozdil
Pocet nadprahovych voxeli celkem 2081 1969 - 5,38
Sed4 hmota (vox) 1305 1245 0,52
Bil4 hmota (vox) 575 528 - 0,82
Likvor (vox) 63 61 0,07
Pramérna statistika v oblasti zajmu 1,891 1,595 -
Pocet voxela v oblasti zajmu 1297 1243 0,8
Pacient SUB12
Sledovana hodnota Nefiltrovana data | Filtrovand data | % rozdil
Pocet nadprahovych voxeli celkem 2162 2081 - 3,75
Sed4 hmota (vox) 1470 1305 - 5,28
Bil4 hmota (vox) 575 484 - 3,34
Likvor (vox) 63 53 - 0,37
Primeérna statistika v oblasti zajmu 2,396 1,891 -
Pocet voxeli v oblasti zadjmu 1391 1297 2,01
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Pacient SUB13

Sledovana hodnota Nefiltrovana data | Filtrovana data | % rozdil
Pocet nadprahovych voxeli celkem 4933 3604 - 26,94
Sed4 hmota (vox) 3607 2794 5,41
Bil4 hmota (vox) 827 518 - 2,39
Likvor (vox) 145 90 - 0,44
Pramérna statistika v oblasti zdjmu 4,905 3,186 -
Pocet voxelt v oblasti zdjmu 2414 1938 4,84
Pacient SUB14
Sledovana hodnota Nefiltrovana data | Filtrovand data | % rozdil
Pocet nadprahovych voxeli celkem 5487 3062 - 44,20
Sed4 hmota (vox) 3711 2098 0,89
Bila hmota (vox) 960 553 0,56
Likvor (vox) 232 137 0,25
Pramérna statistika v oblasti zdjmu 4,876 2,287 -
Pocet voxela v oblasti zajmu 2867 1940 11,11
Pacient SUB15
Sledovana hodnota Nefiltrovana data | Filtrovand data | % rozdil
Pocet nadprahovych voxeli celkem 4671 4270 - 8,58
Sed4 hmota (vox) 3090 2875 1,18
Bil4 hmota (vox) 784 719 0,05
Likvor (vox) 215 191 - 0,13
Pramérna statistika v oblasti zajmu 4,176 4,007 -
Pocet voxela v oblasti zajmu 2449 2307 1,6
Pacient SUB16
Sledovana hodnota Nefiltrovana data | Filtrovand data | % rozdil
Pocet nadprahovych voxelt celkem 8191 7445 - 9,11
Sed4 hmota (vox) 5429 4911 - 0,32
Bil4 hmota (vox) 1714 1579 - 0,28
Likvor (vox) 179 176 - 0,18
Primeérna statistika v oblasti zajmu 6,251 5,241 -
Pocet voxeli v oblasti zadjmu 3378 3217 1,97
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Pacient SUB17

Sledovana hodnota Nefiltrovana data | Filtrovana data | % rozdil
Pocet nadprahovych voxeli celkem 7018 2556 - 63,58
Sed4 hmota (vox) 5053 2067 8,87
Bild hmota (vox) 1052 265 - 4,62
Likvor (vox) 298 90 - 0,73
Pramérna statistika v oblasti zdjmu 3,975 2,296 -
Pocet voxelt v oblasti zdjmu 2557 1195 10,31
Pacient SUB18
Sledovana hodnota Nefiltrovana data | Filtrovand data | % rozdil
Pocet nadprahovych voxeli celkem 10923 1802 - 83,50
Sed4 hmota (vox) 7331 1428 12,13
Bil4 hmota (vox) 406 6 3,38
Likvor (vox) 112 79 3,35
Pramérna statistika v oblasti zdjmu 6,806 2,821 -
Pocet voxela v oblasti zajmu 3753 1180 31,12
Pacient SUB19
Sledovana hodnota Nefiltrovana data | Filtrovand data | % rozdil
Pocet nadprahovych voxeli celkem 7812 5310 - 32,03
Sed4 hmota (vox) 5587 3936 2,61
Bil4 hmota (vox) 1381 916 - 0,43
Likvor (vox) 153 64 - 0,75
Primérna statistika v oblasti zajmu 5,726 3,925 -
Pocet voxela v oblasti zajmu 3085 2494 7,48
Pacient SUB20
Sledovana hodnota Nefiltrovana data | Filtrovand data | % rozdil
Pocet nadprahovych voxelt celkem 3435 2587 - 24,69
Sed4 hmota (vox) 2514 1883 -0,4
Bil4 hmota (vox) 585 465 0,94
Likvor (vox) 80 44 -0.63
Pramérna statistika v oblasti zadjmu 2,656 2,478 -
Pocet voxeli v oblasti zadjmu 1867 1596 7,34
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Kromé poctu voxelt v urcitych oblastech a hodnot statistiky je v tabulkach v
pravé casti jesté pridan sloupec, kde je vypocitan procentualni rozdil prislusného
parametru ve filtrovanych datech oproti nefiltrované verzi. Naptiklad u pacienta
SUBT je pocet nadprahovych voxelti v ptivodnich datech celkem 1626 a z toho 988
voxell zaujiméa Sedovou hmotu. Ve filtrované verzi s poc¢tem nadprahovych voxeli
1159 zaujima 731 voxeli Sedou hmotu. Pokud si poc¢ty voxela v této mozkové oblasti
prevedeme na procenta, tak dostane hodnotu 60,7 % pro puvodni data a 63,07 %
pro filtrované data. Tento procentualni rozdil je pak uveden v pravém sloupci ta-
bulky. Pokud ma dany rozdil hodnotu zapornou, pak doslo k poklesu dané hodnoty
oproti nefiltrovné varianté. Zaporné hodnoty budeme chtit zejména u poctu voxeli
v bilé hmoté a v likvoru, protoze voxely v téchto oblastech povazujeme za artefakty.
7 dat je patrné, ze filtrace méla rizny ucinek u jednotlivych pacienti. Napt. u pa-
cienta SUB18 se potlacilo pres 80 % aktivnich voxeli v celém mozku a u pacienta
SUBI11 cca 5 % nadprahovych voxeli. Tento jev souvisi s vybérem filtrovanych kom-
ponent, kdy u pacienta SUB18 byla zfejmé zachycena velmi vyznamna komponenta
ovliviiujici velkou ¢ast dat. Narozdil u druhého pacienta se zfejmé takto vyznamna
komponenta nevyskytovala a proto zde vznikl takovy rozdil ve filtraci. Po vizudlni
kontrole vystupt v SPM je patrné, ze u pacienta SUB18 se vice vyskytuji artefakty
a je zde mnohem vice nadprahovych voxeli mimo oblasti zajmu.

V tabulkach jsou jesté uvedeny hodnoty statistiky pred a po filtraci. Hodnoty
statistiky po filtraci jsou témér vzdy na nizsi drovni. Vyssi hodnota ale nutné ne-
znamend lepsi vysledek. Porad jsou tyto hodnoty pro nas vyznamné a dilezité je,
ze je stale detekujeme. Nékteré artefakty tuto statistiku ovliviiuji a proto po filtraci
klesne jeji hodnota, kdyz tyto artefakty odstranime.

V tabulce|7.3|jsou pak uvedeny primeérné hodnoty sledovanych parametri ze sou-
boru vsech dvaceti pacientti. Celkové lze tedy predbézné Tict, ze filtrace na tomto
souboru pacientu odstranila prumérné pies 30 % poc¢tu nadprahovych voxelu z celé
vych oblastech mozku, kdy po filtraci je v téchto oblastech prumérné o cca 8 %
vice aktivnich voxelil, nez v nefiltrovanych datech. Toto hodnoceni asi nejvice shr-
nuje uspésnost potlaceni artefakti. U vSech pacientii byla tato hodnota v kladnych
c¢islech, takze doslo k jednozna¢nému zlepseni. Nékdy bylo toto zlepseni nepatrné,
ale nékde doslo az k 30 % rozdilu oproti nefiltrované varianté (SUB18). V sedé
hmoté pak dojde k lehkému zvySeni poctu voxeltl prumérné o necelé 2%. Naopak v
likvoru a bilé hmoté dojde ke slabému poklesu s hodnotami 0,19 % a 0,66 %. Zde je
vsak sledovany efekt spravny, protoze aktivni voxely v téchto oblastech nejsou jsou

povazovany jako artefakty.
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Sledovana hodnota Primeérna zména
Rozdil nadprahovych voxelu - 31,56 %
Rozdil voxel v Sedé hmoté 1,76 %
Rozdil voxel v bilé hmoté - 0,66 %

Rozdil voxelu v likvoru -0,19 %
Rozdil voxell v oblasti zajmu 7,91 %

Tab. 7.3: Tabulka primérnych zmeén filtrovanych dat vici nefiltrovanym

Parovy t-test

Parovy t-test je statisticky test pro srovnavani dvojic hodnot, které maji mezi sebou
néjaky vztah. U téchto dvojic hodnot sledujeme jejich rozdily, resp. posuzujeme, zda
stfedni hodnota jejich rozdila je rovna urc¢itému ¢islu. Je-li rovna nule, ptivodni dvo-
jice se v pruméru nelisi. Vypocet vysledného testovaciho kritéria t vychazi z vypocétu
parameril 4 a & u vybérovych souborti. Toto vysledné kritérium se poté porovna s
kritickou hodnotou uvedenou v tabulce. Tato kritickda hodnota se oznacuje jako 1—
a/2 kvantil Studentova rozdéleni s konkrétnim stupném volnosti pro zadanou statis-
tickou hladinu «a. Zakladnim predpokladem parového t-testu je normalni rozdéleni
rozdilu sledovanych hodnot. @

Pro testovani nasich namétenych poctti voxeld je nejprve nutné zvolit nulovou

hypotézu Hy a alternativni hypotézu H;.

o Nulova hypotéza Hjy: Prumérny pocet voxeli v nefiltrovanych datech v celém
objemu mozku se nelisi od primérného poc¢tu voxeli v celém objemu mozku
po filtraci(p=ps).

e Alternativni hypotéza H;: Primérny pocet voxeli v nefiltrovanych datech
v celém objemu mozku se zasadné lisi od primérného poctu voxeli v celém
objemu mozku po filtraci (g1 o).

Déle si zvolime hladinu vyznamnosti «, kde bézné tato hladina je nastavena na
a=0.05.H, lze prepsat jako p;—pe=0 a Hy jako py—ps # 0. V nasledujici tabulce
jsou hodnoty voxelt v celém objemu mozku pred filtraci a po filtraci a jsou zde

uvedeny jejich rozdilné hodnoty, se kterymi budeme nadéle pracovat.

Cislo pacienta 1. 2. 3. 4. | .| 17. | 18. | 19. | 20.
Pocet voxeld nefilt. | 5701 | 6582 | 7433 | 5635 | ... | 7018 | 10923 | 7812 | 3435
Pocet voxelt filt. | 4575 | 5870 | 2198 | 5124 | ... | 2556 | 1802 | 5310 | 257

Rozdil 1126 | 712 | 5235 | 511 | ... | 4462 | 9121 | 2502 | 848
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Celkové mame dvacet pacienti a proto si ozna¢ime N=20. Vypocitame si vybeé-
rovy prumeér Ty a vybérovou smérodatnou odchylku sy z rozdilovych hodnot. Tyto

hodnoty dosadime do nésledujiciho vzorce pro vypocet testové statistiky:

T — Ty — 0
Sd/\/N

Hodnota vybérové pruméru z, vychazi 2327,6 a hodnota vybérové smérodatné od-

(7.2)

chylky sq vychazi 2555,24. Po dosazeni téchto hodnot do vzorce ziskdme hodnotu
testové statistiky T = 4,074. Absolutni hodnotu testové statisky je nutné srovnat s
kvantilem Studentova t rozdéleni pravdépodobnosti s prislusSnym stupném volnosti,
ktery se vypocita jako N-1. Hodnotu kvantilu najdeme ve statistickych tabulkach.
Pro stupen volnosti 19 a hladinu vyznamnosti a=0.05 vychazi v tabulkach kriticka
hodnota 2,093. Jelikoz je nase hodnota testové statistiky vyrazné vétsi, nez tabul-
kova hodnota prislusného kvantilu, zamitdme na hladiné vyznamnosti a nulovou
hypotézu Hy o rovnosti primérného poctu voxeli pred filtraci a po filtraci a priji-
mame alternativni hypotézu H;.

Tento parovy t-test provedeme pro vSechny mérené veli¢ciny hodnotici zmény ve
filtrovanych datech. Pro kazdou variantu oblasti, kde budeme sledovat rozdilny pocet
nadprahovych voxeli si stanovime nulovou hypotézu, zda primérny pocet voxelt v
nefiltrovanych datech v dané oblasti se nelisi od prumérného poctu voxeli v dané
oblasti po filtraci. Vytvorime si opét alternativni hypotézu, ze tento prumérny rozdil
se zasadné lisi.

V tabulce[7.3]|jsou uvedeny vysledné hodnoty testové statistiky t se stejnou hladi-
nou vyznamnosti a=0.05. Pro vSechny pripady pozorovanych veli¢in vysly hodnoty
statistik mnohem vétsi, néz je kriticka tabulkova hodnota a pokazdé tedy zamitame
nulovou hypotézu a prijimame misto ni hypotézu alternativni. Navic i pfi snizeni
statistické hladiny o na mnohem ptisnéjsi hodnoty vysledky testovych statistik stale
vychézejl vyssi a opét prijimame alternativni hypotézu.

Statisticky bylo tedy dokazano, ze zmény hodnot po filtraci dat jsou vyznamné a

doslo tedy k vyznamnym zménam ve filtrovanych datech oproti nefiltrované varianté.

Velicina Mozek | Vybrané oblasti | Sedd hmota | Bil4 hmota | Likvor
Hodnota statistiky | 4,07 4,32 4,85 4,59 4,11
Pf‘ijaté hypotéza Hl H1 H1 H1 H1

Tab. 7.4: Tabulka meTenych veli¢in s vyslednymi hodnotami statistiky a prijeti hy-

potéz
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Senzitivita, specificita

Dalsi moznosti, jak vyhodnotit vysledna data je pomoci senzitivity a specificity.
Bohuzel se ale ukazalo, Zze toto statistické vyhodnoceni nelze pouzit, protoze by
nedavalo smysluplné vysledky odpovidajici realité. Ve vyslednych prostorovych ma-
pach mozku na obr[6.14] muzeme vidét, kde se v mozku aktivni voxely vyskytuji.
Jejich pocet je vSak vici celkové objemu namérenych dat pomérné maly. Pouzité
rozliSeni vSech dat mélo 53x63x46 zobrazovacich bodi, coz je ve vysledku 153 594
voxelid. Pokud budeme mit napt. 5000 nadprahovych voxeli v celém mozku a 3900
voxell v zdjmovych oblastech které budeme povazovat za zadouci, tak je rozdil mezi
nimi pouze 1100 voxell1, coz toto statistické hodnoceni nijak vyrazné neovlivni a
hodnoty testii se budou ménit pouze v setinach, az desetinach procenta.

Nastava zde jesté dalsi problém a to je ten, ze presné nevime, kde konkrétné maji
byt aktivni mista v mozku. Lze sice pouzit anatomicky atlas, kde mizeme aktivitu
predpokladat, ale bohuzel to neznamend, ze vsechny voxely v této anatomické oblasti
musi byt béhem stimulace aktivni. Aktivni voxely v zdjmovych oblastech bychom si
oznacili za spravné detekované, aktivni voxely mimo tyto zény za falesté detekované
a vSechny neaktivni voxely v zajmovych oblastech bychom si oznacili jako falesné
negativni, coz ale neni bohuzel presné pro vsechny voxely a doslo by tak ke zkresleni
hodnotici statistiky.

Zde byly uvedeny hlavni divody, pro¢ bylo od této hodnotici statistiky upusténo,

protoze bychom dostavali pouze nerelevantni vysledky.
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Zavér

V predlozené diplomové préci kapitoly 1 az 5 obsahuji zakladni teoretické poznatky,
které jsou nezbytné pro vytvoreni praktické ¢asti, kde bylo cilem vytvorit v progra-
movém prostredi Matlab metodu, ktera bude z fMRI dat identifikovat a potlacovat
nezadouci artefakty a Sum.

V prvni kapitole je kromé zakladnich pojmu vysvétlen princip magnetické re-
zonance a vznik obrazu pomoci tohoto zarizeni. Déle jsou predstaveny jednotlivé
hardwarové komponenty a jejich funkce, ze kterych se pristroje MR skladaji. Tteti
kapitola je vénovana problematice artefaktia a ruseni, které jsou bohuzel nedilnou
soucasti kazdého méreni. Vysvétlena je zde pricina nékolika typtu ruseni, které jsou
doplnény o ilustrace, jak se tyto artefakty projevuji v namétrenych datech. V nésle-
dujici ¢tvrté kapitole je vysvétlena funkéni magnetickd rezonance, zptisoby ziskani
funkcnich dat a jsou zde predstaveny postupné kroky predzpracovani dat, které je
dtlezité pro nésledujici statistické vyhodnoceni a detekci aktivovanych mozkovych
center. V dalsi kapitole je predstavena teorie metody nezavislych komponent (ICA),
kterd bude dilezitym krokem v navrzeném postupu pro potlaceni artefaktt v prak-
tické casti. Kromeé toho je zde také predstaven toolbox GIFT, ktery slouzi k vypoctu,
a také k zobrazeni ¢asovych pribéhu a prostorovych nezavislych komponent.

Prakticka cast zacinajici kapitolou 6 podrobné popisuje postup, ktery poslouzil
jako predloha pro navrh programového reseni. Dale je zde vysvétleno a odivodnéno
zvolené predzpracovani dat pro ICA rozklad na ¢asové prubéhy komponent a jejich
prostorové mapy, kde se komponenty v mozku vyskytuji. Déle je zde také podrobné
popsan toolbox SPM, ktery slouzi pro findlni statistické vyhodnoceni mozkové ak-
tivity a jak se v jednotlivych krocich nastavuje toto vyhodnoceni. V néasledujici
kapitole 7 jsou interpretovany dosazené postupy a konecné vysledky. Béhem tes-
tovani se vSak ukéazalo, Zze navrhnuty postup predstaveny v kapitole 6 neni zcela
optimalni a robustni, a proto byl doplnén o dalsi pomocné metriky pro presnéjsi
selekci komponent do patti¢nych trid. Doplnénim o pomocné metriky doslo k jed-
noznacnému zlepseni a dosazeni presnéjsich vysledkim. Dalsim krokem v kapitole
7 bylo predstaveni zpiisobu filtrace, jak se puvodni data zbavuji o programem vy-
brané komponenty souvisejici s nezadoucimi artefakty. Ke konci kapitoly jsou zde
interpretovany vysledky ziskané na souboru funk¢nich dat dvaceti riznych pacienti.
Byly zde vypocitany procentualni zmény v oblastech, kde diky filtraci doslo k zmé-
nam. Pomoci statistickych parovych t-testi jsme ovérili, zda zmény v datech jsou

statisticky vyznamné a zda se filtrovna data lisi od ptivodnich nefiltrovanych dat.
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Seznam symboli a zkratek

ADC

BOLD

CSA
DFT
dHb
EEG
EMG
FID

fMRI

FOV
GIFT

Hb

ICA
IDFT
IVC
MR
MRI
PET
RF pulz
SAR

SNR

A /D prevodnik - Analog to digital converter

sledovani zmény pomeéru okyslicené a neokyslicené krve - Blood

oxygen level dependent

artefakt chemického posunu

diskrétni Fourierova transformace

Deoxyhemoglobin

elektroencefalografie

elektromagnetografie

snimany signal béhem relaxace - Free induction decay

funkéni zobrazovani pomoci magnetické rezonance - Functional

magnetic resonance imagin

pole zajmu - Field of view

Matlabovsky toolbox pro analyzu nezavislych komponent
Hemoglobin

Hertz - jednotka frekvence

metoda nezavislych komponent - Independent component analysis
inverzni diskrétni Fourierova transformace

dolni duté zila

magneticka rezonance

zobrazovani pomoci magnetické rezonance

pozitronova emisni tomografie

radiofrekvencni pulz

specifickd mira absorpce - Specific absorption rate

pomér signdl /Sum - Signal to noise ratio
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SPM12 Matlabovsky toolbox pro praci s objemovymi daty fMRI a pro

celkové vyhodnoceni

T Tesla - jednotka magnetické indukce

TE cas ozvény - Time to echo

TR casovy interval mezi budicimi pulzy - Time to repeat
foz vzorkovaci kmitocet
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