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Abstrakt

Cilem diplomové prace bylo prostudovat tématiku v oblasti perfizniho zobrazovani
zalozené na dynamickém zobrazovani s T2/T2* kontrastem. Zaméfeni bylo na akvizice bézné
pouzivané pro DSC-MRI a predev§im na akvizi¢ni pulzni sekvence, které zaznamenavaji
obrazy s ruznym echo Casem, tzv. multi-echo sekvence. Jsou popsany principy jevu
dynamického meéfeni magnetickou rezonanci, uloha kontrastnich latek a jejich vliv na
relaxaéni Casy. Dale je popsana problematika perfusni analyzy, méfeni a matematické
modelovani parametrii vstupujicich do konvolucni zavislosti pro zisk perfuznich parametri. V
experimentalni ¢asti je provedeno naprogramovani algoritmu pro zisk relaxacni kiivky ¢asu
T2*. Dale jsou vytvofeny uméla data a je na nich testovana robustnost odhadu perfuznich
parametra vaci Sumu. V dalsi fazi prace jsou porovnavany realné nasnimané zivé a neziveé
objekty za pouziti konverze s T2* a bez. V posledni fazi prace je porovnavan vliv echo délky
pouzitych echo ¢ast na vysledné koncentracni kfivky a po provedeni perfuzni analyzy vliv na

vysledné perfuzni parametry.

Klicova slova

Magneticka rezonance, DSC-MRI, kontrastni latka, perfusni analyza, T2* relaxacni

¢as, MGE, multi-echo sekvence, echo Cas



Abstract

The task of this thesis is to study the subject of perfusion analysis based on dynamic
imaging with T2/T2* contrast. The focus was on the acquisition commonly used for DSC-
MRI and especially in the acquisition pulse sequences that use images with different echo
time, so called Multi-echo sequence. Principles of dynamic measurement by magnetic
resonance imaging, the role of contrast agents and their influence on the relaxation times are
described. It also describes the problems perfusion analysis, measurement and mathematical
modeling parameters entering to the convolution dependency for getting perfusion
parametersln the experimental part is developed automatic algorithm to gain curves relaxation
time T2 *. Next, the synthetic data are created and tested robustness estimate perfusion
parameters against noise. In the next phase of work there are compared real scanned objects
with using a conversion with T2 * and free of T2*. In the last phase of work is compared
influence of length of used echo times on concentration curves and after perfusion analysis

influence on resulting perfusion parameters.

Keywords

Magnetic resonance imaging, DSC-MRI, contrast agent, perfusion analysis, T2*

relaxation time, MGE, multi-echo sequences, echo time
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Uvod

Perfuzni analyza se zabyva zobrazovanim predev§im pratoku krve pozorovanym
objektem. Metoda perfuzniho zobrazovani je v soucasné dobé velmi dulezitou diagnostickou
metodou predev§im v onkologii, ale 1 vjinych medicinskych odvétvich. NejCastéji
vyuzivanymi modalitami slozicich k perfuznim analyzadm jsou vypocetni tomografie (CT),

ultrasonogratie, nuklearni medicina (PET, SPECT) a magneticka rezonance.

Mezi dvé hlavni metody perfusni analyzy pomoci magnetické rezonance patii
Dynamic Contrast - Enhanced (DCE) a Dynamic Susceptibility Contrast (DSC), ktera je
predmétem této prace. Metoda Dynamic Susceptibilty Contrast Magnetic Resonance Imaging
(dale jen DSC-MRI) je metoda pro perfusni analyzu, ktera spociva v aplikaci kontrastni latky
a pozorovani jejiho chovani (kinetiky) ve sledovaném objektu (pacient, mys, atd). Vystupem
této metody jsou perfusni mapy, které slouzi k hodnoceni abnormalit, ¢i hemodynamickych

parametri v mozkové tkani.

Tato prace je zaméfena na akviziCni pulsni sekvence, které zaznamenavaji obrazy
s riznym Casem TE (Time Echo) tzv. multi-echo sekvence. V soucasné dob¢ se tato technika
vyuziva pro eliminaci efektu T1 relaxace, ktera nastava pii uniku kontrastni latky do
extravaskularniho prostoru napiiklad vlivem nadorové tkan€. V prvni Casti prace je
provedena teoreticka reserze problematiky se zaméfenim pravé na DSC, perfuzni analyzu a

pouziti sekvenci vyuzivajici rizné echo Casy.

Druh4 cast prace (Experimentalni ¢ast) je zaméfena na zpracovani MGE dat, ktera
jsou vystupem s MR. Jsou vytvofeny algoritmy pro konverzi jasovych obrazd na kvantitativni
T2* obrazy a srovnavany s obrazy bez pouziti této techniky. Dale probéhlo ovéreni pouzitych
algoritmi na simulovanych datech a pozorovani vlivu echo Cast na vysledné obrazy zivych a
nezivych objektd. Dale vliv na signalové a koncentracni kfivky a porovnani vyslednych
perfuznich map s a bez pouziti této techniky v realnych dynamickych sekvencich. Cilem
prace je potom na zakladé téchto vysledkt navrhnout optimalni pocet a rozptyl jednotlivych

naméfenych ech, na zakladé jejich vlivu na vysledné perfuzni parametry.
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1 Zakladni principy MR

Zakladem magnetické resonance je elektromagneticka aktivita atomového jadra. K
zobrazovani pomoci magnetické resonance jsou vyuzivana tzv MR aktivni jadra. Tzn jadra
ktera maji nenulovy magneticky moment. Tyto vlastnosti vykazuji prvky s lichym poctem
protonu v jadfe (napf. vodik) a tedy nenulovy moment hybnosti J- spin. Spin nabyva hodnot
+1/2 a celkovy spin jadra je dan sou¢tem spint vSech nukleona (proton a neutron). Pro MR

ma nejvetsi vyznam atom vodiku, jehoz zastoupeni v molekulach vody €inni cca 70%.[1]

1.1 Jev magnetické rezonance

K ziskani méfenych dat pomoci magnetické resonance je zapotiebi, aby zobrazovana
scéna lezela uvnitf homogenniho magnetického pole By. Dale je zapotiebi vyslat vhodné
zvoleny radiofrekvencni signal, ktery vybudi jadra rezonujicich atomi do vysSich
energetickych vrstev. Tento stav se projevi precesnim pohybem jednotlivych protont.
Precesni pohyb je definovan jako rotaéni pohyb v jednom bodé neménné osy Castice
odklonéné od osy rotace o neménny thel. Frekvence precesniho pohybu se nazyva Larmorova
frekvence a je linearné zavisla na indukci vnéjs§iho magnetického pole By a gyromagnetického

poméru y
wo = V"B, (1)

kdew, je Larmorova frekvence, yje gyromagneticky pomér. A B, je velikost

magnetického pole.[1]

Vybudit mize jadra jen RF signal o Larmorove frekvenci. Je-li ukonCeno generovani
radiofrekvencniho signal vysilaci civkou, excitovana jadra se vlivem relaxacnich mechanisma
definovanymi relaxacnimi Casy T1 a T2 (pfipadné T2*) navrati do zakladniho stavu
termodynamické rovnovahy. Spole¢né s timto navratem probiha emise elektromagnetického
vinéni s charakteristickou frekvenci pro dana jadra. Tato emise se nazyva FID/echo signal
(Free Induction Decay /echo). Neboli volné indukovany signal, jehoz velikost je umérna
poctu vybuzenych rezonujicich jader. Tento signal jsme schopni méfit na piijimaci civce,

ktera lezi v roviné X-Y.
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Vyse popsany déj vybuzuje do rezonance cely objem snimané scény v magnetickém
poli a nefika nic o lokalni distribuci protonovych jader — informace postrada prostorovou
informaci. Proto je zapotfebi uziti superponovanych gradientnich magnetickych poli v osach
X,y a z, které vybudi do vyssich energetickcyh stavli pouze protony ve zvolené tomografické
roviné a umozni manipulovat s vektorem magnetizace tak, abychom ziskali pfehled o

prostorové distribuci jader. [1]

Pro vysvétleni jevu magnetické rezonance se pouzivaji dva modely: Kvantové
mechanicky a makroskopicky fyzikalni. Nevyhodou kvantové mechanického modelu je, ze
neumoziuje objasnit vychylovani vektoru magnetizace M, o jiné thly nez 0° a 180°. Toto
umoziuje makroskopicky Blochiv model, ktery tedy poskytuje objasnéni detekce FID/echo

signalu v roving x, y. Zaroven poskytuje piedstavu o relaxacnich casech.[1]

1.2 Makroskopicky fyzikalni model

Je dana skupina protoni H ve vnéjSim magnetickém poli. Jednotlivé protony se
nachazeji na dvou energetickych hladinach a vykazuji precesni pohyb na Larmorové
frekvenci. Je-li aplikovan vhodny RF puls, dojde na zékladé vymény energie mezi pulsem a
jadrem, o vychyleni magnetického momentu jadra o urcity uhel v zavislosti na energii pulsu.
Je nutné, aby frekvence vyslaného RF pulsu byla shodnd s Larmorovou frekvenci jader ve
vybrané roviné. Pfi splnéni této podminky dojde ke zfazovani magnetickych moment a
vysledny vektor magnetizace v roviné x, y bude nenulovy. Tento d¢j je nazyvan fazovou

koherenci magnetickych momenta.[1]

1.3 Relaxa¢ni mechanizmy jevu MR

Stav termodynamické rovnovahy je dan dvéma zakladnimi vlastnostmi. Absence
komponentu vektoru magnetizace v transverzalni rovin€ a velikost vektoru magnetizace v
podélném sméru. Termodynamickou rovnovahu dale charakterizuji dva zékladni typy
interakci: spin-miizkova (podélna relaxace) a spin-spinova (pfi¢na relaxace). Tyto interakce
(ztraty energie) je mozné kvantitativné hodnotit pomoci relaxacnich casi T1 a T2 nebo
relaxacnich rychlosti R1 = 1/T1 a R2 = 1/T2. Dobu potiebnou k dosazeni 63% puavodni

velikosti M, reprezentuje T1 (Casova konstanta). Doba potifebna k dosazeni 37% je dana T2.

[1]
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1.3.1 T1 Relaxa¢ni ¢as

Kazdy proton vykazujici spin vytvaii vlastni elementarni magnetické pole a
zarovernilezi v polich ostatnich spinujicich protont. V dasledku termalniho pohybu vznika tzv.
magneticky sum. Pokud tyto fluktuace (magneticky Sum) lokalnich magnetickych poli maji
Larmorovu frekvenci a vhodnou orientaci, mize nastat pieklopeni protonii vykazujicich spin
z antiparalelni do paralelni orientace a zpusobi tak relaxaci tzv. podélnou relaxaci. Rychlost
takto vyvolané relaxaceT1, ktera nastane po aplikaci 90° RF impulzu zavisi na teploté,
viskozit& prostiedi a koncentraci protonti. Cim je vét§i magneticky $um, tim je vy3$§i i rychlost
relaxace. T1 relaxacni kfivka reprezentuje navrat vektoru magnetizace M, do sméru osy zpo

aplikaci 90° excita¢niho RF pulsu, viz (Obr 2).[1]

f.'-a,:

Obr. 1: Prib¢h navratu vektoru magnetizace po aplikaci 90° RF pulsu do termodynamické rovnovahy,
prevzato z [1]

1.3.2 T2 Relaxacéni ¢as

Neboli spin-spinova interakce, pii niz dochazi k postupné ztraté fazové koherence
elementarnich dipola, kterou zpusobil RF pulz. Tato ztrata je zplsobena predevsim
nehomogenitou statického vné&jsiho magnetického pole By a nehomogenitou vnitiniho pole,
ktera vznika pasobenim okolnich jader bud’ jejich poli, nebo vyménou spinti mezi jadry v

molekule. Tato relaxace se nazyva pricna a jeji rychlost je dana relaxacnim casem T2.

T2 relaxacni kiivka popisuje priibéh vektoru magnetizace v osach x, y. Pro idealni stav
je predpokladana dokonald homogenita pole By. Po wvyslani 90° RF pulsu v tomto

zidealizovaném piipad€ dochazi k exponencialnimu poklesu Myy se strmosti danou T2. [1]

May(8) = My exp(- > @)
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Rovnice (2) popisuje idealizovany pribéh T2 relaxace (viz Obrazek 3 a), ktery je v

praxi ¢asto modifikovan na tvar rovnice:

M, (t) = M, exp (— T;*>' 3)

Kde M(t) je vektor magnetizace v Case t. M je stav termodynamické rovnovahy a T2

(T2%*) je relaxacni Cas. [1]

1.3.3 Efektivni relaxa¢ni doba T2*

Casem T2* je hodnocen soucasny vliv vnitinich a vn&§ich nehomogenit
magnetického pole. Na obrazku 3 je vidét, ze vysledny FID signal je tvofen dvéma
komponenty, a to harmonickym signalem na Larmorové frekvenci a jeho exponencialnim

utlumem o velikosti T2*. [1],[2]

i

ER'Y 1

ey

Obr. 2:Zména priabehu velikosti magnetizace v roving x-y vlivem relaxace T2*, pievzato z [1]

©
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Obr. 3: a),b) Relaxace T2* a odpovidajici prub¢h FID signalu. ¢) Srovnani relaxace T2 a T2* relaxace,
prevzato z [1]
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intenzita M
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P Cas

Obr. 4: Zavislost relaxacnich Casu, pievzato z [1]

Vzajemny vztah velikosti jednotlivych relaxacnich konstant popisuje vztah:

T2" < T2 <T1 @)

1.4 Akvizicni pulzni sekvence

Abychom dostali obraz scény, je potfeba vhodné manipulovat se zobrazenym
objektem (jeho elementarnimi magnetickymi momenty) pomoci magnetickych poli a RF
pulst. Jsou dva zakladni typy sekvenci Spin Echo a Gradient Echo a nejzakladnéjsi parametry
akvizice jsou: Time Repetition (TR), Time Echo (TE) a Flip Angle (FA). TR oznacuje Cas,
ktery uplyne mezi dvéma po sobé jdoucimi RF pulsy. TE je doba od stfedu vyslaného RF
pulzu do stfedu detekovaného echa a FA je sklapéci uhel, energie pulsu, kterd urcuje miru
vychyleni vektoru magnetizace Mz z termodynamické rovnovahy. Nastavenim téchto

zakladnich parametra ovliviiujeme, ktery jev bude dominantni pii modulaci obrazu. [1],[4]

Tato prace je zaméfena na téma DSC-MRI, proto budou v této kapitole popsany

nékteré pulsni sekvence, které DSC vyuziva.

1.4.1 Spin echo (SE)

Tato metoda vyuziva k buzeni kombinaci (90° + 180°) (90° + 180°) RF pulzi. Po
ukonceni 90° RF impulzu se podélna magnetizace preklopi do transverzalni roviny (x-y), jak
je na obrazku nize a je generovan FID signal. T2 relaxa¢ni mechanismus narusuje fazovou
koherenci elementarnich dipolt. Preklopenim elementarnich dipold po aplikaci 180° RF
impulzu, dochazi k jejich opétovnému sfazovani a je opét je generovan echo signal, ktery jiz
neni degradovan T2*. Postupnou zménou gradientu ve sméru fazového kodovani ziskame

cely k-prostor. [1]

17



SO°BE HISDORF

TE
ﬁ
i =)
ze’
y’\éé\ y’
w.’
1.4.2 Gradient echo (GE)

Gradientni techniky nepouzivaji refokusacni 180° RF impulzy, ale misto toho

Obr. 5: SE sekvence, pievzato z [1]

vyuzivaji aplikaci gradientniho pole. Toto pole moduluje lokalni magnetické pole na vyssi a
niz§i hodnotu, tim se zvysi a snizi Larmorova frekvence ve sméru pusobeni gradientu. FID
signal tuto zménu zaznamena jako rychlé rozfazovani transverzalni magnetizace. Nasledné se
aplikuje ten samy gradient, ale v opacné polarit¢ a dojde ke zpétnému sfazovani
elementarnich magnetickych dipoli a generaci gradientniho echa (zapnutym gradientem ve
sméru frekvencniho kodovani se pohybujeme k-prostorem ve sméru osy X a zaznamenavame

echo).[1]
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2 Dynamic susceptibility contrast-MRI

Metoda DSC-MRI je dynamicka MR technika vyvinutd primarné pro zobrazovani a
vyhodnocovani perfuse mozku. Je zde hlavni prfedpoklad, ze pouzita kontrastni latka neunika
vné vaskularniho prostoru. Tato metoda vyuziva T2 a T2* vazené obrazy a je zaloZena na
sledovani prvniho prichodu (je-li BBB - blood brain barrier, Cesky hemoencefalicka
membrana, intaktni viz dale) paramagnetické nedifusibilni kontrastni latky pfes mozkovou
tkan. Ve vétSiné€ pripadu se pouzivaji nizkomolekularni kontrastni latky, mozkova tkan ma
ovsem BBB, kterd v pfipadé, ze neni poskozena (nemoc, nador, atp), je 1 pro
nizkomolekularni kontrastni latky nepropustna. Tato metoda je uCinnym nastrojem pfi
diagnostice mozkové mrtvice, dale v onkologii pfi rozpoznavani a charakterizaci nadord nebo
pii vyhodnocovani hemodynamickych parametri. Mezi zakladni odhadovanéperfusni
parametry patii CBV (Vp) (cerebral blood volume / Volume plasma) — objem krve, CBF (Fp)
(cerebral blood flow / Flow plasma) — pratok krve a MTT (Tc) (mean transit time) — stfedni

doba pruchodu. [5]

Metoda je zalozena na intravendznim podani paramagnetické kontrastni latky, ktera
ovliviiuje homogenity magnetického pole a relaxacni rychlosti, coz znamend schopnost
kontrastni latky ovliviiovat relaxac¢ni ¢asy. U DSC-MRI vychazime z akvizice série obraza,
ktera je vahovana T2/T2* Casem. Béhem pruchodu tkani zptsobi kontrastni latka lokalni
magnetické nehomogenity, coz vede k rychlej§imu rozfazovani dipoli spini.To ma za
dusledek zkraceni T2/T2* relaxacniho Casu. Tento jev se nazyva magneticka susceptibilita
neboli citlivost. V T2 vazeném obraze dochazi k rychlejsimu poklesu intenzity signalu,
protoze jednotlivé vektory magnetizace se dfive rozfazuji (diive ztrati fAzovou koherenci) a
pii stejném echo Case dostaneme mensi signal. Z toho divodu se oblast zajmu bude proti
nativnimu obrazu jevit tmavsi. Z dynamického — casového vyvoje koncentrace kontrastni
latky ve tkani mizeme odhadnout perfusni parametry. Ty je mozné odhadnout relativné, nebo
absolutn¢ (kvantitativn€). Pro kvantitativni popis je nutna znalost Casového prabéhu
koncentrace kontrastni latky ve vyzivujici tepné sledované tkan€. Nasledujici techniky se
snazi o kvantitativni popis. Schéma postupu pii zobrazovani pomoci DSC-MRI je naznaceno

nize. [5]
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Obr. 6: Schéma postupu pii zpracovani DSC (registrace obrazi neni vzdy nutna)

2.1 Kontrastni latky

Kontrastni latky poskytuji zménu v kontrastu snimku svym vlivem na relaxacni Casy
T1 a T2, zpravidla jejich zkracenim. Nezobrazujeme tedy pfimo kontrastni latky, pouze jejich
vliv na své okoli. Princip zkraceni relaxacnich Casu je zalozen na schopnosti kontrastni latky
ovliviiovat jadra vodiku ve svém okoli. Pokud kontrastni latka zkrati relaxa¢ni ¢as T1, dojde
v misté pusobeni k zesileni signalu a v T1 vahovaném snimku se sledovana oblast zesvétli. Na
tomto principu pracuje metoda DCE-MRI. V opa¢ném piipadé, dojde-li ke =zkraceni
relaxacniho Casu T2, dojde k redukci signalu a v T2 vahovanych snimcich budou dané oblasti

tmavé az Cerné, tohoto zkraceni vyuziva metoda DSC-MRI.

Je-li hematoencefalicka bariéra neporusena, molekuly kontrastni latky zlstavaji
v intravaskularnim prostoru. Pokud je zaroveii zvolena akvizi¢ni sekvence pro vahovani
T2/T2* relaxacnim Casem, dojde pfi pruchodu kontrastni latky skrze cévni fecisté k poklesu
MR signalu. Velikost molekuly kontrastni latky ovliviiuje kinetiku kontrastni latky, od které se

potom odviji volba farmakokinetického modelu.

Latka nesmi byt pro pacienta toxickd, ovSem musi byt schopna zvysit relaxacni
rychlost o 10-20%, abychom detekovali zménu ve vysledném obraze. [7] Kontrastni latku
vybirame podle vhodné kombinace, a to jakou ma schopnost upravit relaxivitu vySetfované
oblasti, jakou rychlosti se vylouci z organismu a podle stupné toxicity. Nadorové buiky jsou
velmi slabé propojeny a jejich rust je neusporadany. Proto se zde mohou vytvaret
velkéotvory, které umozni prichod velkych molekul do tkani. Nejcastéji pouzivanou
kontrastni latkou jsou paramagnetické, netoxické chelaty Gadolinia, obsahujici silné
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paramagnetické Gd3* ionty, které poskytuji vynikajici kontrast v T1 iT2 véahovanych
snimcich a tedy DSC-MRI Davkovani byva typicky 0.1 nebo 0.2 mmol/kg v zavislosti na

pouzité akvizi¢ni sekvenci.[4],[5]
2.2 AKkvizi¢ni sekvence bézné pouzivané pro DSC

2.2.1 Echo planar imaging (EPI)

Metoda vyuzivana pii dynamickém perfusnim zobrazovani. U této metody je tfeba mit
stabilni vné&jsi homogenni magnetické pole, protoze sekvence je citliva na nehomogenity
magnetického pole. Metoda je velmi rychld a probiha na zakladé¢ zmén Cteciho gradientu,
které jsou provadény v rychlém sledu za sebou.V podstaté se na jednu excitaci (signle shot)
nacte cely snimek — v jednom TR intervalu. Existuji rizné trajektorie vycitani k-prostoru (cik-
cak, spirala atd.) K tomu je potfeba mit vykonné gradienty. Problém nastava s tim, ze vycitani
neprobihd pravouhle, ale je potfeba interpolace do pravouhlych soufadnic (zdroj chyb).

Neptesnosti v aplikovanych gradientech zptsobi geometrické zkresleni.[2],[3]

2.2.2 Gradient recalled echo (GRE)

Tato velmi citliva metoda na susceptibilni efekt ma mnohem nizsi pocCet RF pulsuq,
krat$i skenovaci cas (TR) a je vahovana T2*. Pouziva se jeden sklapéci pulz zpravidla nizsi
(FA<90°), diky ¢emuz dojde rychleji ke stavu termodynamické rovnovahy. Obecné se da
fict,ze gradientni echo vycitame podle toho, jak je momentaln€ uspotradan gradient. Neni zde
180° refokuzacni puls (jako u SE) aopétovné sfazovani a generace echo signalu, se u této
techniky zajiS§tuje opaénym gradientem ve sméru frekvencniho kédovani. Akvizice v k-
prostoru zacina od stiedu.Podle toho, jak se zachazi s rezidualni magnetizaci, se rozliSuje na
gradientni echa: spoiled (napt. FLASH) a steady state gradient echo, ktera predpoklada

nenulovou magnetizaci M1 My, jiz pfed RF pulsem. [11]

2.2.3 Fast low angle shot (FLASH)

Tato metoda pouziva malé sklapeci uhly a kratké ¢asy TR. Na konci kazdého TR je
aplikovan tzv. spoiling gradient, ktery potlacuje transverzalni slozku magnetizace. Sekvence
Flash neni tak citliva na nehomogenity pole, jako klasické gradientni echo, takze ve
vyslednych snimcich je zahrnuto méné artefakti. Sekvence je diky rychlosti vhodna pro 3D
zobrazovani a je schopna poskytovat mnoho moznosti kontrastu, za pomoci riznych nastaveni

parametra. [2],[3]
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2.2.4 Principles of echo shifting with a train of observations (PRESTO)
Rychla trojrozmérnd sekvence citliva na susceptibilni efekt. Vyuziva ptidavnych
gradientl, jejichz aplikaci se dosahuje pfesun aktualniho echa do dal§iho echo okna. Timto je

prodluzovan efektivni echo Cas — zlepSeni T2/T2* vahovani pfi zachovani rychlé akvizice. [4]

2.3 Multi echo sekvence, akvizice s T1i T2/T2* vahovanim

2.3.1 Multi-gradient echo (MGE)

MGE se sklada v jednom TR intervalu z jedné excitace a série po sobé jdoucich
gradientnich ech. S kazdym dal$im echem nartsta efektivni echo cas, pficemz kazdy druhy
gradient se opakuje v opacné polarité. Je to proto, ze se vycita stale ze stejného fadku k-
prostoru (zleva doprava, poté zprava doleva). Po nasnimani jednoh tadku k-prostoru vSech
ech, pokracuje se na dal§im. Tato metoda eliminuje dominantni vliv T1, ale pfi Uniku

vrwe

snizenim koncentra¢niho gradientu mezi vaskularnim a extravaskularnim prostorem. [3]

2.3.2 Saturation-recovery multi-gradient-echo snapshot (SR-MGE-SNAP)

Technika kombinujici metodu Saturationrecovery (SR) a MGE. SR metoda je
akviziCni sekvence skladajici se z n€kolik posobé jdoucich 90° pulst. Technika je velmi
efektivni pro méfeni T1 relaxaCnich Cast. Slovo saturace, neboli nasyceni oznacuje stav, kdy
thned po 90° pulzu neni Zadna za sloZek vektoru magnetizace ve sméru osy z. Metoda SR-
MGE-SNAP je rychla akvizi¢ni sekvence. Po tzv. globalni saturaci, kdy slozky vektord vSech
magnetizaci jsou ve vybuzené oblasti v XY roving, série nekolika MGE akvizic, které
poskytuji sérii snimka pfi riznych echo Casech. Tato akvizi¢ni sevence se vyuziva pro zjisténi
relaxacnich rychlosti R1 a R2*. Stejn¢€ jako u GRE k-prostor je plnén od stfedu. U techniky je
mozno nastavit jak rozptyl a délku echo cast, tak i zpozdéni saturace, tzn, ze tato metoda je
velmi dobra v eliminaci artefaktd vzniklych pohyby (pfedevsim dychacimi) a k méfeni AIF.

[13]

2.4 Registrace obrazu

Za idealnich podminek se pfedpoklada, ze nenastal béhem méfeni zadny pohyb a
obrazy jsou dokonale slicované. OvSem z divodu pohybovych artefaktd pfi méfeni nejsou
vysledné obrazy (Casova sekvence obrazil), predstavujici koncentraci kontrastni latky ve
sledované scén¢ dokonale slicované. Proto existuji techniky registrace obrazi, které tyto

pohybové artefakty eliminuji. Zvoli se zakladni (referencni) obraz, vzhledem ke kterému se
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ostatni obrazy vhodnym zpusobem transformuji (registruji). Pro registraci sekvenci, u kterych
se méni kontrast v Case,je doporu¢ovano pouzivat registracni kritérium (tj. koeficient kvality
slicovani) vzajemné informace, ktera je vici zméné kontrastu do ur€ité miry imunni, protoze
sleduje predevsim zakladni tvary v obraze (detaily nehraji velkou roli pfi vypoctu kritéria MI)
Proces registrace je zalozen na transformaci obrazii. Do téchto transformaci v zavislosti na
pokrocilosti metody (a schopnosti algoritmu kompenzovat pohyby) patfi predevsim posun a

rotace snimku a dale flexibilni registrace. [12]

Obr. 7:Jednoduché schéma licovani (vlevo neslicované obrazy, vpravo série slicovanych obrazii)

2.5 Prevoddatnakoncentraci kontrastni latky

Dal§im krokem je prevod jasovych dat na koncentraci kontrastni latky v ¢ase. Tento
krok je k provedeni perfusni analyzy v dynamickém zobrazeni nezbytny. Jednotlivé studie
musi byt mezi sebou porovnatelné, to pouze z jasovych hodnot neni mozné, protoze je
zapotiebi odstranit nelinearity jednotlivych sekvenci, vlivy pouzitych civek, pfijimact apod.
V neposledni fadé modely jsou odvozeny na koncentracich a nikoli na jasovych hodnotach. Je
tedy potieba ziskat obrazy, kde zména koncentrace kontrastni latky odpovida zméné
kontrastu. K tomu se vyuziva linearnich zavislosti relexacnich rychlosti na koncentraci
(zjednoduSeni) pro kazdy voxel. Relaxacni rychlost je charakterizovana jako pfevracena
hodnota relaxacnich Casi T;, T,. Metoda DSC MRI, zalozena na pii¢ném vahovani, je
vyhodnocovana z T,/T,* sekvence obrazi. Za predpokladu, Ze zanedbame T vahovani,
muzeme rozdil zmény koncentrace kontrastni latky vyjadrit jako zménu relaxacni rychlosti R,

po a pfed intravenoznim podani kontrastni latky, viz rovnice nize. [5],[6],[7]
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R, (t) = Ry + 1. C(D)

(5)
sin(a). (1 — exp (— %)) TE
e (1 — cos(a) . exp (— %)) o Tz*) ©

Kde g je konstanta dana vysilacimi a pfijimacimi civkami, p je hustota protonovych
jader, TR repeti¢ni Cas, a je sklapéci uhel. Po zanedbani T vahovani dostaneme zjednoduseny
vztah, ktery odpovida jednomu echocasu. Tento jeden echo Cas (single echo) neumoziiuje

parametricky pfesnéjsi zapis, proto je nutné se v rovnici zbavit T;vahovani. [7]

TE
S=g.p.exp (— T*) (7
2

Ze kterého lze dale odvodit vztah, pro konverzi signalu na koncentraci. Nutno jesté
podotknout, ze pro znalost koncentrace je potieba znat r/r,* pouzité kontrastni latky. Pfi

zanedbani g a p vzhledem k rovnici pro zménu relaxacni rychlosti R; po a pted intravenoznim
podani KL. dostavame tyto dva vztahy:

TE
S(t) =exp (— T*) 3
2

TE
S0 =exp|— T )
2

Tyrelaxacni Cas je preveden na Rprelaxacni rychlost u obou rovnic a vztahy jsou
logaritmovany:

S(t) = exp(—R,(t).TE) /log

(10)

S»0 = exp(—Ry0.TE) /log (11)
logS(t) = —R,(t).TE (12)
log Spo = —Ryo. TE (13)
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Déle jsou ze vztahu po logaritmizaci vyjadieny relaxacni rychlosti:

R,(t) = —%.logS(t) (14)

1
Ry = —ﬁ-logszo (15)
Po dosazeni téchto rychlosti do vztahu:
R;(D) = Ry + 1. C(D), (16)

dostavame rovnici, kde se vyskytuje relaxivita kontrastni latky v sou€inu se zménou

koncentrace kontrastni latky v Case:

1 1
—ﬁ.logS(t) = —ﬁ.logszo + r,.C(b). 17

Opét je vyjadiena relaxacéni rychlost a zaroven soucin relaxivity se zménou

koncentrace v ¢ase

1 1

r,.C(t) = —%(log S,(t) —logS,0) (19)

Timto je vyjadifena vysledna rovnice pro zménu koncentrace ze zmény relaxacni

rychlosti, po zanedbani relaxacnich casu T.

S2(®)

1
AR; = —=—.log (
S20

TE

) (20)

Po pridani proporcionalni konstanty, lze vztah jesté modifikovat na rovnici:

C(t) «k x AR, = —k x log (:((;))) /TE Q1)
0
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Kde C(t) je koncentrace k.l v Case (t),S(ty) je intenzita signalu pfed nastupem
konstrastni latky,S(t)je intenzita signalu v ase (t),AR, je zména relaxacni rychlosti, TE je
echo Cas a k je proporcionalni konstanta, kterd zavisi na typu kontrastni latky — jeho tzv.
relaxivité oznacované r,. Relaxivita je vlastnost kontrastni latky respektive smérnice
zavislosti koncentrace kontrastni latky na relaxacni rychlosti. Dale je proporcionalni
konstanta dana typem tkané (hlavni problém DSC nelinearity, feSenim je pouziti rozdilnych

ro/1,* pro tkan a pro krevni plazmu), budici sekvenci a sile magnetického pole [5],[7].

V ziskaném obraze jsou mista s vySSi koncentraci kontrastni latky mista s nizsi

hodnotou signalu. Jevi se jako tmava.

«3mm Tkan

Signal

=mm Arterie

-l

s Arterie

Koncentrace k..

«=3mm Tkan

g

CAS
Obr. 8:Ukazka signdlu z jednoho voxelu pied a po konverzi, pievzato z [6]

Tyto metody povazuji vliv T; za zanedbatelny, ovSem v piipadech, kdy kontrastni
latka unika do okoli, mize byt tento jev dominantni.Z tohoto divodu se vyuziva sekvenci,
které snimaji obrazy s riznymi echo Casy, napt. multiecho gradient echo (MGE), diky kterym
je mozné T; vahovani signalu kompletné eliminovat a T,* Cas je absolutné kvantifikovan, ale
opét neni kompenzovano podhodnoceni susceptibility vlivem uniku. Déle je zapotiebi
dosazeni optimalniho nastaveni jak akvizice, tak ostatnich vlivii — optimalizace parametrq,
abychom dostali dostatecné Casové + prostorové rozliSeni, aby signal pfi maximalni
koncentraci neklesl na uroven Sumu atd. Také je dulezita volbavelikosti koncentrace

kontrastni latky pro kazdou z metod. [2]
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Obr. 10: Na obrazku a) je dominantni efekt T1 Casu. Priporusené BBB. Naobrazku b) pievazuje efekt T2 Casu,
prevzato z [5]

2.6 Vybér AIF a ROI

Dal$im nutnym krokem je vybér arteriadlni vstupni funkce (AIF). K posouzeni
parametra perfusni analyzy je nezbytné tuto funkci spravné identifikovat. Zpravidla se AIF
méfi z karotidy nebo stfedni mozkové tepny. Korektni méfeni AIF ale neni z technickych
nebo anatomickych divodi snadné, pii méfeni vznika mnoho artefaktd, nebo dokonce vhodna
arterie v datové sekvenci uplné chybi. Dale AIF muaze byt naru$ena nahodnym Sumem,

pohybem pacienta nebo nizkou Casovou rozliSovaci schopnosti kvali velkému snimanému
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objemu tkané/objektu. Na uroven zaSuméni AIF ma velky podil kvalita pfistroje a akvizi¢ni
sekvence (zejména Casové rozliSeni, artefakty proudéni krve atd). AIF ma stézejni roli,
protoze piimo vstupuje do odhadu perfuznich parametra (viz dale). Pfi vypoctech tyto
artefakty mohou vyvolat zasadni odchylky v odhadu perfusnich parametrt, jako je naptiklad
prutok krve, objem krve a stfedni doba pruchodu. V pfipadech absence mérené AIF se
pouziva bud’ AIF zalozena na popula¢nim praméru, nebo se AIF mize odhadnout pomoci tzv.
slepé dekonvoluce. Protoze kazdy pacient ¢i objekt ma viceméné individualni pribéh této
funkce, byva nepiesné i pouziti AIF zalozené na populacnim priméru. Z praktického hlediska
je vhodné uzpusobit méfeni tak, aby tepna byla zaznamenana spolecné s tkariovou oblasti.
Pokud je méfena kiivka zaSumnéna, mizeme ji prolozit analytickym modelem a usnadnit tak

budouci odhad parametrii (riskujeme ale opét podhodnoceni / nadhodnoceni parametri).
[71,[9]

Vybér oblasti zajmu (ROI) je oblast, kterd bude reprezentovana voxely ve vysledné
perfusni mapé€. Jedna z moznosti je, ze vypocet probéhne na Grovni voxeld, nebo kvuli
zlepSeni SNR pouzijeme vétSi oblast (zpravidla manualn€), kteraje zprimeérovana a tim

zlepSen pomér signal-Sum (SNR). [7]

2.7 Perfuzni analyza

Nejnarocnéjsi cast vypoctu perfuze probihd vtomto useku zpracovani DSC-MRI.
Z akvizice je znama kiivka Casové zavislosti prub&hu koncentrace C(t), dale je znama AIF, at’
jiz méfend nebo modelovand. Pokud se predpoklada, ze se parametry béhem vySetieni

nemeéni, mizeme vztah mezi ROI, AIF a modelem popsat konvolu¢ni rovnici:
C.(t) = Fp - R(¢) * AIF (¢). (22)

R(t) je impulzni rezidualni funkce tkané, Fp je tok krevni plazmy, AIF (t) je arterialni

vstupni funkce, operator * znaci konvoluci.

Zbytek parametru je neznamy, ale existuje néjaky predpoklad (model). Zptsob ziskani
neznamych parametri Fp a R(t) se nazyva dekonvoluce ve smyslu optimalizace modelu.
Optimalizaci modelu se rozumi nalezeni optimalnich parametrti Fp a R(t). Kriterialni funkci u
optimalizace vét§inou byva SSD (sum of square differences, neboli rozdil ¢verct) a hleda se

minimalni rozdil mezi C(t) modelovanou a C(t) métenou.
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Existuje nékolik moznosti odhadu perfusnich parametrt

e Relativné — mezi nekvantitativni parametry, tedy parametry hodnoceny vizualné
patfi napt TTP (time to peak — doba nez dojde k prvnimu zaznamenani k.1.), AUC
(area under curve — plocha pod kiivkou, ktera odpovidda mnozstvi akumulované
kontrastni latky) nebo IS (initialslope — pocatecni sklon — nastup kontrastni latky).

e Absolutné (kvantitativné) — dekonvoluce

o Model - free metody. Odhady cévniho zasobeni jsou povazovany za
neznamé. Je ale potieba stanovit alespori zakladni predpoklad pro prubéh

téchto funkci, naptiklad nerostouci pribeh.
o  Model - based metody

- Kompartmentove
- Kapilarni

- Hybridni (kompartment + kapilarni)

kapilarni feciste

o

° fo o
|

I H 2 F
extraclulérni prostor intracelularni prostor

Obr. 11:Dvoukompartmentovy model difuze [7]

A
=
Y

FC,(t}

Obr. 12: Kapilarni model, ptevzato z [10]
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Kapilarni model predpoklada dva prostory IVS (intravaskularni) a EVS
(extravaskularni). Oba prostory jsou od sebe oddéleny membranou s propustnosti PS.
Predpokladem modelu je, Ze az odezni prvni faze, kdy kontrastni latka zlstava v IVS, nastava
druha faze, pfi které dochazi k vyméné mezi obéma prostiedimi. Tento model se nazyva

adiabatickd aproximace (AATH). [10]

Zpracovavana data jsou zpravidla siln€ zatizena Sumem a reprodukovatelnost metody
je velmi mala, proto se zavadi matematické modely, jejichz dekonvoluci se provadi odhad
kiivky koncentrace kontrastni latky v Case. RozliSujeme metody zavislé (parametrické) a
nezavislé (neparametrické). Parametricky odhad znamena, ze predpokladame analyticky
predpis modelové kiivky (napfiklad klesajici exponencidla u jednokompartmentového
modelu). Z hlediska reprodukovatelnosti, Casové naroCnosti a odolnosti vici Sumu je
vyhodnéjsi pouzit parametrické modely. Dale se zavadi pojem kompartmentové modelovani.
Kompartmenty jsou mySlena prostiedi, kde perfuse probiha, viz obrazek (Obr. 18 a 19), ktery
ukazuje zjednodusenou predstavu o dé&jich ve tkanich, tedy vaskularni prostor (jeden
kompartment) a extravaskularni extracelularni prostor(druhy kompartment). Predpoklad
modell se sdruzenymi parametry je, Ze v kompartmentu jsou parametry vSude stejné (nejsou
funkci prostorovych soufradnic), takové popisujeme soustavou diferencialni rovnic. Dale
existuji modely, kde se predpoklada také prostorova zavislost parametri (modely
s distribuovanymi parametry — popsané soustavou parcidlnich diferencialnich rovnic). Tyto
modely jsou oznaCovany jako modely s distribuovanymi parametry. Po vyfeséni soustavy
rovnic (napf. laplaceovou transformaci) s predpokladem, ze vysledny ROI ma vstup AIF a
jeho signal se rovna vahovanym prabéhim signalti v kompartmentech, dostavame jiz zminény

konvolu¢ni vztah:
C.(t) =Fp-R(t) = AIF(t) (23)

Ke konvolu¢ni zasvislosti se dojde pravé analyzou kompartmentt, ¢i distribuovanych
modelt. Dekonvuluci tedy ziskame perfusni parametry. Dekonvoluci rozliSujeme na slepou a
neslepou. To je dano tim, zda a kolik je odhadovanych prvkii konvoluce znamych a kolik
odhadovanych (parametricky, ¢i kazdy bod zvlast). Neslepa dekonvoluce nastane tehdy, jsou-
li znamé jak kiivky C(t) tak 1 AIF. Pokud je ov§em znama pouze kiivka C(t) a k dispozici je
pouze model AIF a TRF s neznamymi parametry, jde o dekonvoluci slepou. Tato prace se

zabyva metodami neslepé dekonvoluce (zname AIF prabéh). [4],[5],[7]
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Obr. 13:Princip zisku jednotlivych hlavnich perfuznich parametru [5]

Pokud se provede perfusni analyza pro kazdy voxel v obraze dostavame mapy
pesfusnich parametrti (viz obrazek 21), které jsou dany parametry modelu impulzni rezidualni
funkce tkané¢ R(t) a Fp. Modely jsou odvozeny na koncentracich z krevnich plazmy, ale
meéfena je koncentrace v celé krvi.

JORE €a® g, (24)

1—HCTlv

Kde C(t) je koncentrace v oblasti zajmu, Ca(t) koncentrace AIF, HCTlv je koncentrace
hematokritu ve velkych tepnach a Fp je parametr tok plazmy. Kde 1-HctLV konvertuje
celkovou koncentraci na koncentraci v plazmé, tedy Cp. Z toho lze vyvodit Fp tok plazmy,
ktery se prepocita na plnou krev Fb = Fp(stejné tak objem Vp na Vb). PocCet map perfusnich

parametra je dan po¢tem parametrd modelu IRF.

Fp [ml/min100mi] MTT [s]

Obr. 14:Mapy perfuznich parametru. Na obrazku vlevo je mapa Fp a na obrazku vpravo mapa MTT
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Z vySe uvedené konvolucni rovnice vyplyva, ze perfuzni parametry ziskame

parametrickou dekonvoluci.

Parametr objem krve lze ziskat dvéma zpiisoby, bud’ z parametrii Tc a Vp, jako jejich

soucin:

Vp = Fp.Tc (25)

nebointegraci koncentrace kontrastni latky v ¢ase:

INAGEE

o 26
INHGES 29

Vp =
Kde Hf je konstatnta pro rozdil v hematokritu mezi velkymi a malymi cévami, C, je
koncentrace k.l. ve velké cévé, napt. vyzivujici tepné. C, je oznaCovano jako AIF. C; je

koncentrace k.1. v tkani. [5]

Parametr prutok krve, je ziskan jako maximum jiz dekonvolované impulzni rezidualni

funkce R(t)*Fp, kdy R(t) dosahuje maximalni hodnoty 1 a Fp je skala.
Fp = max[Fp - R(t)] (27)

Dalsim z perfuznich parametri je Tc (MTT) neboli stfedni doba prichodu, definovana
jako parametr exponencialy u feSeni jedno komparmentového modelu, nebo doba, ktera
prumérné ub&hne za prachod kontrastni Castice ze vstupu na vystup (model neprostupné
trubicky) a je pfimo umeérna Vp a nepfimo umérna Fp, lze ji tedy urcit z dekonvoluce. Nebo
muze byt pfimo optimalizovanym parametrem R(t), kde R(t) = exp (—%) v konvolu¢nim

vztahu (viz vyse). Po dosazeni dostavame konvolu¢ni vztah:

C.(t) = Fp.exp (— Ti) * AIF (t) (28)
_"p
Tc - E (29)

Tento vztah se oznacuje jako central volume teorem, neboli objem je dan konstantnim
prutokem za Cas Tc (cely objem vyteCe z nepropustné trubicky za ¢as Tc pfi pratoku Fp).

Tento model je kapilarni. [5]
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2.8 Korekce gradientu

Ukazkou, ze tnik kontrastni latky do extracelularniho extravaskularniho prostoru lze
modelovat je technika zvana korekce gradientu (Gradient Corection). U DSC je susceptibilni
efekt zpusobeny rozdilnou koncentraci kontrasni latky v cévé a v okoli. Pokud kontrastni
latka unikd do okoli (napf. v pritomnosti nadoru), je susceptibilni gradient a tedy T,*
relaxa¢ni rychlost snizena a tim padem jsou odhady perfisnich parametri podhodnoceny. To
se snazi eliminovat gradientni korekce, které uvazuji dvoukompartmentovy model a jsou
zalozeny na pfidani dvou novych parametrd, a to rp*vasc (pro prostor uvniti cévy) a r2*ees
(pro extravaskularni prostor). Vystupem modelu jsou proménné rvasc a rees, pomoci
kterych mizeme namodelovat signal, ktery bychom naméfili pii nezkresleném koncentracnim
gradientu mezi EES a IVS prostorem. Diky témto korekcim, jsou odhady perfusnich

parametri odpovidajici realnému stavu ve sledované oblasti. [8]

h

Obr. 15: Princip vyuziti MGE za pomoci bloku korekce gradientu, ptevzato z [8]

Princip vyuziti MGE: vstupem (vlevo) jsou kfivky intenzity signaluv Case pro arterii
Sa(Te,t) a tkan S(Te,t) pro rizné echo Casy, blok “exp” znali tzv. proklad exponencialou,
R,*(t) je Relaxac¢ni rychlost ¢asu T,* a S(0,t) a Sa(0,t) jsou prekontrastni snimky, blok C(S)
zna¢i konverzi signalu na koncentraci k.l. v arterii Ca(t) a v tkani C(t), blok 2CXM je
dekonvoluce za pouziti dvoukompartmentového modelu, blok GCM znaci techniku korekce
gradientu a vystupem jsou tracer-kinetické parametry (tok plazmy, objem krevni plazmy,
objem extravaskularniho extracelularniho prostoru, soucin permeability a plochy membrany)

a parametry vysledku korekce gradientu [8]
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3 Experimentalni cast

Jak bylo jiz zminéno vySe, jednim z primarnich predpokladi perfuzni analyzy za
pouziti metody DSC-MRI je neporusena hematoencefalickd bariéra BBB. To znamena, ze
kontrastni latka zistava v intravaskularnim prostoru a muze byt posuzovana jako
nedifusibilni. V opa¢ném priipadé, je-li BBB porusena (napf. vlivem nadoru), kontrastni latka
se dostava do extravaskularniho prostoru. Intaktni BBB zajistuje dominantni T,/T,* efekt, ale
kontrastni latka v extravaskularném prostoru zkracuje relaxacni casy T; a Ty*. Tyto efekty
zkresluji méfenou kiivku koncentrace kontrastni latky v Case a tim zaroven podhodnocuji
vysledné perfuzni parametry. Toto zkresleni musi byt upraveno. Toho lze dosahnout

odstranénim nezadoucich T, efektd, za pomoci dual/multi echo sekvenci. [4]

MGE akvizicni sekvence vyuziva sérii po sobé jdoucich snimk s rozdilnym TE, které
jsou odezvou na RF puls, diky kterym je mozno tUnik kontrastni latky modelovat a
rekonstruovat signal, krery neni degradovan timto efektem.Tato prace se zabyva vlivem poctu

naméfenych ech na vysledny signal a vypocitané perfuzni mapy.

V prvni fazi experimentalin Casti prace byl vytvoren algoritmus pro nacteni MGE dat,
jejich zobrazeni a extrakci jednotlivych ech. V dalsim kroku byl vytvoren automaticky
optimalizac¢ni algoritmus, jehoz vystupem je parametrickd kiivka T,* relaxace, jejiz
parametry jsou vstupem do rovnice pro vypocet konverze na kvantitativni T,* obrazy, kde
zména kontrastni latky v ¢ase odpovida zméné intenzity v obraze.Bylo vytvofeno nekolik

verzi algoritmu pro zisk relaxacni kiivky T,*, které jsou popsany a navzajem porovnany.

V dal§im kroku prace byly vytvofeny simulace redlnych dat, na kterych byla

provedena Sumova analyza t¢innosti pouzitého algoritmu pro zisk T, *.

Dale byly nasnimany MGE snimky krali¢i hlavy, které lze povazovat za fantomova
data. (nezivy objekt, nedynamicka sekvence, bez pouziti k.1.). Na téchto sekvencich byly
demonstrovany konverze signalu na kvantitativni T2* obrazy. A byl pozorovan vliv poctu

pouzitych echo Cast a rozestup mezi témito echo Casy.

V posledni fazi prace byl pozorovan vliv echo ¢asi na mysi dynamické sekvence s
aplikovanou kontrastni latkou. Byl pozorovan vliv echo Cast na koncentracni kiivky, dale

byla provedena perfuzni analyza a pozorovan vliv na vysledné perfuzni parametry.
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3.1 Zpracovani MGE dat

Vedoucim prace bylo poskytnuto Sestnact méfenych mySich MGE dat pofizenych na
UPT AV CR Brno. Data jsou ve formatu RAW, coz je format dat piistroje Bruker Biospin
9,4T, na kterém byla data pofizena. Data byla naméfena se sklapécim uthlem (FA) 30°
repeticnim ¢asem TR = [24,50,100,250,500,24] a snimky jsou v matici 128x128. Bylo
nasnimano pétset dynamickych obrazli. Po kazdém RF pulzu bylo nasnimano osm ech (TE),
Dohromady ma tedy sekvence Ctyfitisice vzorka. Vektor echo ¢ast byl pro vSechna data stejny
TE =[3.412000 4.878415 6.344830 7.811244 9.277659 10.74407 12.21049 13.67690]. Pri
importu dat z pfistroje ovSem doslo k tomu, ze vSechny snimky se sefadily za sebe. V prvni

radé tedy bylo zapotiebi data rozd¢lit na jednotliva echa.

w10t

— TRF [24, 15)
—— TRF 24, 15) ok
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Obr. 16: Ukazka MGE sekvence, jednotlivad echa v kaskad¢€ za sebou (vpravo je sekvence pfiblizena)

Nekolika cykly bylo ulozeno kazdé n-té¢ echo (pfi poctu 8 ech to znamena kazdé 8.)
snimek do nového buikového pole. Tak vzniklo buiikové pole o n-ech radcich, pfi¢emz kazdé

obsahuje 500 snimka, které vSechny odpovidaji jednomu echo casu.

Dale pro vypocet kiivky signalu v daném echu je zapotiebi vybrat oblast zajmu. Ke
kazdym jedném datt byly zaroven dodany ROI vybéra ve formé soutradnic polygonu masky,
ktera jsou zajmava z hlediska analyzy mysSiho mozku. Tyto oblasti neodpovidaji jednomu
voxelu, ale vétsi oblasti pres kterou se provedlo zprimérovani, aby se eliminovaly nahlé
vychylky v intenzité signalu. Dale bylo dodano Sestnact AIF korespondujicich k nasnimanym

datam.
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Obr. 17: Ukazka naméfenych mysich dat
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Obr. 18: Ctyfi ukazky jasovych kiivek pribéhu pro rizné echo ¢asy. V legendé obrazku je zaznamenano, ktery
echo Cas (TE) je vykreslovan (Pozn. TE 1 = 1.echo Cas, TE 2 = 2.echo Cas, atd.)

Pro lepsi nazornost je v obrazku vykresleno pouze pét kfivek, pii vétSich poctech,

kiivky splyvaji a obrazek je neptrehledny.

Ze schématu na obrazku 15 vyplyva, ze z jednotlivych kiivek v kazdém echu je mozné

ziskat dva parametry, a to T,* relaxacni Cas respektive R,* relaxacni rychlost a pocatecni
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hodnotu signalu v kazdém voxelu S(0,t). Tyto parametry dale vstupuji do procesu konverze

dat na koncentracni zavislost kontrastni latky v Case.

Jak vyplyva z vySe uvedenych obrazkl, hodnoty intenzity signalu v jednom echu s
Casem klesaji. Napriklad ma-li jedno echo deset snimkit, bude hodnota na prvnim snimku v
libovolném pixelu nejvyssi a na poslednim snimku v tom samém pixelu nejniz§i. Z tohoto
faktu vyplyva postup pro zjisténi T,*. Vybereme libovolny bod na kiivce intenzity
z predchoziho kroku a udélame prumét vSemi echy a hodnoty vSech téchto pixeld vyneseme
do grafu.

w10° Prim&t jednatlivicmi echy
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Obr. 19: Prumét pies echa

Prolozenim téchto bodu kiivkou ziskame kiivku T,* relaxace. Tato kiivka je klesajici

exponenciala a je analyticky popsana rovnici:
S=8,.e TE/TZ ]3] (30)

S je aktualni hodnota intenzity signalu ve vybraném voxelu, Syje zjiStovany
parameter pocCatecni intenzity signalu, tedy signal v ¢ase TE = 0, TE je pocet ech v sekvenci,
T2* relaxac¢ni Cas [13] je druhym zjiStovanym parametrem, ze kterého dale zji§tujeme

relaxacni rychlost:

R2* =1/T2" G1)
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K prolozeni byly pouzity optimalizacni funkce. Bylo pouzito nékolik riiznych pfistupt
(které jsou popsany nize v kapitole3.2.) optimalizace, tedy nalezeni takovych hodnot
proménnych, které zajisti, Zze analyticky popsana funkce bude dosahovat parametra, které se
budou co mozna nejvice blizit parametrim pozadovanym dle néjakého zvoleného kriteria.
Cilem optimalizace v tomto tkolu je automaticky vypocet parametri modelu, v tomto piipadé

parametra Sy a To* k co nejpresnéjsi aproximaci prameétu pies vSechna echa.

w10 korwerze na T2%

38 T T T T T T

[a.u]

Obr. 20: Exponencialni proklad bodu danych priumétem pies vS§echna echa

Vysledkem je kfivka ktera odpovidéa relaxaCnimu Casu T,* a parametry kiivky, které

odpovidaji T,* a SO.

Je-li takto ziskan parametr Tr*a je-li provedena konverze na relaxacni rychlost R2*v
kazdém pixelu v kazdém snimku sekvence dostavame sekvenci obrazl, které odpovidaji

prubéhu koncentrace kontrastni latky v Case, namisto pivodnich obrazi intenzity signalu.
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3.2 Srovnani algoritmu pro zisk relaxa¢ni krivky T2*

Bylo vyzkouseno celkem Sest rliznych pristupi k zisku relaxacni kiivky T2*, které

jsou pojmenovany v tabulce nize.

Tabulka 1: Porovnani typu algoritmi z hlediska vypocetni naro¢nosti

Varianta | Typ algoritmu Casovi ndroénost vypottu

1 Linearni verze - Zprimé&rovano pies celé ROI pred optimalizaci 30s

2 Linearni verze - Optimalizovano pixel po pixelu posléze 300s
zprumérovano pies ROI

3 Nelinearni verze - Zpramérovano pres celé ROI pred optimalizaci 2300s

4 Nelinedarni verze - Optimalizovano pixel po pixelu posléze 9000s
zprumérovano pies ROI

5 Nelinedrni verze - Zpramérovano pies celé ROI pied optimalizaci + 26005
pridan parametr "C"

6 Nelinedarni verze - Optimalizovano pixel po pixelu posléze 11000s

zprumérovano pies ROI + pfidan parametr "C"

Vsechny typy algoritma byly srovnavany na stejném typu dat. Pro zisk perfiiznich

parametra je dulezita oblast zajmu (ROI), coz odpovida vybrané zpravidla zprimérované

oblasti. Zprimérované mimo jiné i z divodu Casové narocnosti perfuzni analyzy. Dale bylo

dulezité zvolit, zda se signal v ROI cely zpriméruje jesté pred optimalizaci, nebo se bude

optimalizovat kazdy pixel v ROI a az poté se zpriméruje. Pii srovnani (viz obr 27) se

ukazalo, ze vysledek je, az na nastaveni hodnoty isolinie signalu témért totozny.
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Obr. 21: Srovnani primérovani ROI pied a po optimalizaci pro linearni verzi algoritmu
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Porovname-li ale vypocetni Cas obou verzi, je zfejmé, ze vizualni srovnani srovnani
obou signalti neni natolik odlisné, aby se uvazovalo o vypocetné naro¢néjsi variant€. Uz na
prvni pohled z tabulky vyplyva, ze neékteré verze vypoctu jsou kvilli své vypocetni naro¢nosti

prakticky nepouzitelné.

Prvnim variantou algoritmu, je linearni verze vypoctu, metodou nejmensich Ctverca,
ktera je v matlabu implementovana funkci mldivide. Vysledky aproximace timto zptisobem
jsou témeér identické jako s nelinedrni variantou algoritmu pracujici na zaklad€é hledani
minima. Tento algoritmus je aplikovan pomoci optimaliza¢ni funkce dostupné z Matlab
Optimalisation Toolbox fminsearch. Jako kriterialni funkce pro tuto metodu byl zvolen rozdil
¢tvercl. Dalsi variantou aproximace jednotlivych ech exponencialou byl algoritmus stejny
jako predchozi nelinearni verze (Rovnice 31), ale byl k nému ptfidan jesté parametr C, ktery

by mél kompenzovat kolisani nulové isolinie.Rovnice vypocCtu je zndzornéna nize.
S=258,.e"TE/T2" 4 ¢ (32)

Tato varianta se ale nejevila jako vhodna. Pravdépodobné z davodu silného zatizeni

signalu Sumem.

Srovndni variant algoritma pro zisk T2*
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Obr. 22: Srovnani signalovych kiivek jednotlivych variant po konverzi na koncentraci.
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Zavérem tedy je, ze z hlediska vypocCetni naroCnosti lze uvazovat pro zisk T,*
respektive Ry* map, pouze linearni verze vypoctu. Pripadné jesté nelinearni verzi algoritmu
pfi pozadavku na vyssi presnost vypoctu. Z Obrazku 22 srovnani jednotlivych algoritmt, ale
vyplyva, ze po odecteni isolinie davaji vyraznéjsi odchylku pouze verze varianty s pfidanym
parametrem C, které jsou zarover silné zasuméné. Pro dalsi postup prace byla tedy vybrana

pouze linearni verze.
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3.3 Odhady na simulovanych datech
Snimani na zivych objektech mize byt z mnoha divodd nepfesné (napf. pohyby,
tlukot srdce, dychani, apod). Z toho divodu je nejvhodnéjsi ovérit funkcnost algoritmi na

simulovanych datech.

3.3.1 Simulace s exponencialnim prokladem

Na zakladé definovanych perfuznich parametri byla sestrojena pomoci konvoluce
uméla koncentracni kiivka R2*. Ta byla dale konvertovana na signal T,* Diky definovanym
echo Casim bylo mozno tento signal simulovat pro rizné echo Casy. Doslo li v kazdém
casovém okamziku k prolozeni vSech echo Cast, bylo mozno stejné jako v kapitole 3.1. ziskat
kiivku relaxace T,*, ktera odpovida parametrim SO a T,*. Tato kfivka byla uméle zaSuména
a znovu doslo k odhadu parametru T,* pro kazdy ¢asovy okamzik signalu. Z takto novée
vytvofeného T,* signalu byl opét vytvoren R2* signal a z né byly dekonvoluci zpétné

odhadnuty jeji perfuzni parametry viz blokové schéma nize.

Zadané parametry Ziskané parametry
CORED CoNE»
ﬁi - . ‘\/ / -
- A AF e N
Gﬁ;?:rg\;ém’ _'\ konvoluce |‘)' ‘.x"*l::dekunvuluce
S~

Pricteni isolinie

Konverze na T2*%(t)

Proklad multiecho signalu parametrickou exponencialou
(T2* relaxaéni kfivka) pro (t)

| Pficteni Sumu k ziskané T2* relaxaéni kiivce }—>| Odhad parametrické T2* relaxaéni kiivky pro (t)

Obr. 23: Blokové schéma algoritmu pro zisk perfuznich parametra ze simulovan¢ho uméle zasuméného signalu

Parametr SO, ktery odpovida signalu v TE(0) byl v simulacich zvolen pro vSechny
simulace konstantni.Sum byl vytvofen na zakladé definovaného poméru signal-sum(dale
SNR-Signal Noise Ratio). V Matlabu implementovano pomoci funkce randn, kde jednim z

parametra této funkce je smérodatna odchylka, ktera je dana pravé SNR.
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Vypocet zaSuméného signalu je dan vztahem:

Zasum signal = Model ktivky T, + nahodny Sum x std(Sumu)

Simulovany model(TE (1
std(Bumu) = };‘NR (TEQ) (34)

¥ 10 Zafumeni simulovanéha modelu

¥ Fasuménd simulovany model, SNR =30
—&— Simulovany maodel

221

Obr. 24: Ukazka T2* relaxacni ktivky simulovan¢ho Sumu pro osm echo Casu

Byla pozorovana zména zadanych parametri MTT (Mean Transit Time) a F(Flow)
oproti znovu odhadnutym parametrim MTT a F se zaSuméného signalu. Pro konvoluci a
naslednou dekonvoluci byla zvolena jedna neménna kiivka AIF a Ctyfi rizné kombinace
parametra (viz Tabulka 1). Bylo provedeno dohromady sto na sobé nezavislych zaSuméni
danym se SNR 1x10’ pro demonstraci $umu blizkého nulovému $umu. Piedpokladem je, ze
by zadané perfuzni parametry mély odpovidat znovu-odhadnutym parametrim. Dale byly
simulovany varianty SNR=10, SNR=20, SNR=30, SNR=40 a SNR=50. Vsech sto odhadu je
znazornéno pomoci boxplota viz niZze. PocCet a rozestup echo ¢ast byl pro vSechny simulace

konstantni a byl prevzat z realnych naméfenych mysich dat.

Byly testovany Ctyfi kombinace parametrt MTT a F. viz tabulka Varianta 2 odpovida

fyziologickym hodnotam.
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Tabulka 2: Kombinace pouzitych perfuznich parametri

Varianta | MTT (min) F (ml/min)
1 0,333 0,100
2 0,333 0,300
3 0,666 0,100
4 0,666 0,300

Pfi nastaveni vy§siho MTT (0,660) se stava, ze se simulovana Sumova kiivka pfi
SNR=10 dostava pod hranici nulové isolinie a tim pfi linearni aproximaci exponencialou
dostavame iracionalni Cisla, ktera pfi vstupu do konvoluce nejsou akceptovatelna. Z tohoto
divodu jsou vyobrazeny pouze simulace SNR = 20+. Dale byly vytvoreny boxploty z
jednotlivych realizaci Sumu pro jednotlivé absolutni odchylky odhadnuté hodnoty T,* od
simulované hodnoty T,*. Zelenou linii je v grafech naznaCena pivodni zadana hodnota

parametru.

MTT perflzni parametr pro rlizné urovné $umu

min
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Obr. 25: Vypocitany perfuzni parametr MTT (Varianta 1)
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F perflizni parametr pro rlizné Grovné $umu
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Obr. 26: Vypocitany perfuzni parametr F (Varianta 1)

soubor absolutnich odchylek vypodtenych T2* od zadané T2*
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Obr. 27: Vypocitané odchylky T2* (Varianta 1)

MTT perflzni parametr pro riizné Grovné $umu
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Obr. 28: Vypocitany perfuzni parametr MTT (Varianta 2)
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F perflizni parametr pro r{izné urovné Sumu
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Obr. 29: Vypocitany perfuzni parametr F (Varianta 2)

soubor absolutnich odchylek vypodtenych T2* od zadané T2*

50 R ]
+
450 B
ab ! + 4
!
|
35 |
| +
3+ | B
!
|
|
250 ; B
: N e
2 - :
| | N
! !
! |
|
151 ! ! ! N
1 I }
i
1 | B
05 i |
| \
| |
I I I
ol I i | i
20 30 40 50 169

Pomgr signal-sum

Obr. 30: Vypocitané odchylky T2* (Varianta 2)

MTT perfiizni parametr pro réizné Grovné Sumu
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Obr. 31: Vypocitany perfuzni parametr MTT (Varianta 3)
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F perfizni parametr pro rtizné arovné Sumu
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Obr. 32: Vypocitany perfuzni parametr F (Varianta 3)

soubor absolutnich odchylek vypoétenych T2* od zadané T2*
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Obr. 33: Vypocitané odchylky T2* (Varianta 3)

MTT perfiizni parametr pro riizné urovna sumu
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Obr. 34: Vypocitany perfuzni parametr MTT (Varianta 4)
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F perflizni parametr pro réizné Grovn& $umu
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Obr. 35: Vypocitany perfuzni parametr F (Varianta 4)

soubor absolutnich odchylek vypo&tenych T2* od zadané T2*
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Obr. 36: Vypocitané odchylky T2* (Varianta 4)

Vyhodnoceni Sumové analyzy

Podle predpokladu se se vzristajicim pomérem SNR rozpéti vSech sta realizaci Sumu
postupné dostavalo do uzsiho rozsahu a zarovei se zpresiioval median realizaci Sumu. Dale se
ukazalo, ze s niz§i hodnotou parametru MTT, je simulace nachylnéjsi k nepfesnostem a
procentualni odchylka medianu realizaci od zadané pavodni hodnoty se v jednom piipadé
dostala 1 na 100%. Jako simulace s nejhorSimi vyledky se ukazala varianta s nizkym MTT a
nizkym F. Naopak nejlepsi vysledky simulace poskytovala varianta s vysokym MTT a
vysokym F. Da se tedy vyvodit, Ze se vzrustajici hodnotou perfuznich parametra se také
zhorSuje procentualni uspésnost spravného odhadnuti téchto parametri. Dale je mozné z

vysledkt téchto simulaci stanovit, ze se zvySujicimi se hodnotami perfuznich parametrii se

48



také zvySuje pfijatelna hodnota SNR, ktera je jesté pro presny odhad akceptovatelna. Prti
fyziologickych hodnotach, tedy F = 0.3 a MTT = 0.33 ze simulaci vyplyva, ze pro SNR = 20
a vySsi je stale odchylka medianu vSech sta realizaci od puvodné zadané hodnoty obou
parametrii pod hodnotou 4%. Avsak pfi snizeni prutoku (F) na 0,1ml/min se pfi stejném MTT

da uvazovat az SNR = 40.

3.3.2 Simulace konverze signalu bez exponencialniho prokladu
Vyse popsany pristup konverze jasového signalu na koncentraci kontrastni latky v
Case je mozny, jeli pouzita akvizice obrazu, ktera vyuziva rizné echo Casy. Nejsou li k
dispozici, nebo je-li efekt T1 relaxace zanedbatelny, konverze je dana jednodus$im vztahem:
S(0)

* _ 1 ~
ARZ (t) = - ﬁ lOg (@ (35)

kde TE neni vektor Casu, ale pouze jeden dany Cas.

Tato metoda neuvazuje vliv T1 relaxace, ale pro dalsi postup prace je mozné ji pouzit

jako referencni hodnoty perfuznich parametrt.

Opét byla vytvorena simulace téchto dat, pro vSechny kombinace parametrii a byla
postupné pocitana zména relaxacni rychlosti pro vSechny echa. Pfedpokladem je, Ze je-li SNR
nekoneceno, po provedeni perfuzni analyzy budou vypoctené parametry stejné pro vSechna

pouziti echo Casu.
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Yisledné perfuzni parametry pro rizné echo #asy
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Obr. 37: Vypocitany perfuzni parametr pro pouZiti 1. az 8. echo €asu (Varianta 1)

“isledne perfuzni parametry pro rlzné echo casy
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Obr. 38: Vypocitany perfuzni parametr pro pouZiti 1. az 8. echo €asu (Varianta 2)
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Wisledné perfuzni parametry pro rizné echo Sasy
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Obr. 39: Vypocitany perfuzni parametr pro pouiti 1. az 8. echo Casu (Varianta 3)

Wirsledné perfuzni parametry pro tlizné echo Sasy
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Obr. 40: Vypocitany perfuzni parametr pro pouZiti 1. az 8. echo €asu (Varianta 4)

Z obrazkl (37-40) vyplyva, Ze neni li obsazen zadny Sum a jsou li vstupni data Cisté
DSC data, kde neni zadny vliv T1, nehraje zadnou roli, ktery z echo Cast bude pro signal
zvolen. V praxi se v soucasné¢ dobé pouziva paty nebo Sesty echo Cas, ktery by mél byt

oprostén od vlivi T1 relaxace, ale zaroven neni utopen v Sumu. Dale byla provedena stejna
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Sumova analyza pro tuto techniku konverze. Uz jen pro jednu variantu zvolenych parametrt, a

toF=0.3, MTT = 0.66

MTT perflizni parametr pro rlzné Grovnd Sumu
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Obr. 41: Odhad hodnot parametru MTT bez pouziti prokladu ech

F perflizni parametr pro rizné drovné Sumu
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Obr. 42: Odhad hodnot parametru F bez pouziti prokladu ech
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Z obrazku (41-42) vyplyva, ze hodnoty vypoctenych parametra odpovidaji skuteCnym

parametra stejné dobfe jako u techniky prokladu echy.

3.4 Realna data

Z vy$e uvedenych divodd neni snimani na Zivych objektech jednoduché. Cast prace
zabyvajici se realnymi méfenymi daty se déli na objekty nezivé (krali¢i) a zivé (mysi).
Akvizice nezivého objektu nebyla zatizena chybami, které nastavaji u zivych objektt, obrazy

1ze tedy Castecné povazovat jako fantomova data.

Pokusy na zviratech probihaly dle projektu pokust ¢. 149/2013 a v souladu se

zakonem Na ochranu zvifat proti tyrani ¢. 246/1992 Sb.

3.4.1 Neziva - kralic¢i data

Na tstavu UPT AV CR na piistroji Bruker Biospin 9,4T byly nasnimany snimky
krali¢i hlavy s vypreparovanym mozkem. Byly pouzity sekvence MGE s riznym poctem a
rozptylem echo Casti a s riznym nastavenim akvizi¢nich parametri.Nastaveni akvizice bylo
méneno s cilem dosahnout takovych akvizi¢nich parametr, aby vysledné obrazy se jevily co
mozna nejkontrastnéj§i a nejméne zaSuméné. Celkové byly k demonstraci vlivu TE vybrany

ctyfi MGE sekvence, které dale podlehly dal§imu zpracovani.

Prvni a druha sekvence obrazu byla nasnimana s Sesti echo Casy, tfeti s osmi a ¢tvrta s
dvanacti. Déle budou tyto MGE sekvence nazyvany MGE1, MGE2, MGE3 a MGE4. MGE1
a MGE2 jsou nasnimany se stejnym poctem echo Casti i stejnym mezikrokem mezi
jednotlivymi echy, jiné jsou pouze parametry expozice. MGE3 a MGE4 byly nasnimany s

jinym poctem echo cast, ale se stejnym mezikrokem.

Prvni je vyobrazena sekvence surovych nasnimanych dat v jednotlivych echo Casech

(snimky nejsou v pevné definované jasové Skale):
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Obr. 43: Ukazka nasnimanych nezpracovanych dat MGE1

TE=9ms TE=14ms

TE =18ms

TE = 24ms TE =28ms

Obr. 44: Ukazka nasnimanych nezpracovanych dat MGE2
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TE =1.97ms TE =3.958 ms TE = 5.946 ms TE =7.934ms

TE=9.922ms TE=11.91ms TE =13.898ms TE=15.886ms

Obr. 45: Ukazka nasnimanych nezpracovanych dat MGE3

TE=1.97ms TE =3.958ms TE =5.946ms TE =7.934ms

TE =9.922ms TE=11.91ms TE=13.898 ms TE=15.886 ms

TE=17.874ms TE=19.862ms TE=21.85ms

TE=23.838ms

Obr. 46: Ukazka nasnimanych nezpracovanych dat MGE4

Jak je vidét na obrazcich, signal postupné v kazdém dal§im echu ztraci na intenzité. To

umoziuje konverzi na kvantitativni T2* obrazy viz kapitola 3.1. Zpracovani MGE dat.

Dalsim krokem zpracovani bylo provedeni prave této konverze za pouziti vytvoreného

algoritmu (verze pixel po pixelu). Vektor pouzitych echo casti byl postupné zkracovan a byla
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pozorovana zména ve vysledném obraze. Hlavni posuzované kritérium vyslednych obrazu

bylozasumeéni obrazt. Posuzovano bylo vizualné.

Obrazy byly vyobrazeny ve v§ech moznych variantach zkraceni vektoru TE a pro lepsi

vizualizaci byly jesté vykresleny v barevnych odstinech definovanych paletou.

Obr. 48: Kvantitativni T2* obrazy pro rozdilny pocet echo Casti pro sekvenci MGE2
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TE=1-2. TE=1-3. TE=1-4. TE =1-5.

Obr. 49: Kvantitativni T2* obrazy pro rozdilny pocet echo ¢ast pro sekvenci MGE3
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TE=1-2. TE=1-3. TE = 1-4. TE=1-5. TE =1-6. TE=1-7.

TE=1-8. TE=1-0. TE=1-10 TE=1-11 TE=1-12

TE=1-2. TE=1-3. TE = 1-4. TE=1-5 TE=1-6. TE=1-7.

Obr. 50: Kvantitativni T2* obrazy pro rozdilny pocet echo Casiti pro sekvenci MGE3

3.5 Vyhodnoceni obrazu
Z vysledkd takto vizualizovanych obrazi je zjevné, Ze se zvedajicim se poctem

pouzitych echo Casu je Sum slabsi.

U dat MGEI se jevi jako pfijatelnd varianta se slabym Sumem pouziti 1.-5. echa a 1.-
6. echa a v krajnim ptipadé Ize uvazovat i1 pouziti 1.-4. echa, kde Sum jesté nezkresluje obraz
tak razantn€. V casovém meéftitku odpovida ctvrté echo devatenacti sekundam respektive

patnacti sekundam od prvniho echo Casu.

Data MGE2, ktera jsou co se echo Casu tyCe identicka, poskytuji témér totozné

vysledky, jako data MGE1. Coz potvrzuje zavér z dat MGEL.
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Data MGE3 maji vy$si poCet echo cCasu, ale zaroven men$i Casovy krok mezi
jednotlivymi echy. Ukazuje se, ze jako obrazy, které nejsou vyrazné zatizeny Sumem, lze
povazovat obrazy vytvorené za pouziti alespon sedmi a vice echy. Tedy varianta 1.-7. echo a
1.-8. echo. V sekundéach odpovida sedmé echo necelym c¢trnacti sekundam. Od prvniho echa

cca dvanacti sekundam.

Data MGE4 maji stejny ¢asovy mezikrok mezi jednotlivymi echy jako MGE3, ale
pouzivaji celkem dvanact echo Cast. Obrazy, kde SNR je na pfijatelné hranici by se daly
povazovat od 1.-8 a vys$si. Tedy minimalni pocet ech pouzitych k zisku relaxacni kfivky T2*
je osm. Opét vztazeno na Cas, osmy echo odpovida necelym Sestnacti sekundam. Na druhou
stranu obrazy 1.-10 az 1.-12. uz nemaji tak velikou tendenci redukovat zaSuméni obrazu, jako
je tomu v pripadé skoku mezi variantami s niz§im poctem pouzitych ech. Pravdépodobné by
se tedy dalo fici, ze ustup zasSuméni s vys§im poctem pouzitych ech konverguje k nule. K
potvrzeni tohoto zavéru by bylo zapotiebi mohem vétsi objem dat. Na druhou stranu pouziti
vysokého poctu echo Casti neni pro dynamické sekvence vhodné z divodu snizovani ¢asového

rozliSeni.

Vezmeme-li v ivahu, ze u dat MGE1 a MGE2 jsou obrazy s nizkym poctem pouzitych
ech mnohem méné zaSumeéné, vede to k zavéru, ze na kvalité vysledného obrazu se ve vétsi
mife podili ¢asovy rozptyl pouzitych echo Casii nez pocet pouzitych echo Casi. OvSem
vzhledem k tomu, Ze jeden z pozadavki na dynamické sekvence je velmi vysoké Casové

rozliSeni, je potieba vzdy hledat néjaky kompromis.

3.5.1 Ziva - my3i data

V této kapitole jsou dosavadni ziskané poznatky z predeslych kapitol aplikované na
realna dynamicka data poskytnuta vedoucim prace. Jedna se o MGE data po injektovani
kontrastni latky. Tato kapitola je rozdélena na tfi Casti. Porovnani obrazt, porovnani kiivek

koncentrace a porovnani perfuznich parametrt.

3.5.2 Porovnani obrazu

Nejprve jsou opét, stejné jako u kralicich dat vykresleny T2* obrazy v dynamické
sekvenci, které odpovidaji koncentraci kontrastni latky v Case. Tentokrat, ale pouze pro
maximalni mozny pocet echo Casti, aby byly obrazy reprezentativni a co nejméné zaSumené.

Jsou vykreslovany tfi obrazy z dynamické sekvence. Obraz 1 ktery odpovida jednomu ze
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snimki pfed nastupem kontrastni latky. Obraz 2 odpovida nastupu kontrastni latky
(maximalni peak) a Obraz 3 odpovida pozvolnému odplavovani kontrastni latky.

Pro zjisténi Casovych tdaja téchto fazi je potieba vykreslit signalovou kiivku a odecCist

si na ose x polohu pozadované sekvence:

Kfivka koncentraca kontrastni latky v dynamické sekvenci

3':' T T T T T T T T T
255 = Mastup k.l -
20+ -
? 5} Odplavovani k _
L}
o
10F -
51 F
Dﬂu%;, _
Pred nastupemk.|.
_5 | | | | | | | | 1
0 al 100 150 200 250 Joo o 3a0 400 450 a00

Sekvence obrazl

Obr. 51: Ukazka jednotlivych fazi v signalu

Celkové byly vybrany troje data (datal, data2 a data3) na kterych byla provedena
konverze na kvantitativni T2*. A na stejnych datech byla pro srovnani provedena obycejna
konverze bez prokladu parametrickou exponencialou pres jednotliva echa, jako reference,
stejné jako tomu bylo u simulovanych dat.

Tato konverze intenzity signalu na koncentraci kontrastni latky je dana vztahem:
R5(t) 1 (S(t)) /TE (35)

= —]n (——

2 S(to)

kde R2*(t) je zména relaxacni rychlosti v ¢ase S(t) je hodnota intenzity signalu v Case,
S(t0) je hodnota signalu v v TE(0) a TE je echo Cas, v naSem pripadé pouzit paty echo Cas.
Hodnota S(t0) byla vzata jako primérna hodnota signalu pied nastupem kontrastni latky.
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Stejné jako u krali¢ich dat jsou obrazy vizualizovany dvakrat, jednou v barevné Skale a

jednou v odstinech Sedi.

pfed nastupem k.. nastup k.l. - hlavni peak odplavovani k.l

0.4

0.3

pfed nastupem k.. nastup k.l. - hlavni peak odplavovani k..

Obr. 52: Pourziti techniky konverze na kvant. T2* obrazy (datal)
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pied nastupem k.| nastup k.. - hlavni peak odplavovani k.I.

pied nastupem k.l. nastup k.. - hlavni peak odplavovani k.l.

Obr. 53: Bez pouziti techniky konverze na kvant. T2* obrazy (datal)

pfed nastupem k.I. nastup k.l - hlavni peak odplavovani k..
0.4

0.3

pfed nastupem k.I. nastup k.l - hlavni peak odplavovani k..

Obr. 54: Pourziti techniky konverze na kvant. T2* obrazy (data2)
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pfed nastupem k.l. nastup k.. - hlavni peak odplavovani k.l
0.4

pied nastupem k.l. nastup k.. - hlavni peak odplavovani k.l.

Obr. 55: Bez pouziti techniky konverze na kvant. T2* obrazy (data2)

pfed nastupem k.l nastup k.l. - hlavni peak odplavovani k..

Obr. 56: Pouriti techniky konverze na kvant. T2* obrazy (data3)
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pfed nastupem k.. nastup k.l. - hlavni peak odplavovani k.l.

0.4
. . . 0.3

pfed nastupem k.l. nastup k.l. - hlavni peak odplavovani k.|

Obr. 57: Bez pouziti techniky konverze na kvant. T2* obrazy (data3)
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3.6 Vyhodnoceni porovnani obrazu

Na obrazcich vyse Ize pozorovat zménu kontrastu v jednotlivych pasazich dynamické
sekvence. Z uvedenych obrazkt dale vyplyva, Ze referencni obrazy bez pouziti techniky
prokladu pres echo Casy maji mnohem mensi vypovidajici hodnotu a jsou velmi silné zatizeny
Sumem. Paty echo Cas pro metodu bez prokladu byl vybran heuristicky s vizulniho
zhodnoceni jednotlivych echo ¢asti. Z obrazku 58: Prvni echo TE1 cas je siln¢ pod vlivem
T1, to je patrné z prvniho peaku, ktery se snazi nadhodnocovat signal, totéz plati pro echo cas
TE2. TE3 je uz bez prvotniho peaku, ale zaznamenany pokles intenzity signalu jde okamzité
strm¢ vzhiru, a to az nad uroven isolinie. Echo Casy TE6 a vySsi zase ¢im dal tim vice

podléhaji zasuméni. Z tohoto divodu se jevi paty echo ¢as TES jako nejvhodnéjsi volbou.

Vliiv T1

R A
—

—

S

M -

| S—)

©

C -

oo

v E—
TE2
TE3
TES |
TE?

1 1 1 1 1 1 1 1
0 50 100 150 200, 250 300 350 400 450 500
Cas [s]

Obr. 58: Demonstrace vybéru vlivu efektu T1 relaxace

3.6.1 Porovnani kfivek koncentrace kontrastnich latek

V dalSim kroku byla pozorovana zména koncentracni kiivky pro pouziti rizného poctu
echo Casti.Pozornost byla zaméfena predev§im na zmény v sumu v jednotlivych kiivkach, tvar
kiivek a koncentraci kontrastni latky. Kfivky byly brany ze zprimérovanych oblasti ROI.
Opét byla z rovnice 35 (viz vySe) vyvozena referen¢ni hodnota, ktera byla vykreslovana spolu

s ostatnimi kfivkami. Pro nazornéjsi demonstraci byly kiivky zkraceny z poctu pétset vzorkt
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na polovinu. Z dat, ktera jsou k dispozici je vétSina silné zatizena Sumem, proto nejsou

demonstrovany zmény koncentrace na vSech datech, ani ve vSech ROIL

Obr. 59: Znazornéni ROI (1-7) ve snimku myS§iho mozku

Jsou vykreslovany rizné interpretativni kombinace kiivek. Pro vysvétleni znaceni
Echo 1-4. znamena pouziti prvniho az ¢tvrtého echa k prolozeni exponencialou. Analogicky

znaceni Echo 1-8. znaCeni pouziti prvniho az osmého echa k prokladu. Oznaceni Echo 5 ref

znamena konvertovana koncentracni kfivka bez pouziti prokladu ptes echa.

Datal:

Srovnani

= Echo 1-4
Echo 1-5
— Echo 1-6

Cla.u]
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0 50 100

Obr. 60: Ukazky srovnani riazn¢ konvertovanych kiivek koncentrace
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Obr. 61: Ukazky srovnani rizn¢ konvertovanych kiivek koncentrace

Srovnani

40 T T

Echo 1-4
Echo 1-6
| Echo 1-8

30

f

o I || (‘“-
e

i \“

-10

| |
50 100 150 200 250
vzorky

Obr. 62: Ukazky srovnani rizn¢ konvertovanych kiivek koncentrace
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Obr. 63: Ukazky srovnani rizn¢ konvertovanych kiivek koncentrace
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Obr. 64: Ukazky srovnani riazn¢ konvertovanych kiivek koncentrace
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Obr. 65: Ukazky srovnani rizn¢ konvertovanych kiivek koncentrace
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Obr. 66: Ukazky srovnani riazn¢ konvertovanych kiivek koncentrace
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Vizualni vyhodnoceni datl

Na obrazcich 60-66 jsou vyobrazeny vlivy poc¢tu pouzitych echo ¢ast na vyslednou
koncentracni kiivku. Z graft vyplyva, ze pro datal se zvySujicim poctem pouzitych echo Casu
postupné snizuje intenzita hlavniho peaku a zaroven jednotlivé peaky Sumovych defektd. Z
toho plyne, ze zvySujici se poCet echo Casi ma tendenci vyhlazovat signal. Kiivky od
ptiblizné sedmdesatého vzorku maji i po rozdilnych intenzitach nastupu kontrastni latky opét
stejny tvar. To znamena, Ze pii pouziti vysSSiho pocétu echo Cast se zpomaluje odplavovani
kontrastni latky. (Nezpomaluje se skutecné, jen se tak jevi v postprocesnim zpracovani). Pfi
srovnani kiivek s pouzitou referencni kiivkou se reference jevi oproti prolozenym kiivkam
méné¢ zaSumeéna, ale na druhou stranu po nastupu kontrastni latky pfichazi rychly pokles

koncentrace, coz muze byt ovlivnéno T1 relaxaci.
Data2:
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Obr. 67: Ukazky srovnani riazn¢ konvertovanych kiivek koncentrace
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Obr. 68: Ukazky srovnani rizn¢ konvertovanych kiivek koncentrace

Obr. 69: Ukazky srovnani rizn¢ konvertovanych kiivek koncentrace

71



Srovnani
50

Echo 1-4
Echo 5 ref

40h 4

30+ B

20+ q

Cla.u]

=) >
=l
=
-
e
=
—_—
=
———
—
=
e —
;:—

20 1 1 1 1
0 50 100 150 200 250

Obr. 70: Ukazky srovnani riazn¢ konvertovanych kiivek koncentrace
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Obr. 71: Ukazky srovnani riazn¢ konvertovanych kiivek koncentrace

Vizualni vyhodnoceni dat2

Koncentrace k.1. v datech2 poskytuje pro razna ROI nékolik raznych zavéra. v ROI1
na obrazku 67, je vidét, ze prolozeni pomoci osmi ech poskytuje oproti referencni kfivce
mnohem kvalitnéjsi signal z hlediska Sumu. Na obrazcich 68 a 69 (ROI2 a ROI3) je vidét
srovnani nizkého poctu pouzitych ech a vys§siho poctu pouzitych ech. Obé ROI, poskytuji
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rozdilny vysledek. Podobné chovani k.1. je vidét i na obrazcich 70 a 71. Z téchto dat nelze

tedy urcit jasny zavér, ktera z technik , ¢i jaké pouziti ech je lepsi.
Data3:
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Obr. 72: Ukazky srovnani rizn¢ konvertovanych kiivek koncentrace
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Obr. 73: Ukazky srovnani riazn¢ konvertovanych kiivek koncentrace
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Vizualni vyhodnoceni dat3

Data3 srovnavaji pouze uroven zaSuméni kratkého TE, vysokého TE a reference.

Ukazuje se, ze uroven zaSuméni je nejmensi v referncni kiivce. Na druhou stranu reference

nedetekuje tak vyrazné nastup (hlavni peak) koncentrace k.,

degradaci signalu Sumem.

Data4:
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Obr. 74: Ukazky srovnani rizn¢ konvertovanych kiivek koncentrace
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Obr. 75: Ukazky srovnani rizn¢ konvertovanych kiivek koncentrace
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Obr. 76: Ukazky srovnani rizn€ konvertovanych kiivek koncentrace
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Obr. 77: Ukazky srovnani rizn¢ konvertovanych kiivek koncentrace
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Obr. 78: Ukazky srovnani rizn¢ konvertovanych kiivek koncentrace
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Obr. 79: Ukazky srovnani riazn¢ konvertovanych kiivek koncentrace
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Obr. 80: Ukazky srovnani rizn¢ konvertovanych kiivek koncentrace

Vizualni vyhodnoceni dat4

Data4 opét poskytuji né€kolik rozdilnych zaveéra pro rizna ROIL. ROI1, ROI2 a ROI3
na obrazcich 74, 76 a 79 jsou méné ovlivnéna Sumem a jejich jasny zaveér je, ze koncentrace
kontrastni latky klesd se zvySujicim se poftem ech ovSem nijak razantné. Nizs§i pocet
pouzitych ech taky urychluje pokles koncentrace. Referen¢ni kifivka je svym tvarem velmi

podobna kiivce za pouziti nizkého poctu echo Cast (1-4), vykazuje ale niz§i koncentraci k.1.
Na zbylych ROI jsou znazornény velmi siln€¢ zaSuméné kiivky. Kiivky Echo 1-4 a
referen¢ni kiivka maji stale podobny oCekavany tvar, ale se zvySujicim se poctem ech se tvar

kiivky deformuje, jakoby se kontrastni latka drzela ve snimané oblasti. Pouzitelné se zda jeste

pouziti Echo 1-6.
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DataS5s:
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Obr. 81: Ukazky srovnani rizn¢ konvertovanych kiivek koncentrace
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Obr. 82: Ukazky srovnani rizn¢ konvertovanych kiivek koncentrace

78



Srovnani

Echo 1-4
Echo 1-6
40r Echo1-8 ||
Echo 5 ref

vzorky

Obr. 83: Ukazky srovnani riazn¢ konvertovanych kiivek koncentrace

Vizualni vyhodnoceni datS

DataS jsou velmi malo postizené Sumem a jednotlivé kiivky jsou tedy zifetelné.
Chovani koncentracnich kiivek je obdobné jako u n€kterych predeslych dat, se snizujicim se
poctem pouzitych ech je koncentrace v hlavnim peaku vyssi a pokles koncentrace mnohem
rychlejsi. U kiivky Echo 1-8 lze pozorovat velmi pozvolné odplavovani k.I. oproti jinym
kiivkam. Kiivka reference je svym tvarem nejvice podobnéd kiivce Echo 1-4, ale zaroveni

ukazuje nejnizsi koncentraci k.1. v jendotlivych okamzicich dynamické sekvence.

Data6:
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Obr. 84: Ukazky srovnani riazn¢ konvertovanych kiivek koncentrace
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Obr. 85: Ukazky srovnani rizn¢ konvertovanych kiivek koncentrace
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Obr. 86: Ukazky srovnani rizn¢ konvertovanych kiivek koncentrace

Vizualni vyhodnoceni dat6
Data6 poskytuji témér identicky vysledek jako DataS s tim, ze u obrazku 88 nastava k

situaci, kdy dochézi u kfivky Echo 1-8 k vyraznému zaSumeni oproti zbylym vykreselnym

kiivkam.
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Obr. 87: Ukazky srovnani rizn¢ konvertovanych kiivek koncentrace
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Obr. 88: Ukazky srovnani riazn¢ konvertovanych kiivek koncentrace
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Obr. 89: Ukazky srovnani rizn¢ konvertovanych kiivek koncentrace

Vizualni vyhodnoceni dat7

Data7 patii k tém, ktera jsou hodné zasuména, nicméné poskytuje to cenné informace.
Na obrazcich 89 a 90 (ROI1, ROI) jsou dvé rozdilné situace. Prvni (obrazek 89) , kdy Ktivka

s prokladem pomoci osmi ech téméf vibec svym tvarem neodpovida a je velmi silné

zasuména, kdezto ktivka reference, tedy bez prokladu, se jevi pouzitelna.
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Obr. 90: Ukazky srovnani rizn¢ konvertovanych kiivek koncentrace
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Obr. 91: Ukazky srovnani riazn¢ konvertovanych kiivek koncentrace

Obr. 92: Ukazky srovnani rizn¢ konvertovanych kiivek koncentrace
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Obr. 93: Ukazky srovnani rizn¢ konvertovanych kiivek koncentrace

Vizualni vyhodnoceni dat8

Na vSech obrazcich dat8 je vidét, ze z hlediska Sumu poskytuje Echo 1-8 mnohem

kvalitngjsi signal nez Echo 1-4 1 nez reference.

Data9:
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Obr. 94: Ukazky srovnani rizn¢ konvertovanych kiivek koncentrace
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Obr. 95: Ukazky srovnani riazn¢ konvertovanych kiivek koncentrace
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Obr. 96: Ukazky srovnani rizn¢ konvertovanych kiivek koncentrace
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Obr. 97: Ukazky srovnani riazn¢ konvertovanych kiivek koncentrace

Vizualni vyhodnoceni dat9

Na Datech9 je opét znatelny trend poklesu koncentrace kontrastni latky a zaroven
mirné vyhlazovani Sumu s pfibyvajicim poctem pouzitych ech. Pro nejvyssi pocet pocet ech
(TE 1-8) ma pokles koncentrace (odplavovani k.1.) nejpozvolnéjsi tendenci. U referencni
hodnoty a Echo 1-4 ma nejstrm¢jsi propad. To mize byt zptisobeno vlivem T1 relaxace, ktera

moduluje signal obracenym smérem.

Celkové vyhodnoceni krivek koncentrace kontrastnich latek

Obecné by se dalo fici, ze u dat, kterd nejsou silné¢ zatizena Sumem se da pozorovat
trend snizeni koncentrace a Sumového vyhlazeni kiivky se zvedajicim se poctem pouzitych
echo Casti a zaroven pozvolnéjsi ustup kontrastni latky. Tento strmy sestup u kiivek, které
byly zvoleny jako referencni a u kiivek pfi pouziti mensiho poctu echo Casi muze byt
zpusoben vlivem T1 relaxace mize zpisobovat podhodnoceni vlivu perfuznich parametra.

U nekterych dat, zpravidla u silné zaSuménych se objevuje u TE 1-8 deformace celé
kiivky. To mize byt zptisobeno pouzitim takovych echo ¢ast k prokladu, které jsou jiz hodné

utopeny v Sumu a SNR se blizi 1.

Dale byly vyzkouSeny kombinace s vynechanim prvniho echa (tedy Echo 2-4, 2-5, 2-
6, 2-7, 2-8), ale ukazalo se, ze tvar vysledné kiivky koncentrace k.1. je zavisly pouze na délce

vektoru pouzitych ech. Takze kiivky TE 1-4 = TE 2-5, TE 1-5 = TE 2-6, apod.
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3.6.2 Porovnani perfuznich parametru

V posledni fazi prace byly provedeny perfuzni analyzy pro jednotlivé délky vektoru
pouzitych echo Cast a porovnavany perfuzni parametry. Z nékterych dat (Datal a Data3) byly
pro demonstraci vyobrazeny perfuzni mapy v ROI oblastech. Vypoctené perfuzni parametry
jsou reprezentovany v tabulkach. Pozorovany byly opét parametry F a MTT. Oznaceni Dat

koresponduje s oznaCenim dat u predchazejici kapitoly.

Datal

TE 14 TE1l-5 TE1-6

Fp [mLmin/100mi] Fp [mL/min/108mi] Fp [mLfmin/00mi]

140
120
100
80
60
40
20

TE1-7 TE 1-8 REF

MTT [s]

Fp [mLmin/10@ml] Fp [mLmin/100mi] Fp [mLAmin/108ml]

Obr. 98: Ukazky perfuznich map pro parametry Fp a MTT
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Tabulka 3: Vysledné perfuzni parametry F pro rizné délky vektoru TE a referen¢ni hodnotu. Data odpovidaji

jedné mysi v sedmi ROL. Jednotky jsou v [ml/min/100ml]

TE ROIM ROI2 ROI3 ROI4 ROIS ROI6 ROI7
14 61,05 143,7 131,84 134,72 97,2 143,81 160,48
1-5 54,74 119,52 124,19 82,03 108,41 141,82 143,67
1-6 67,93 76,62 58,9 74,15 103,84 130,36 150,74
1-7 109,7 92,82 53,55 63,71 89,1 130,21 108,74
1-8 16,73 71,79 46,48 53,31 68,21 116,22 79,72
REF 338,85 47,95 47,89 92,48 54,19 27,44 85,02

Tabulka 4: Vysledné perfuzni parametry MTT pro ruzné délky vektoru TE a referencni hodnotu. Data odpovidaji
jedné mysi v sedmi ROL. Jednotky jsou v [s]

TE ROI1 ROI2 ROI3 ROI4 ROI5 ROI6 ROI7
1-4 2,02 0,11 0,09 1,3 0,96 0,62 1,21
1-5 2,88 1,21 0,2 3,22 0,13 0,2 1,5
1-6 3,48 2,85 2,93 3,48 0,06 0,7 1,18
1-7 2,44 1,85 2,98 4,16 0,11 0,54 2,29
1-8 29,31 2,52 3,34 4,95 1,79 0,98 3,43
REF 0,04 0,01 0,8 0,94 0,31 0,04 0,1
Data2

Tabulka 5: Vysledné perfuzni parametry F pro rizné délky vektoru TE a referen¢ni hodnotu. Data odpovidaji

jedné mysi v sedmi ROL. Jednotky jsou v [ml/min/100ml]

TE ROIM ROI2 ROI3 ROI4 ROIS ROI6 ROI7

14 118,09 116,66 83,73 101,27 52,41 97,55 132,75
1-5 76,34 109,57 83,41 106,32 71,72 95,86 140,24
1-6 72,17 103,82 80,71 104,19 82,95 112,61 145,20
1-7 79,83 107,50 79,56 105,23 87,70 121,10 140,61
1-8 102,71 78,32 76,69 97,90 85,74 119,59 116,94
REF 14,90 46,01 38,83 48,12 19,47 32,93 51,43

Tabulka 6: Vysledné perfuzni parametry MTT pro ruzné délky vektoru TE a referencni hodnotu. Data odpovidaji
jedné mysi v sedmi ROL. Jednotky jsou v [s]

TE ROIM ROI2 ROI3 ROI4 ROIS ROI6 ROI7

14 0,67 0,37 0,18 0,97 0,10 0,77 0,68
1-5 0,50 0,38 0,18 0,29 0,16 0,97 0,38
1-6 0,16 0,56 0,17 0,27 0,15 0,25 0,34
1-7 1,08 0,70 0,16 0,29 0,16 0,27 0,88
1-8 0,21 1,88 0,19 0,47 0,20 0,26 1,57
REF 0,04 0,40 0,75 0,51 0,04 0,06 0,16
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Obr. 99: Ukazky perfuznich map pro parametry Fp a MTT
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Tabulka 7: Vysledné perfuzni parametry F pro rizné délky vektoru TE a referen¢ni hodnotu. Data odpovidaji

jedné mysi v sedmi ROL. Jednotky jsou v [ml/min/100ml]

TE ROIM ROI2 ROI3 ROI4 ROIS ROI6 ROI7

14 166,24 159,31 163,24 147,02 4,59 102,35 45,33
1-5 158,22 149,24 160,66 148,71 5,04 91,10 32,19
1-6 143,80 135,08 154,89 150,71 4,46 89,71 23,18
1-7 122,71 126,78 64,23 152,01 4,52 74,05 18,55
1-8 118,77 113,32 133,85 150,73 3,79 88,02 15,46
REF 106,07 99,55 146,37 120,89 3,10 148,97 156,78

Tabulka 8: Vysledné perfuzni parametry MTT pro ruzné délky vektoru TE a referencni hodnotu. Data odpovidaji
jedné mysi v sedmi ROL. Jednotky jsou v [s]

TE ROI1 ROI2 ROI3 ROI4 ROI5 ROI6 ROI7

1-4 0,78 0,36 0,42 0,33 261,75 3,82 9,76
1-5 0,46 0,55 0,39 0,33 236,23 4,53 15,06
1-6 0,32 0,46 0,42 0,33 234,78 4,56 22,98
1-7 0,93 0,35 3,73 0,34 176,10 5,55 30,30
1-8 0,30 0,27 0,43 0,33 180,16 4,16 38,08
REF 0,75 0,24 0,36 0,77 356,53 1,31 0,43

Datad

Tabulka 9: Vysledné perfuzni parametry F pro rizné délky vektoru TE a referen¢ni hodnotu. Data odpovidaji

jedné mysi v sedmi ROL. Jednotky jsou v [ml/min/100ml]

TE ROIM ROI2 ROI3 ROI4 ROIS ROI6 ROI7

14 7,98 7,80 12,03 10,11 11,51 20,66 24,30
1-5 6,86 6,07 9,25 8,24 8,33 15,93 18,35
1-6 6,03 4,92 7,47 6,96 5,39 12,15 14,97
1-7 5,42 4,08 6,35 6,00 3,52 9,74 12,77
1-8 4,93 3,50 5,44 5,29 2,55 7,95 11,38
REF 143,05 5,49 31,34 151,26 147,12 54,19 63,53

Tabulka 10: Vysledné perfuzni parametry MTT pro rizné délky vektoru TE a referen¢ni hodnotu. Data
odpovidaji jedné mysi v sedmi ROL. Jednotky jsou v [s]

TE ROIM ROI2 ROI3 ROI4 ROIS ROI6 ROI7

14 101,76 78,64 54,31 76,86 50,92 27,20 34,33
1-5 117,54 97,01 71,43 95,71 70,66 35,45 47,80
1-6 131,72 107,70 89,11 112,70 124,11 47,25 60,96
1-7 143,45 115,94 103,32 129,40 205,10 60,30 73,15
1-8 155,42 124,53 118,33 143,45 311,13 76,73 83,39
REF 0,82 54,02 9,20 0,97 0,74 4,08 5,62
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DataS

Tabulka 11: Vysledné perfuzni parametry F pro rizné délky vektoru TE a referencni hodnotu. Data odpovidaji

jedné mysi v sedmi ROL. Jednotky jsou v [ml/min/100ml]

TE ROIM ROI2 ROI3 ROI4 ROIS ROI6 ROI7

14 27,01 24,93 18,97 24,31 33,45 57,24 63,90
1-5 18,09 15,97 12,71 15,60 25,36 38,72 47,05
1-6 12,21 10,76 9,12 10,96 20,07 27,99 33,36
1-7 9,09 7,95 6,85 8,31 16,11 19,89 25,54
1-8 717 157,86 129,61 6,66 13,82 15,67 19,05
REF 50,58 115,13 31,33 129,49 151,71 139,03 107,32

Tabulka 12: Vysledné perfuzni parametry MTT pro rizné délky vektoru TE a referen¢ni hodnotu. Data
odpovidaji jedné mysi v sedmi ROL. Jednotky jsou v [s]

TE ROI1 ROI2 ROI3 ROI4 ROI5 ROI6 ROI7

1-4 19,64 22,39 28,55 24,63 18,44 10,80 9,43
1-5 29,68 36,48 43,22 39,44 25,86 16,51 13,37
1-6 45,85 55,27 61,59 57,03 34,06 23,16 19,27
1-7 63,63 77,76 83,07 76,63 44,95 33,26 25,54
1-8 84,93 1,54 1,54 96,17 54,63 42,77 35,42
REF 3,72 0,81 7,48 0,40 0,98 0,91 1,68

Data6

Tabulka 13: Vysledné perfuzni parametry F pro rizné délky vektoru TE a referencni hodnotu. Data odpovidaji

jedné mysi v sedmi ROL. Jednotky jsou v [ml/min/100ml]

TE ROIM ROI2 ROI3 ROI4 ROIS ROI6 ROI7

14 47,33 58,15 139,57 175,57 30,13 98,12 97,05
1-5 21,66 174,04 132,39 167,08 122,89 71,70 73,27
1-6 10,94 166,94 14,92 160,84 131,02 52,03 60,22
1-7 7,66 157,39 135,01 147,43 109,75 38,35 48,31
1-8 5,44 148,16 123,93 126,88 86,82 26,77 37,78
REF 133,79 94,91 85,69 94,15 83,08 121,94 123,54

Tabulka 14: Vysledné perfuzni parametry MTT pro rizné délky vektoru TE a referen¢ni hodnotu. Data
odpovidaji jedné mysi v sedmi ROL. Jednotky jsou v [s]

TE ROIM ROI2 ROI3 ROI4 ROIS ROI6 ROI7

14 9,86 5,61 1,02 0,54 10,92 4,36 4,52
1-5 24,42 0,49 1,11 0,51 0,99 6,41 6,35
1-6 49,73 0,40 23,26 0,37 0,35 9,44 7,97
1-7 66,12 0,40 0,94 0,33 0,49 13,31 10,43
1-8 84,59 0,34 1,01 0,56 1,02 20,00 13,51
REF 0,53 0,40 1,10 0,74 0,18 1,03 1,22
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Data8

Tabulka 15: Vysledné perfuzni parametry F pro rizné délky vektoru TE a referencni hodnotu. Data odpovidaji

jedné mysi v sedmi ROL. Jednotky jsou v [ml/min/100ml]

TE ROIM ROI2 ROI3 ROI4 ROIS ROI6 ROI7

14 72,63 156,54 64,05 142,21 65,02 84,16 155,06
1-5 80,04 153,71 59,17 146,71 49,81 85,30 182,52
1-6 104,08 155,44 57,40 152,22 59,63 83,36 184,44
1-7 123,45 165,56 57,04 146,97 63,34 86,38 183,53
1-8 125,50 160,64 55,75 137,89 56,14 84,49 184,23
REF 44,04 73,77 47,53 106,23 19,81 31,76 83,80

Tabulka 16: Vysledné perfuzni parametry MTT pro rizné délky vektoru TE a referen¢ni hodnotu. Data
odpovidaji jedné mysi v sedmi ROL. Jednotky jsou v [s]

TE ROI1 ROI2 ROI3 ROI4 ROI5 ROI6 ROI7

1-4 0,16 1,00 0,09 0,61 0,13 0,01 1,02
1-5 0,17 1,04 0,10 0,18 0,02 0,13 0,62
1-6 0,25 0,92 0,10 0,17 0,12 0,08 0,66
1-7 0,34 0,67 0,10 0,08 0,12 0,17 0,77
1-8 0,97 0,60 0,11 0,65 0,10 0,16 0,76
REF 0,09 0,41 0,11 0,21 0,04 0,06 0,67

Data9

Tabulka 17: Vysledné perfuzni parametry F pro rizné délky vektoru TE a referencni hodnotu. Data odpovidaji

jedné mysi v sedmi ROL. Jednotky jsou v [ml/min/100ml]

TE ROIM ROI2 ROI3 ROI4 ROIS ROI6 ROI7

14 87,52 50,38 103,99 156,05 106,01 113,11 120,90
1-5 63,08 34,51 52,88 103,10 117,98 83,11 90,84
1-6 44,49 19,98 35,04 80,56 72,69 60,63 70,31
1-7 28,11 11,44 26,93 57,35 60,29 49,45 55,80
1-8 0,03 -0,04 0,02 0,04 0,04 0,04 0,04
REF 63,91 63,27 66,20 116,24 127,33 81,05 89,93

Tabulka 18: Vysledné perfuzni parametry MTT pro rizné délky vektoru TE a referen¢ni hodnotu. Data
odpovidaji jedné mysi v sedmi ROL. Jednotky jsou v [s]

TE ROIM ROI2 ROI3 ROI4 ROIS ROI6 ROI7

14 6,22 13,11 4,43 3,72 3,94 3,19 4,01
1-5 8,91 19,34 10,33 6,51 3,37 4,80 5,32
1-6 12,70 36,59 15,96 8,62 5,97 6,79 6,96
1-7 19,77 70,32 20,27 12,53 7,59 8,31 8,79
1-8 0,27 0,13 0,16 0,52 0,39 0,33 0,41
REF 2,89 2,83 2,87 1,48 1,10 1,67 1,83
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Datal0

Tabulka 19: Vysledné perfuzni parametry F pro rizné délky vektoru TE a referencni hodnotu. Data odpovidaji

jedné mysi v sedmi ROL. Jednotky jsou v [ml/min/100ml]

TE ROIM ROI2 ROI3 ROI4 ROIS ROI6 ROI7
14 129,24 83,03 107,61 85,38 58,62 88,81 93,76
1-5 122,22 79,12 118,9 103,92 59,01 94,49 90,24
1-6 117,42 79,59 123,54 109,33 60,66 100,57 94,96
1-7 114,52 71,11 119,05 105,52 60,36 106,34 98,04
1-8 111,63 69,69 118,37 94,93 55,35 110,77 97,6
REF 81,64 48,14 83,79 76,02 30,83 51,52 55,57

Tabulka 20: Vysledné perfuzni parametry MTT pro rizné délky vektoru TE a referen¢ni hodnotu. Data
odpovidaji jedné mysi v sedmi ROL. Jednotky jsou v [s]

TE ROI1 ROI2 ROI3 ROI4 ROI5 ROI6 ROI7

14 0,29 0,68 0,28 1,20 0,11 0,14 0,22
1-5 0,31 0,85 0,28 0,26 0,14 0,21 0,73
1-6 0,29 0,78 0,29 0,25 0,14 0,23 0,44
1-7 0,29 1,07 0,31 0,24 0,14 0,25 0,35
1-8 0,28 1,11 0,31 0,24 0,13 0,26 0,04
REF 0,18 0,79 0,19 0,18 0,05 0,11 0,29

Datall

Tabulka 21: Vysledné perfuzni parametry F pro rizné délky vektoru TE a referencni hodnotu. Data odpovidaji

jedné mysi v sedmi ROL. Jednotky jsou v [ml/min/100ml]

TE ROIM ROI2 ROI3 ROI4 ROIS ROI6 ROI7

14 10,92 62,13 36,42 2,49 87,83 142,97 163,23
1-5 12,45 66,39 6,58 117,09 121,82 133,13 137,35
1-6 13,79 65,79 3,87 93,73 73,39 107,68 113,23
1-7 14,85 42,48 3,02 98,47 59,38 92,08 87,18
1-8 14,20 22,79 2,34 9,27 50,56 73,18 68,08
REF 73,47 76,57 103,10 0,85 70,43 87,88 89,32

Tabulka 22: Vysledné perfuzni parametry MTT pro rizné délky vektoru TE a referen¢ni hodnotu. Data
odpovidaji jedné mysi v sedmi ROL. Jednotky jsou v [s]

TE ROIM ROI2 ROI3 ROI4 ROIS ROI6 ROI7

14 207,79 5,48 12,80 374,36 4,13 3,79 3,20
1-5 146,06 8,02 92,47 0,97 2,85 4,05 4,13
1-6 110,52 9,82 186,79 0,86 5,57 5,27 5,28
1-7 90,66 17,65 283,32 0,96 7,13 6,34 7,29
1-8 88,70 37,83 348,83 33,14 8,65 8,28 9,64
REF 2,96 0,72 0,99 2160,00 2,37 1,55 1,90
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Vyhodnoceni porovnani perfuznich parametria

Vzhledem k tomu, Ze neexistuje zadna skute¢na reference, jen tézko odhadovat, ktery
z odhadl perfuznich parametri se vice blizi realnému stavu. Statisticky lze z tabulek
vyslednych parametri usoudit, Zze ve vétSin€ piipadd vypoclteny parametr F ma se
vzrustajicim poétem echo Casu sestupnou tendenci. OvSem referencni hodnota, vypoctena
metodou konverze bez prokladu echo Casy, ma témer vzdy odliSnou hodnotu parametru, a to
bud’ podstatné vyssi nebo nizsi nez zbylé vypoctené hodnoty. V nékterych ROI u nékterych
dat hodnota parametru osciluje okolo stejné hodnoty nehledé¢ na pouzity pocet ech. U
parametru MTT nelze stanovit, ze ma vétSinoveé sestupnou ¢i vzestupnou tendenci, je tomu
pokazdé jinak nejenom u dat, ale i u ROI v ramci jednéch dat. Stejn¢ jako u parametru F, tak
referen¢ni hodnota u MTT je hodné odli§na od vSech zbylych hodnot. Stane-li se, ze tomu tak

neni, nejvice se blizi hodnotam TE 1-6.

Data jsou hodn¢ zaSsumeéna. V perfuznich odhadech se ¢asto vyskytuji velmi vychylené
hodnoty, zpravidla to byvaji REF, TE 1-4 nebo TE 1-8. Bohuzel odhady perfuznich parametrt
jsou pouze numericka metoda, ktera mize byt zatizena spoustou vypocetnich chyb jako

naptiklad Spatnému naskalovani AIF.
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Z.aver

Metoda DSC-MRI se zabyva dynamickym zobrazovani pomoci kontrastnich latek.
Metoda vyuziva T2/T2* vazené sekvence. DSC-MRI je schopna poskytovat cenné informace,
jak morfologické, tak i fyziologické, a to zejména v mozkové tkani. Perfuzni analyza pomoci

DSC je vyuzivana predevsim pro diagnostiku nadord.

Pro perfuzni analyzu pomoci DSC-MRI se ¢asto vyuzivaji akvizicni pulzni sekvence,
které zaznamenavaji obrazy s riznym TE Casem, tzv. multi-echo sekvence, které jsou schopny
eliminovat vliv T1. Jednou z téchto akvizi¢nich technik je MGE akvizi¢ni sekvence, ktera
vyuziva sérii po sob¢ jdoucich snimku s rozdilnym TE, diky kterym je mozno modelovat unik
kontrastni latky mimo intravaskularni prostor a rekonstruovat signal, krery neni degradovan
T1 efektem.

V kapitole Zpracovani MGE jsem vytvofil program pro nacteni vstupnich multi-echo
dat, které bylo potfeba rozseparovat na jednotlivé echo cCasy, které byly dale pouzity pro
algoritmus konverze intenzity signalu v sekvenci na koncentraci kontrastni latky v sekvenci.
Vytvoril jsem a porovnal nékolik verzi téchto algoritmt, které jsou =zalozeny na
optimaliza¢nich aproximacich klesajicich exponencial, které poskytuji parametr T2*. Diky
tomuto parametrd je mozné provedeni konverze na prubéh koncentrace k.1. se ziskanym AR; a
porovnani koncentranich kifivek pro jednotliva echa s R2* z MGE sekvence a

koncentrac¢nich kiivek s AR;.

V dalsi kapitole byly provedeny simulace signalu T2* na zakladé perfuznich
parametra. Tento signal byl poté uméle zaSumén. A byly provadény zpétné odhady perfuznich
parametri. Byly pouzity dvé techniky konverze. Kvantitativni, jez je zminé€na vySe a
jednodusi verze, kterd uvazuje misto vét§iho pocCtu ech, pouze jedno. Vysledky téchto
simulaci oveéfily funkCnost obou pouzitych konverznich algoritmd pfi zaSuméni SNR =
nekonec¢no. Dale se zvedal pomér SNR a byla pozorovana zména kvality odhadu perfuznich
parametri na sto na sobé nezavislych realizaci zasuménych odhadd pro jednotlivé SNR.
Ukazalo se, ze presnost odhadu zavisi 1 na hodnoté parametru a ne jen na urovni zaSumeni.
Jako pfijatelna hodnota SNR, ktera davala stale spolehlivé vysledky byla vybrana varianta,
kdy pomé&r Signal-Sum, neni pod hranici 20-30.

Nasledné kapitoly se vénovaly realnym objektim, a to krali¢im datim a mySim datim.
Nejprve byly nasnimany krali¢i data (neziva) s riznym poctem a rozestupem echo Casa. Tyto

data jsou staticka, to znamena bez artefaktd, které zptsobuji pohyby (proudéni krve, dychani
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apod.) Tyto obrazy byly opét konvertovany z jasovych obrazi. Ke konverzi byly pouzity
razné pocCty echo Casu a byla pozorovana zména v obrazech. Toto srovnani dalo jasny zaveér, a
to, ze obrazy, kde se pouziva vyS§i poCet echo Cast, jsou mnohem méné zaSumeéné,
kontrastnéjsi a s vy$sim prostorovym rozliSenim. Ukazalo se, ze ¢im vyS§i pocCet ech, tim lepsi
obraz, ale zaroven ¢im véts§i Casovy odstup mezi jednotlivymi echy, tim kvalitnéj§i obraz. V
praktickém snimani, je tato informace ale bezcend, protoze jde-li o dynamické snimani na
zivém objektu, je dulezité mit co nejvyssi Casové rozliSeni. V této kapitole bylo zavérem, ze

minimalni pocet ech pro kvaitni obrazy z hlediska Sumu byl stanoven na pocet Ctyfi a vice.

Dale byly vedoucim prace dodany dynamické sekvence mySich dat, ktera byla opét
konvertovana obéma moznymi zpusoby s cilem zjistit, zda konverze na R, namisto konverze
na AR; ma vibec vyznam a pfipadné kolik echo Casti pouzit. Po fadnych upravach signalu
konverzi byly vykresleny koncentra¢ni kfivky v ROI. Na zéaklad¢ téchto kiivek se ukazalo, ze
pouziti vétsiho pocCtu echo Cast (8) ma kladny vliv na zaSumeéni kiivek a z principu svého
zisku poskytuje pravdépodobnéjsi prubeh koncentrace kontrastni latky v dynamické sekvenci.
Na druhou stranu jsou-li data silné zaSuména, ma pouziti vysSiho poctu ech tendenci
"uviznout" v silném zaSumeni pozd¢€jSich echo Cast a tim padem uplné zdeformovat tvar
kiivky. Tomuto se na pouzitych datech dalo vyhnout pfi pouziti maximalniho poctu ech 6. A
vzhledem k zavérim z testd na krali¢ich statickych datech se volba pouziti 6 echo Cast jevi
jako spravna. U koncentracnich kfivek ziskanych z AR; se zdal patrny vliv T1 relaxace na
tvaru kiivky, kterd sice detekovala nastup kontrastni latky, ale doslo k rychlému odplaveni.
To stejné jako u kiivek ziskanych z prolozené pies nizky pocet echo Cast (které mohou
vSechny byt ovlivnény T1). Na druhou stranu byla-li sekvence hodné zaSuména pouziti této

techniky na nékterych datech se jevilo jako vhodnéjsi volba.

V poslednim kroku byly provedeny perfuzni analyzy a byl pozorovan vliv riznych
druhta konverzi a vliv po¢tu pouzitych echo ¢ast na vypoctené perfuzni parametry. Vzhledem
k tomu, ze neexistuje zadna daveéryhodna reference, byly tyto odhady znac¢né nejisté. Ukazuji,
ze pro vétsinu testovanych dat, se perfuzni parametr méni s poctem pouzitych echo Casi. U
MTT se hodnota zvySuje a u parametru F se meni nedefinované. Parametry z perfuzni analyzy
AR; konverzi vibec nekorespondovaly s parametry puvodni konverze. Pro zisk referen¢nich
hodnot a méfeni by bylo zapotiebi znat presné zaSumeni v jednotlivych snimcich, presnou
fyziologii snimanych objektd (zda neni porusena BBB apod) a provést testovani na mnohem

vetsim objemu dat.

96



Na zakladé poznatkti této prace se da fict, ze provadét konverze obrazii na
kvantitativni T2* obrazy, urCit€ ma smysl, i kdyz je to dalsi krok v celém perfuznim procesu,
coz muze byt potencialnim zdrojem chyb. Provadét perfuzni odhady za pouziti této techniky
bych doporucil ale pouze pro signaly kde je SNR minamalné€ 30. A pii volbé parametrt

sekvence MGE pouzit 6 echo Casu.
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