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ABSTRAKT 
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ÚVOD 

Magnet ická rezonance je v ý z n a m n á zobrazovací metoda, k t e rá se upla tňuje v praxi 

již od konce 70. let. Díky rozvoji výpoče tn í techniky se tato metoda stala ru t inn í 

zobrazovací metodou modern í medicíny. A to nejen zde, široké up la tněn í nachází 

ve spektroskopii při pozorování vni t řn ích struktur zkoumané látky. Exper imentá ln í 

ověření jevu magnet ické rezonance provedli pánové F . Bloch a E . Purcell , za což 

také dostali Nobelovu cenu za fyziku v roce 1952 [1] [2]. 

Výhodou tohoto zobrazení je její neinvazivnost. Mez i hlavní nevýhody p a t ř í vy­

soká pořizovací cena a cena za vyšetření . Použ i t ím kon t ras tn í lá tky můžeme zlepšit 

kvalitu vyhodnocování dat a nalézt struktury, k teré by v na t i vn ím obraze nemohly 

být rozpoznány [1]. 

Existuje několik perfuzních technik M R I , k teré využívají kon t ras tn í lá tky: mezi 

hlavní p a t ř í D C E - M R I a D S C - M R I . Tato práce je zaměřena na D C E - M R I . 

Pro kvan t i t a t ivn í ana lýzu měřených dat je n u t n á znalost ar ter iá lní v s tupn í funkce 

(zkr. A I F ) . T a m á typickou podobu. N a začá tku je zde p r u d k ý ná růs t způsobený 

př íchodem kon t ras tn í lá tky do tkáně . Dochází k vytvoření typického vrcholu. Po té 

kř ivka prudce klesne. Recirkulací dojde k vzniku malého vrcholu a pozvolně klesá. 
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1 M A G N E T I C K Á R E Z O N A N C E 

Magnet ické pole vzniká v okolí každé elektricky nab i t é částice, k t e rá je v pohybu. 

Vztáhneme-l i tento fakt na jev magnet ické rezonance, bude touto elektricky nabitou 

částicí proton, jenž m á k ladný nábo j . Tato částice bude vykazovat magnet ický mo­

ment. Protony se svým k ladným nábo jem neus tá le rotují kolem vlas tn í osy. Tento 

pohyb označujeme jako tzv. spin. Protony v j ád ře si tedy můžeme předs tav i t jako 

e lementární magnety [1]. 

1.1 Fyzikální popis jevu magnetické rezonance 

Pokud m á j ád ro sudý počet nukleonů, magnet ické momenty se vzájemně vyruší a 

j ád ro se tud íž navenek neprojevuje magneticky. Proto pro M R zobrazení využíváme 

j á d r a s lichým p o č t e m nukleonů. Mají tot iž vždy jeden nukleon nepárový. Ten za­

jišťuje, že si j ád ro zachovává svůj magnet ický moment, a interaguje s okolím. A t o m 

vodíku i H je se svým jed iným protonem v j ád ře typ ickým zás tupcem té to skupiny. 

Navíc jeho hojný výskyt ve všech živých tkán ích (lidské tělo je složeno z více jak 60 

% z vody) a jeho poměrně velký magnet ický moment z něj činí objekt ideálně vy­

užitelný pro zobrazování pomocí M R . Další vhodné atomy t é t o skupiny jsou např . : 

i 3 C , i 9 F , 23Na, 3iP [1]. Pokud se atomy nenachází v magnetickou poli , je magnet ický 

moment vyrušen vlivem Brownova pohybu. 

Za normáln ích okolností je orientace rotačních os jednot l ivých p ro tonů (tj. i je­

jich vektorů magnetizace) ve tkán ích zcela nahodi lá , což způsobuje, že se vektory 

magnetizace jednot l ivých a tomových jader navzá jem ruší a t k á ň se navenek chová 

magneticky zcela iner tně (obr. 1.1a). Vystavíme-li však zkoumanou t k á ň v l ivu sil­

ného magnet ického pole, uspořáda j í se všechny protony svými ro tačn ími osami rov­

noběžně se si ločarami vnějšího magnet ického pole. Čás t z nich se us tav í do polohy, 

kdy jejich magnet ický moment je orientován souhlasně, tzv. parale lně se vektorem 

vnějšího magnet ického pole, d r u h á část pak přesně o 180° opačně, tzv. ant ipara le lně 

(obr. 1.1b) [1]. 

Protony takto u spo řádané ve vnějším magne t ickém poli (ať již parale lně nebo 

ant iparale lně) se však nechovají staticky, nýbrž k romě vykonávání ro tačn ího pohybu 

vykazují ješ tě jeden druh pohybu, tzv. precesní pohyb. Ten si můžeme předs tav i t 

jako pohyb po plášt i pomyslného kužele (obr. 1.1c). Frekvence tohoto precesního 

pohybu (tzv. Larmorova frekvence) závisí pouze na dvou faktorech: za prvé na mag­

netických vlastnostech daného a tomového j á d r a (konkrétně na jeho tzv. gyromagne-

t ickém poměru ) , za d ruhé (a to l ineárně) na intenzi tě vnějšího magnet ického pole. 

M a t e m a t i c k ý m vyjádřením tohoto vztahu je tzv. Larmorova rovnice: 
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Obr. 1.1: Orientace rotačních os p ro tonů mimo (a) a v p ř í tomnos t i s ta t ického mag­

netického pole (b), znázornění ro tačn ího a precesního pohybu protonu (c) [10] 

kde OOQ je Larmorova frekvence „precesního" pohybu p ro tonů (v Hz, př íp . v M H z ) , 

7 p ředs tavuje gyromagnet ický poměr a je pro konkré tn í typ atomu kons tan tn í (pro 

vodíkové j ád ro jeho hodnota činí 42,577 M H z / T ) a B0 p ředs tavuje intenzitu mag­

netického pole vyjádřenou v j edno tkách magnet ické indukce (Tesla) [1]. 

Obecně je více p ro tonů paralelních, jelikož mají menší energii než ant iparale lní 

protony. Rozdíl je však velmi malý (kolem 6 pro tonů , pokud m á m e 1000000 antipa-

ralelních p ro tonů) a díky tomuto n e p a t r n é m u p o č t u p ro tonů t k á ň začne vykazovat 

svůj nenulový magnet ický moment. Jednot l ivé tkáně , t í m že maj í různou bioche­

mickou strukturu (a t í m i různou hustotu zas toupen í p ro tonů) , se takto navenek 

projevují různě velkými magne t ickými momenty, a dávají n á m tak zásadní infor­

maci o svém složení. Tato informace se s tává podkladem pro vytvoření M R obrazu 

1.2 Měření vektorů tkáňové magnetizace 
Pro zjištění velikosti vektorů tkáňové magnetizace, manipulujeme s orientací vektorů 

v prostoru (dosud byl vektor tkáňové magnetizace orientován tzv. longiduálně, tj. 

podélně s p r ů b ě h e m siločar vnějšího magnetu). Změna orientace výsledného vektoru 

je d á n a na točen ím z roviny Z do roviny X Y . Do tkáně je vyslán e lekt romagnet ický 

pulz, k t e rý je nositelem energie. Úměrně energii R F pulzu dochází k vychýlení vek­

toru magnetizace. J á d r a můžeme vybudit jen a pouze na Larmorově frekvenci. U 

vodíkových jader je tato frekvence 68,87 M H z při intenzi tě magnet ického pole 1,5 T . 

Jsou-li obě frekvence to tožné , jsou protony schopné absorbovat energii elektromag­

netického vlnění a tento jev se nazývá rezonance (odtud pochází název celé metody -

u0 = 7 • B0 

[lJ-
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magnet ická rezonance). E lek t romagnet ický pulz způsobí , že všechny protony začnou 

vykonávat svůj precesní pohyb koherentně , ve fázi. Jejich magnet ické momenty se 

začnou sumovat i ve směru kolmém na p r ů b ě h siločar vnějšího magnet ického pole, 

čímž dávají vzniknout tzv. př íčné magnetizaci. Důlež i tým faktem je, že tyto dva 

vektory již nejsou orientovány týmž směrem, nýbrž jsou na sebe kolmé. Velikost 

vektoru příčné magnetizace takto můžeme již p ř ímo měři t . Po ukončení působení 

impulsu se celý sys tém ze svého vybuzeného stavu pos tupně vrací do stavu původ­

ního, us tá leného (tzv. ekvilibrium). Tento děj se nazývá relaxace. Vektor podélné 

tkáňové magnetizace nabývá pos tupně zpět svoji původn í velikost. Tento děj je po­

s tupný a proto můžeme p r ů b ě h n á r ů s t u velikosti vektoru podélné magnetizace v ose 

Z graficky znázorni t v jeho exponenciá ln ím p růběhu . Časová konstanta určující, jak 

rychle v dané látce ( tkáni) tento proces probíhá , se označuje T i (v l i te ra tuře můžeme 

najít označení spin - lattice relaxation, tj. relaxace spin - mř ížka) . 

a Podélná 
magnetizace 

Příčná 
magnetizace 

cas cas 

Obr. 1.2: a) Nárůs t podélné magnetizace po excitaci v závislosti na čase (tzv. T i 

kř ivka) , b) Úbytek příčné magnetizace vlivem T2 relaxace v závislosti na čase (tzv. 

T 2 kř ivka) [1] 

Vektor příčné magnetizace se naopak velikostně zmenšuje, jelikož jednot l ivé mag­

netické momenty p ro tonů z t rác í svoji vzá jemnou koherenci, s tále precesují na larm. 

frekvenci. Rychlost tohoto děje n á m popisuje př íčný relaxační čas T 2 a T2*, jehož ve­

likost závisí (stejně jako u Ti ) na chemické s t ruk tu ře zkoumané lá tky ( tkáně) . Tento 

děj bývá označován jako relaxace spin - spin [1]. 

V praxi je složité přesně urči t , v k te rý okamžik je relaxace ukončena, proto 

hodnotu T i definujeme jako dobu p o t ř e b n o u k tomu, aby vektor podélné magnetizace 

získal zpět 63% svojí původn í velikosti. Naopak relaxační čas T 2 definujeme jako čas, 

za k te rý velikost příčné magnetizace klesne na 37 % původn í hodnoty [1]. 

Vysílané e lektromagnet ické pulzy mají různý tvar a sklápěcí úhel, k te rý je úměrný 

energii. Nejčastěji je používán 90° pulz - ten otáčí vektor magnetizace o 90°, anebo 

180° pulz, k te rý všechny paralelní protony otáčí do ant ipara le ln ího postavení , čímž 

způsobuje i změnu orientace vektoru magnetizace o 180° [1]. 

11 



1.3 F I D signál 

Poté co p řes t ane působi t synchronizační efekt e lekt romagnet ického impulsu, protony 

se začnou do původn ího stavu. Úby tkem příčné magnetizace, klesá i intenzita měři­

te lného e lekt romagnet ického signálu, k te rý z t káně vychází , a k te rý je indukován v 

X Y cívce. Tento typ signálu, jehož maximum naměř íme těsně po skončení elektro­

magnet ického pulzu, a k te rý v p r ů b ě h u relaxace pos tupně klesá k nule, se nazývá 

„Free Induction Decay" - F I D signál. Je to nej jednodušší vyšetřovací metoda, kte­

rou lze při vyšetřování pomocí M R použí t , a k t e rá t ím, že indukuje na př i j ímacím 

zařízení - an téně - měř i te lný signál, n á m dává informaci o složení zkoumané tkáně . 

Časový interval mezi jednot l ivými pulsy se označuje T R , z angl. „Repet i t ion Time" 

Dobu mezi jednot l ivými impulsy (TR) však můžeme zkrá t i t . Bude-l i čas mezi 

dvěma 90° impulsy natolik krá tký, že t káně nestačí získat zpět podé lnou magnetizaci 

v plné míře , bude se signál př i j ímaný z různých tkán í po d r u h é m impulsu lišit podle 

toho, jak velký byl vektor podélné magnetizace v různých tkán ích v okamžiku, kdy 

byl vyslán nový impuls. Čím je to t iž vektor podélné magnetizace v okamžiku nového 

pulsu větší, t í m je i vektor příčné magnetizace po novém pulsu větší a t í m silnější 

signál z dané t káně zaregistrujeme. Naopak u t k á n í s pomalou relaxací (dlouhým 

časem Ti ) zaznamenáváme v takovém př ípadě pouze signály odpovídaj ící menš ím 

h o d n o t á m navozené příčné magnetizace. 

Velikost vektoru př íčné magnetizace jsme schopni měř i t , a jsme schopni zobra­

zit rozdíly v její in tenzi tě v různých tkán ích s různými hodnotami časů T\. T í m t o 

dokážeme od sebe odlišovat tkáně , k teré se liší svými re laxačními časy T\ a vzniká 

tkáňový kontrast. Č ím větší bude rozdíl hodnot časů T i u jednot l ivých tkán í , o 

to více s t upňů šedi budou tyto t káně ve výs ledném obraze odlišeny. Takový typ 

zobrazení označujeme jako T\ - vážený obraz (z angl. Xi-weighted image) [1]. 
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2 P O S T U P K O N T R A S T N Í H O V Y Š E T Ř E N Í D C E -

M R I 
D C E - M R I (z angl. Dynamic contrast-enhanced Magnetic Resonance Imaging) je 

perfuzní zobrazovací metoda magnet ické rezonance, k t e rá slouží k zobrazení funkce 

tkán í za použi t í kon t ras tn í látky. Využit í je předevš ím v klinické onkológii. Touto 

metodou můžeme získat data, k teré n á m detekují patologické procesy, např . pri­

márn í a metas ta t i cké tumory, záně ty a ischemii. Správným posouzením dat můžeme 

pozorovat progresi léčby. Metoda je založena na intravenózni aplikaci paramagne-

tické kon t ras tn í lá tky do krevního oběhu pacienta. Změnu intenzity signálu M R na 

čase můžeme detekovat pro každý voxel získaného obrazu. Velikost intenzity signálu 

M R závisí na lokální koncentraci kon t ras tn í lá tky [3, 4, 5]. 

2.1 Postup analýzy 

Data získané z měření M R jsou u k l á d á n a ve specifickém formátu. T í m t o je zaručeno 

bezproblémové zpracování dat. P r v n í m krokem analýzy je zkonvertovat naměřené 

data na signál úměrný koncentraci kon t ras tn í látky. K e konverzi je vhodné použí t 

program, k te rý umožňuje navíc i vizualizaci naměřených dat (obr. 2.2), perfuzní 

analýzu a odhad křivky A I F . 

F igu re 1: A IF e s t i m a t i o n 

- I npu l f i le 

Rath: 

-T issue se lec t ion - set t ings 

— Est imat ion m e t h o d 

( • ) Manual selection 

O Multichannel estimation 

O Optimal Parker Estimation 

O Estimation through AUC 

O Estimation tor mouse data (3*exp) 

O Estimation tor phantom data (GVF) 

Method pa rame te r s 

Add new selection 

Load mask 

Save mask 

- Output f i l e -

Path: 

Obr. 2.1: Hlavní panel programu DCE-Sof t a panel pro odhad A I F . 

Již při konverzi je vhodné definovat oblast zájmu, na které je možno očekávat 

ar ter iá ln í voxely. Samotné výpoč ty jsou rychlejší a navíc tak mohou být vyřazeny z 
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v ý p o č t u voxely z šumových oblast í . Výběr zájmové oblasti p rob íhá v okně, kde je 

možno nahlížet do jednot l ivých sn ímků sekvence M R . Kl iknu t ím pravé část i myši 

na snímek dos táváme koncent rační kř ivku daného pixelu. 

Obr. 2.2: Vizualizace pacientských dat. 

Znalost kř ivky A I F je důleži tá pro perfuzní analýzu, díky níž můžeme zobra­

zovat p rů tok krve u rč i tým sledovaným mís tem. Metody perfuzního zobrazení jsou 

založeny na analýze časových p r ů b ě h ů koncentrace kont ras tn ích lá tek v lidském or­

ganismu. J e d n á se o velmi důleži tou diagnostickou metodu, díky níž jsme schopni 

včas diagnostikovat situaci, k t e r á by vedla k poškození důležitých orgánů jako je 

srdce nebo mozek kvůli nedos ta tečnému, nebo špa tnému prokrvení [12]. 

2.2 Kontras tn í látky 

Kont ras tn í lá tky zkracují re laxační časy T i , T-i i T J . J e d n á se o paramagne t ické 

substance, k teré t ím, že zkracují čas 7\ , dávají v 7\ vážených obrazech silnější signál 

z těch tkání , do k te rých tato l á tka proniká. Naopak zkrácení re laxačního času T 2 

vede k zeslabení signálu, protože kon t ras tn í lá tky dříve zrelaxují, t akže v okamžiku 
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měření dochází u T2/T2 vážených obrazů k rychlejší z t r á t ě koherence - obraz proto 

bude lokálně tmavší . Naopak u Tí váženého obrazu vektor magnetizace se v rá t í dříve 

do rovnovážného stavu - po překlopení do roviny X Y je jeho velikost vyšší - mí s t a 

v obrazu jsou ideálně světlejší než v na t i vn ím obraze. 

Kon t r a s tn í lá tky dělíme do několika skupin dle molekulární hmotnosti. Skupiny 

s menší molekulární hmotnos t í pronikaj í do extracel lulárního ext ravaskulárn ího pro­

storu nejsnáze (obr. 2.4). 

Mezi nej používanější kon t ras tn í lá tky pa t ř í gadolinium vázané na diethylentria-

m i n p e n t a a c e t á t (zkr. D T P A ) , pod komerčním názvem se tato l á tka jmenuje Mag-

nevist. Dále je běžně používanou kon t ras tn í lá tkou Gadovist [1]. 

Dotarem Prohance Gadovist 

Obr. 2.3: S t ruk tu rn í chemické vzorce běžně využívaných kontas tn ích lá tek pro M R 

[H] 

Kromě gadolinia se pro účely zvýšení tkáňového kontrastu při M R používají i 

další kovy (např . železo, mangan, chróm) vázané ve s tabi lních sloučeninách (tzv. che-

lá tech) . Zmíněné kovy zůstávají pevně vázány v těch to sloučeninách až do okamžiku 

vyloučení z organismu, čímž se eliminuje jejich toxicita [1]. 

2.3 Kinet ika nízko molekulárních kontrastních lá­
tek 

Nízkomolekulární kon t ras tn í l á tka difunduje z krevního řečiště do extracel lulárního 

ext ravaskulárn ího prostoru (zkr. E E S ) dle velikosti p r ů t o k u krve, permeability cévní 

s těny a velikosti ploch umožňující perfuzi. Zde je p ř í t o m n a řádově minuty až hodiny 
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@ 

Malé molekuly 
kontrastní látky 
MW < lkD 

@ 

Strední m olekuly 
kontrastní látky 
M W = 1-60 kD 

Na proteiny vázané 
kontrastní látky 
MW = 1 kD 

Velké molekuly 
kontrastní látky 
MW > 60 kD ' 

USPIO 
M W > lOOkD 
Velikost 10-50 nm 

Liposomy 
Velikost 50-400 nm 

Obr. 2.4: Rozdělení kont ras tn ích látek [13]. 

a posléze se vylučuje ledvinami. P r ů c h o d kon t ras tn í lá tky buněčnou m e m b r á n o u 

záleží na velikosti jejich molekul do E E S . Čas př íchodu kon t ras tn í lá tky po aplikaci 

injekce můžeme popsat veličinou B A T (z angl. Bolus Ar r iva l Time) [5]. 

Akumulace kon t ras tn í lá tky v E E S závisí na velikosti jejich molekul. Za p ředpo­

kladu, že kon t ras tn í l á tka je dobře smíšena ve vaskulárn ím p lasmat ickém prostoru, 

můžeme kinetiku kon t ras tn í lá tky popsat následují rovnicí: 

dCe(t) 
dt 

K TRANS [cp(t) - ce(t)\ (2.1) 

kde ve je objem E E S , Ce(t) je p r ů b ě h koncentrace kon t ras tn í lá tky v čase v extra-

cellulárním ex t ravaskulá rn ím prostoru ve, Cp(t) je p r ů b ě h koncentrace lá tky v čase v 

kapi lá rn ím vaskulárním p lasmat ickém prostoru vp, a KTRANS J e objemová přenosová 

konstanta mezi vp a ve(obr. 2.5) [5]. 

K t r a n s je parametr, k t e rý není j ednoznačně definován. Záleží na podmínkách , 

k teré při ději nastanou a k t e r á veličina bude dominan tn í - jestli p r ů t o k krve F, 

nebo permeabilita kapi lární s těny PS. Pokud však do t káně pronikne nedos ta tečné 

množs tv í kon t ras tn í látky, K t r a n s bude rovno: 

K t r a n s = F-p- (1 -HCT), (2.2) 

kde F je p r ů t o k krve a HCT hematokrit (obvykle bude hodnota kolem 0,4). Chceme-

l i v rovnici b r á t v úvahu permeabilitu, dos táváme: 

K trans E • F • p- ( 1 - HCT), (2.3) 
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Kapilární vaskulární plasmatický prostor, v p 

Extracellulární extravaskulární Vnitrobuněcný prostor 
prostor, v ? 

Obr. 2.5: Hlavní složky podílející se na distribuci kon t ras tn í lá tky v tkán i [5] 

kde E je ex t rakční frakce udávající procento kon t ras tn í látky, k te ré extravazuje při 

p rvn ím p růchodu [5]. 

Pro mí ru odtoku kon t ras tn í lá tky z extracel lu lárního ext ravaskulárn ího prostoru 

definujeme konstantu objemového odtoku: 

kep = Ktrans/ve. (2.4) 

Veličiny kep, ve a B AT jsou parametry zbytkové funkce Impulse residue function 

(zkr. IRF(tj), kterou definujeme jako odezvu na jednotkový impulz. Tato veličina 

se vyskytuje v rovnici, pro popis koncentrace oblasti zá jmu v čase CROIÍÍ)'-

Cnoiit) = CAIF * Fp • IRF(t), (2.5) 

kde CAIF koncentrace kon t ras tn í lá tky v p lazmě vyživující tepny, Fp je p rů tok 

plazmou a IRF(t) je odezva na jednotkový impuls. Symbol * předs tavuje matema­

tickou operaci konvoluce. 

Ve zdravém mozku se nachází oblasti, přes k teré kon t ras tn í l á tka nemůže projí t 

z krevního řečiště do mezibuněčného prostoru. To je způsobeno hematoencefalickou 

bar iérou (z angl. Blood-Bra in Barrier). Narušení B B B u mnoho nemocí způsobí , že 

nízkomolekulární kon t ras tn í l á tka se shromažďuje v ex t race lu lá rn ím prostoru a na 

T i váhovaném obrazu dojde ke zvýšení intenzity signálu M R . Tento fakt je podložen 

klinickou s tudi í [5]. 
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Příč iny narušen í B B B se liší dle patologie. Může j í t o záněty, ischemické p ř í h o d y 

t r auma t i cké zranění mozku. P r a v d ě p o d o b n ě nej častější př íčinou jsou však tumory. 

Celý tento děj je složitý a čás tečně souvisí se sekrecí angiogenezi podporuj íc ích 

molekul (např . vaskulární endotel iální růs tový faktor), k teré jsou odpovědné za růs t 

nových cév. Avšak s a m o t n á angiogeneze nevysvětluje narušení B B B [5]. 

S t ředem zájmu pro D C E - M R I studie je vývoj a zhodnocení nových diagnostic­

kých p o s t u p ů s včasnou diagnostikou nemoci [5]. 
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3 ARTERIÁLNÍ V S T U P N Í F U N K C E 

Důležitost ar ter iá lní v s tupn í funkce plyne z rovnice popisující vztah mezi p r ů b ě h e m 

koncentrace kon t ras tn í lá tky v oblasti zájmu v čase CROI a koncent rační kř ivkou 

CAIF 2.5. 

Pro získání mikrocirkulárních p a r a m e t r ů t káně při m e t o d ě D C E - M R I je n u t n á 

znalost v s tupn í ar ter iá ln í funkce (angl. arterial input function, zkr. A I F ) . Je to 

časový p r ů b ě h koncentrace kon t ras tn í lá tky ve vyživující t epně sledované tkáně . 

Větš inou není j ednoduché urči t kval i tně lokální A I F , a to z technických, nebo ana­

tomických důvodů (náhodný šum, pohyb pacienta, časová ná ročnos t ) . Jelikož je A I F 

zašuměná , p rok ládáme j i v praxi m a t e m a t i c k ý m modelem. T í m získáme stabilnější 

odhady pro perfuzní analýzu. Je však p o t ř e b a pracovat s modely opa t rně a důk ladně 

nastavovat počá tečn í odhady a meze opt imal izačních p a r a m e t r ů , aby nedocházelo k 

š p a t n ý m závěrům. Modelování A I F se také používá pro tes tování nových technik na 

reálných, nebo modelovaných datech: fantomy, nebo nové farmakokinetické modely 

[6] [7]-

3.1 Metody detekce A I F 

Manuáln í metody výbě ru A I F jsou časově náročné a vlivem lidského faktoru varia­

bilní. Au toma t i cká detekce A I F je tedy v h o d n á z důvodu nízké časové náročnos t i . 

Jednot l ivé au tomat i začn í metody jsou opt imalizovány pro danou anatomickou ob­

last. 

3.1.1 Rozměření signálu 

Pracujeme ze souborem D C E - M R I dat, reprezentující velikost intenzity kont ras tn í 

lá tky v pozorované tkán i dle p a r a m e t r ů (x, y, z a t). V některých př ípadech data 

prochází předzpracováním. To zahrnuje filtraci a vyhlazení signálu. [7]. 

Pokud hodno t íme kř ivku vizuálně, můžeme urči t ar ter iá ln í kř ivku dle její obecné 

podoby - p r u d k ý ná růs t koncentrace a následné klesání, jenž vytvoř í typický vrchol. 

Takto můžeme odlišit a r ter iá ln í kř ivku od venózní, k t e r á je širší a vykazuje pozdější 

př íchod kon t ras tn í látky. Tkáňové kř ivky jsou také širší a výška vrcholu je menší . 

[8] 

Určení A I F je tedy spojeno s v izuálním zhodnocen ím koncent rační časové křivky 

(zkr. C T C ) v oblastech vni t řn í krční tepny (lat. arteria carotis interna), nebo s t řední 

mozkové tepny (lat. arteria cerebri media). Tyto postupy jsou však náchylné k myl­

n ý m výs ledkům a je n u t n é zajistit zkušenou obsluhu, vybírající oblasti zájmu ve více 
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řezech obrazu. Navíc je zde riziko, že p růměrování většího p o č t u voxelů obrazu vede 

k detekování méně kval i tní A I F . [8] 

CAIF = f(t) 

t [ s ] 

Obr. 3.1: Ilustrace typické A I F kř ivky [7] 

Pac ien tský da tový soubor 4D D C E - M R I definujeme pomocí jasu: 

SI = f(x,y,z,t), (3.1) 

kde x a, y jsou souřadnice v obraze, z je poloha řezu a t je čas. 

Vyhlazenost signálu z koncent rační kř ivky můžeme zjistit dle parametru Rough-

ness A C ( í ) : 

AC(ť) = [T(Cn(t))2dt. (3.2) 
Jo 

Ten je možno získat provedením d r u h é derivace signálu a nás lednému v ý p o č t u 

plochy pod křivkou (viz. rovnice 3.2). T í m t o krokem ods t r an íme zašumělé oblasti. 

Tkáňové voxely větš inou vykazují nejnižší hodnoty ploch pod křivkou AUC. V l ivem 

ar te fak tů při procesu akvizice dat může být koncent rační kř ivka deformována. A 

proto, pokud kř ivka nevykazuje typický tvar A I F křivky, není j i možné považovat 

za A I F . 
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3.2 Detekce A I F založená na analytických mode­
lech 

3.2.1 Parkerova funkce 

Pro zhodnocení koncentrační kř ivky použijeme m a t e m a t i c k ý model, j ímž kř ivku pro­

ložíme. T í m t o procesem získáme odhadované parametry, k teré vypovídaj í o p r ů b ě h u 

kont ras tn í lá tky d a n ý m voxelem. 

10 

8 

5 2 3 
t ( m i n ) 

Obr. 3.2: Parkerova funkce [14]. 

Matemat ické modely mohou bý t reprezentovány Parkerovou funkcí, k t e rá je nej-

vhodnějš í pro modelování pacientských dat, avšak obsahuje mnoho p a r a m e t r ů , jenž 

celý proces detekce ar ter iá lních voxelů časově a výpoče tně znevýhodňuje . Navíc je 

tato funkce náchylná na lokální ex t rémy a obzvláště pro nízký poměr s igná l / šum 

(SNR) . Proto se běžně využívá z jednodušených ma tema t i ckých funkcí, k te ré se mo­

hou různě modifikovat, dle požadovaného p r ů b ě h u A I F křivky. Parkerovu rovnici 

můžeme popsat rovnicí: 

CAIF® = £ 
Ar 

i=0 0"„V27T 
• exp • -

j t - T n 

2o* + 
a • exp •(—j3ť) 

l + e x p - ( - s ( í - r)) 
(3.3) 

21 



kde An, Tn a an jsou parametry pro optimalizaci, a a (3 jsou ampl i tudové a 

zpožďující parametry exponenciální část i rovnice a s a r jsou parametry sigmoidiální 

části rovnice [9]. Z rovnice vyplývá složení Parkerovy funkce ze dvou gaussových 

funkcí a z exponenciálně-s igmoidní funkce. 

3.2.2 Exponenciální funkce 

Nejjednoduší model A I F z dat myší je klesající exponenciální funkce, kterou můžeme 

popsat následující rovnicí: 

s = a • e C-(ť-ťo) (3.4) 

kde t je čas, koeficienty a, c a t0 jsou paramatry modelu. 

8 

1 2 3 4 5 
t (min) 

Obr. 3.3: Exponenciá ln í funkce. 

3.2.3 Exponenciálně-l ineární klesající funkce 

Exponenciá ln í klesající funkci můžeme sloučit s l ineárně rostoucí funkcí: 

(3.5) 

kde t je čas, t\ je zpoždění a koeficienty a,c, to jsou parametry modelu. 
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Obr. 3.4: Exponenciálně- l ineární klesající funkce. 

3.2.4 Gamma variate funkce 

Další možnost í jak modelovat A I F je využi t í gamma variate funkce (zkr. G V F ) 

popsanou následující rovnicí: 

kde t J G CclS cl koeficienty a, b, c i , C2 a to J s o u parametry modelu. 

3.2.5 Hybr idn í funkce 

Větš inou se využívá modifikace několika jednoduchých funkcí, a to t í m že se sčítají se 

zpožděním. Pokud modifikujeme gamma variate funkci, exponenciální faktor nahra­

díme souč tem dvou exponenciálních faktorů. Tuto funkci označujeme jako hybridní . 

Můžeme j i popsat následujícím vztahem: 

s = a • (t — to) b • e C l - ( í - í o ) (3.6) 

s = a • (t - t0)b • (e-Cl-{t-to) + d • e-C2-(t-to)) (3.7) 

kde t J G CclS cl koeficienty a, b, c i , c 2 , <i, t 0 jsou parametry modelu. 

Běžně se využívá i součet gamma a hybr idní funkce [6]. 
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Obr. 3.5: Gamma Variate funkce. 

3.3 Cluster analýza 

Detekce A I F může být zaj iš těná automatickou metodou s použ i t ím algoritmu cluster 

analýzy. Její výhodou je rychlost (okolo 10 sekund), reprodukovatelnost a konzis­

tentnost. Reprodukovatelnost znamená , že pokud provedeme měření několikrát za 

sebou, vždycky bychom měli dostat stejné výsledky. Tato metoda př ináš í velké zlep­

šení ve vyhodnocování perfuzních obrazů a m á veliký potenciá l ve využi t í v klinické 

praxi pro diagnost ikování mozkové mrtvice a také cerebrovaskulárních onemocnění 

[8]. 

V p ř ípadě mozkové mrtvice, snížená koncentrace kon t ras tn í lá tky v ischemických 

oblastech je opožděna a tak můžeme tyto oblasti detekovat díky lokální A I F , jejichž 

koncentrační kř ivky musí být prozkoumány. Toto je první krok au tomat ického algo­

r i tmu pro získání lokální A I F . [8] 

Pro au tomat ické odlišení koncentračních křivek ar ter iá lních a venózních se po­

užívá shluková ana lýza za p ředpok ladu , kdy Euklidovské vzdálenost i mezi t ěmi to 

kř ivkami jsou velké. Cluster analýzu v tomto p ř ípadě je vhodné provádět metodou 

k — means, kdy kř ivky rozdělíme do k skupin, kde každá skupina obsahuje křivky 

s p o d o b n ý m tvarem. J e d n á se o nehierarchický algoritmus. Je to v h o d n á metoda 

pro řešení tohoto problému, navíc není časově ná ročná a nastavuje se při ní málo 

p a r a m e t r ů . [8] 
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4 R E A L I Z A C E D E T E K C E A I F 

4.1 Pacientská data a jejich příprava 
Pro tes tování hlavní část i algoritmu byla použ i t a anonymní pac ientská a fantomova 

data z ískána v rámci grantu G A C R G A P 102/12/2308 z Masarykova onkologického 

ús tavu v Brně . Myší data byla poř ízena v Ús tavu přístrojové techniky Akademie 

Věd ČR, pracoviš tě Brno. Tento formát je složen ze struktur datal, data2, kde jsou 

uložena n a m ě ř e n á data a struktury in f o, obsahující informace týkající se samotného 

měření . 

- Input file 

Path: F Í D r < j p b o x l B P _ V Š » 1 l 

File: pBC25M2013m_DCE_secO5_inp.mat B r o w s e 

-Convers ion - set t ings 
Number of f rames: 120 

• Con 1 

® T l - w e i g h t e d multiple-FA FLASH 

O T 1 - w sighted multiple-TR FLASH 

O T 1 - w sighted multiple-Tl SR FLASH 

O T 2 - w sighted 
O u s e 

i Convers ion 

Number of f rames to skip: 

Phase eh coding s teps before k=0: 

TR nf acquisition sequence: 

Number of precontrast f rames [incl. 
sk ipped): 

• • • 
Tes t o n RQI ] ® Complete m o v e r s ™ 

O Calculation Df T1 map 

Start convers ion O Conversion o f dyn . seq . 

- Output f i le 

Path: F í lDropb t>x \BP_VŠW1\ 

File: pac25042O13m_DC E_s e c 0 5 _ i n p _ c o n _ 1 4 0 5 2 9 . m a t 

Annotat ion: 

Obr. 4.1: Panel pro konverzi nač tených dat v programu DCE-Sof t . 

Pro odhad A I F kř ivky je nejprve p o t ř e b a naměřené data načíst do stávajícího 

softwaru pro perfuzní analýzu a zkonvertovat je na signál úměrný koncentraci kon­

t r a s t n í lá tky v cévách (obr. 4.1). Konverzi je možno provést akvizičními technikami 

Tl-weighted multiple F A F L A S H , T R Flash nebo T I S R Flash. V programu lze 

nastavit oř íznut í počá tečních snímků, u k terých ješ tě nedošlo k ustá lení vektoru 

magnetizace. P ř e d samotnou konverzí je možno sekvenci vizuálně zhlédnout a sledo­

vat t í m výrazné změny b ě h e m měření . Pro zrychlení v ý p o č t u nemus íme konvertovat 

celý průřez snímku, ale můžeme vybrat oblast zájmu (obr. ??) . 
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S konver tovanými daty můžeme dále pracovat v pracovním bloku A I F Selection. 

Zde je možno detekovat A I F několika způsoby dle původu dat a záměru uživatele. 

Metody Manuá l selection a Multichannel selection jsou původn í součást í programu 

a metody Opt imal Parker method, Detection through area under curve, A I F for 

mouše data a G V F for phantom data jsou mnou realizované algoritmy. 

4.2 Použi té algoritmy 

Nej důležitější složkou programu jsou algoritmy optimalizující koncent rační kř ivku 

m a t e m a t i c k ý m modelem. Tento proces je zahájen nač t en ím souboru dat a odha­

dováním p a r a m e t r ů popisující výsledný model. Odhad p a r a m e t r ů funguje na zá­

kladě nel ineární metody nejmenších čtverců. Důleži tou funkcí t é t o realizace je funkce 

Isqnonlin. P ř e d započe t ím samotného v ý p o č t u je n u t n é nas tavení počátečních od­

h a d ů a mezí dle charakteru signálů. 

Obr. 4.2: Proložení koncentrační kř ivky m a t e m a t i c k ý m modelem G V F . 

Modely je možno získat na základě t ř í ma tema t i ckých funkcí popsaných v te­

oretické část i práce: Gamma varriate funkce, součet t ř í exponenciálních funkcí a 

Parkerova funkce(obr. 4.4). P r v n í funkce je v h o d n á pro fantomová data, d r u h á pro 

data z ískaná z myší a t ř e t í pro pacientské data. 

Jelikož implementované ma tema t i cké modely vykazovaly časový posun, bylo 

nu tné algoritmy navrhnout tak, aby automaticky dokázali modely posunovat v ča­

sové oblasti. U Parkerovy funkce byl posun odhadován a v rovnici p ř ímo odečí tán, 

u zbývajících dvou funkcí bylo nu tné provést konvoluci modelu s úzkou Gaussovou 
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File Edit View Insert Tools Desktop Window help 
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čas[s] 

Obr. 4.3: Proložení koncentrační křivky m a t e m a t i c k ý m modelem 3 * E X P [15]. 

křivkou. Výsledný model byl navíc normal izován z důvodu zachování stejné ampl 

tudy. 

F igu re 1 

File Edit View Insert Tools Desktop Window Help 
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cas Tsl 
100 120 

Obr. 4.4: Proložení koncentrační kř ivky Parkerovou funkcí. 
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4.3 Uživatelské prostředí 
Po v ý p o č t u p a r a m e t r ů v uživatelském programu DCE-soft se dle metody odhadu 

A I F otevře uživatelské rozhran í k te ré obsahuje mapy detekovaných oblast í . Blokové 

schéma pro algoritmy založené na ma tema t i ckých funkcích popsaných v předešlé 

podkapitole je na obr. 4.5. Jelikož urči té hodnoty p a r a m e t r ů mohou odpovída t ob­

lastem reprezentující arterie, uživatel může nastavit omezení t l ač í tkem slider a t ím 

redukovat mimo-ar te r iá ln í oblasti. Hodnota meze se nastavuje t lač í tkem slider pod 

konkré tn í mapou daného parametru. 

Pseudomapy 

Zkonvertované Výpočet 
optimalizačních 

parametrů 

Mapy 
Detekce AIF 

data 

Výpočet 
optimalizačních 

parametrů parametrů 
Detekce AIF 

i i 

Nastaveni 
prahu Uložení AIF 

Obr. 4.5: Blokové schéma pro algoritmus metody Opt imal method. 

Pro výběr urči té p ředpok ládané oblasti se zde nachází t lačí tko R O L Lze volit, 

z jaké mapy chceme provést výběr oblasti zájmu. T í m můžeme opět eliminovat 

detekci šumových oblast í a zpřesnit t í m výsledný odhad A I F křivky. Pokud některý 

z p a r a m e t r ů nesplňuje očekávání uživatele, lze mapu vyřad i t odk l iknu t ím t lač í tka 

checkbox. Výsledné detekované oblasti splňující kr i tér ia p a r a m e t r ů jsou zobrazeny v 

poslední m a p ě vpravo dole. Detekované oblasti ve všech m a p á c h jsou reprezentovány 

bílou barvou. 

Pro snadnější orientaci a předs tavě , jakou škálu hodnot jednot l ivé parametry 

reprezentují , je zde možnos t zobrazit pseudobarevné mapy. Opě t je zde možnost 

nastavit horn í mez, aby byl i vyřazeny ze zobrazení ex t r émní hodnoty. 

Po nas tavení mezí a p ř í padnému výběru zájmové oblasti je zde možnost uložit 

A I F kř ivku do specifického formátu , z ískanou zprůměrován ím koncentračních křivek 

z detekovaných oblast í . Soubor je uložen do stejného adresáře , z k te rého byla nač tena 

zkonvertovaná data. 

Je zde možnost p růběžně b ě h e m nas tavování mezí p a r a m e t r ů A I F kř ivku kont­

rolovat (obr. 4.6). V grafu je uvedena amplituda a časové umís těn í A I F křivky. 
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Obr. 4.6: Blokové schéma druhého algoritmu. 

Metoda OptimalParkermethod je založena na v ý p o č t u opt imal izačních para­

met rů . Mez i parametry Parkerova modelu p a t ř í parametry pro optimalizaci AI, tl 

a a, ampl i tudové a zpožďující parametry exponenciální části rovnice a a parametr 

sigmoidiální části rovnice r . Z koncenrační kř ivky je možno odvodit další parametry: 

hrubost kř ivky (tzv. roughness), plocha pod koncent rační křivkou A U C . 

Metoda Estimationf ormousedata(3 * exp) je založena na optimalizaci modelem 

d a n ý m souč tem tř í exponenciálních křivek. Do výsledné mapy p a r a m e t r ů můžeme 

získat: amplitudy exponenciálních křivek A\, A-i, A3, časové konstanty t\, ti, Í3 a 

časový posun p. 

Metoda E stimationf orphantomdata(GV F) je založena na optimalizaci mode­

lem G V F . Výslednými o d h a d n u t ý m i parametry jsou: amplituda tmax. 

alfa, časový posun p, plochapodkíivkouAUC, a a hrubost koncentrační křivky 

roughness. 

Poslední metoda EstimationthroughAUC je založena na kriteri ích dvou para­

m e t r ů - plochy pod křivkou AU C a časové poloze amplitudy křivky. Navíc je zde 

signál koncent rační kř ivky před v ý p o č t e m umocněn . T í m se mohou zvýrazni t arte-

riální voxely. Lze opět zobrazit oblast zájmu R O L A I F kř ivka je zde zobrazována 

automaticky (obr. 4.7 ). Blokové schéma t é to metody je uvedeno na obr. 4.8. 
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Obr. 4.7: Uživatelské pros t ředí pro metodu EstimationthroughAUC. 

Zkonvertované Umocněni Výpočet plochy 
data signálu pod křivkou Detekce AI F Uloženi AI F 

Nastaveni 
prahu 

Obr. 4.8: Blokové schéma druhého algoritmu. 

4.4 Vizualizace výsledků 

4.4.1 Testování algoritmu na myších datech 

Pokud do softwaru nahrajeme myší data a budeme je optimalizovat metodou Es­

t imation for mouse data (3*exp), na obr. 4.9 je zobrazena mapa p a r a m e t r ů . Pro 

získání vhodné A I F kř ivky byly nastaveny tyto meze: 

A1 = 4 , 3 7 8 e - ° 0 6 , 

A2 = 6 , 7 6 5 7 e - ° 0 5 , 

A3 = 9 , 5 e - ° 0 5 , 

T i = 0,001, 

T 2 = 0,0045, 

T3 = 0,015 a 

p = 0,1. Výsledná A I F kř ivka 'je zobrazena na obr. 4.2. 
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Hodnůta prahu Nastavení prahu Hodnota prahu Nastavení prahu Hodnota prahu Nastavení prahu Hodnota prahu Nastavení prahu 

Obr. 4.9: Zobrazení mapy p a r a m e t r ů naměřené na myši. 

Obr. 4.10: Zobrazení A I F kř ivky naměřené na myši. 

4.4.2 Testování algoritmu na pacientských datech 

Testováni byly 3 anonymní pacienti. Optimalizace koncentračních křivek byla pro­

vedena Parkerovou funkcí. 

Počá tečn í odhady p a r a m e t r ů optimalizace byly u všech pac ien tů stejné: 

A1 = 0,48, 

a = 0,04, 

T i = 0,42, 

a — 3, 

roughness = 0,25, 
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tau = O, 32 a 

AUC = 0,2. 

U pacienta č. l byly nastaveny tyto mezní hodnoty p a r a m e t r ů : 

A1 = 0,028, 

a = 0,05, 

T i = 0 ,54 , 

a - 0,13, 

roughness = 0,19, 

tau = 45,5 a 

AUC = 0,001. 
Výsledná mapa p a r a m e t r ů a A I F kř ivka jsou vyobrazeny na obr. 4.11 a 4.12. 

0 028339 <r I _ij 0050411 l | | »| 0.54247 4 I *J 013699 _l{_[ 

Obr. 4.11: Zobrazení mapy p a r a m e t r ů u anonymního pacienta č . l . 

U pacienta č.2 byly nastaveny tyto mezní hodnoty pa rame t rů : 

A i = 0,014, 

a = 0,05, 

T i = 0,48, 

a = 0,47, 

roughness — 0 , 1 , 
tau = 16, 78 a 

AUC = 0,03. 

Výsledná mapa p a r a m e t r ů pacienta č.2 je vyobrazeny v příloze na obr. A . 2 . 

U pacienta č.3 byly nastaveny tyto mezní hodnoty p a r a m e t r ů : 

A1 = 0,014, 

a = 0,05, 
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Obr. 4.12: Zobrazení A I F křivky u anonymního pacienta č.l (vlevo) a anonymního 

pacienta č.2 (vpravo). 

T i = 0,48, 

a = 0,47, 

roughness = 0,1, 

tau = 16,78 a 

AUC = 0,03. 

Výsledná mapa p a r a m e t r ů pacienta č.3 je vyobrazeny v příloze na obr. A . 3 a 

A I F kř ivka na obr. 4.13. 

File Edit View insert l oo l s Desktop Window Help 

Amplituda = 
0.0077239 
ias = a  

q a y i k \ % f? s g Á -sins • d _ 
AIF křivka 

8 

7 

6 

5 

20 40 60 100 120 

Obr. 4.13: Zobrazení A I F křivky u anonymního pacienta č.3. 

Ukázka pseudobarevné mapy p a r a m e t r ů se nachází v příloze č . l . 
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5 ZÁVĚR 

Cílem mé práce bylo prostudovat problematiku získání v s tupn í ar ter iá lní funkce pro 

perfuzní analýzu a vytvoření algoritmu pro její s tanovení . Data pro její s tanovení 

byla z ískána kon t r a s tn ím vyše t řen ím metody D C E pomocí magnet ické rezonance. 

V rámci práce byly vytvořeny 4 algoritmy pro odhad A I F křivky, jenž m á dů­

ležitý v ý z n a m pro perfuzní analýzu a vypovídá o různých vlastnostech v ar ter iál-

ních ana tomických oblastech, k teré měř íme. Mez i nej důležitější pa t ř í p rů tok krve. 

Algoritmus pracující na základě Parkerovy funkce je vhodný pro pac ientská data. 

Algoritmus využívající součet t ř í exponenciálních rovnic je vhodný pro myší data. 

U těch to a lgor i tmů je velký důraz kladen na s tanovení počá tečních o d h a d ů parame­

t r ů ma tema t i ckého modelu a na s tanovení jejich mezí, jelikož povaha dat může být 

různá. 

Algor i tmy jsem implementoval do uživatelského pros t ředí Matlab, kde je možné 

díky práhování vypoč tených p a r a m e t r ů získat A I F křivku. Kř ivku je možno ulo­

žit a dále s ní pracovat. Pro z jednodušenou práci v pros t řed í je možné jednot l ivé 

parametry zobrazit v pseudobarevném režimu. 
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S E Z N A M SYMBOLŮ, VELIČIN A Z K R A T E K 

M R Magnetic Resonance - magne t ická rezonance 

M R I Magnetic Resonance Imaging - zobrazování magnet ických rezonancí 

F I D Free Induction Decay - volná doznívající indekce 

T R Time to Repeat - opakovací čas excitace 

D C E - M R I dynamické zobrazení magnet ické rezonance za použi t í kon t ras tn í lá tky 

(z angl. Dynamic Contrast Enhanced M R I ) 

D T P A d ie thy len t r i aminpen taace tá t 

B B B hematoencefal ická bar iéra - Blood-Bra in Barrier 

E E S Extravascular-Extracellular space - extracel lulární ex t ravaskulárn í prostor 

-£\~TRANS přenosová objemová konstanta 

A I F Arter ia l Input Function - ar ter iá lní v s tupn í funkce 
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Obr. A . 2 : Zobrazení mapy p a r a m e t r ů u anonymního pacienta č.2. 

Obr. A .3: Zobrazení mapy p a r a m e t r ů u anonymního pacienta č.3. 
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