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Abstrakt

Tato bakalarska praca sa zaoberd DTI vySetrenim. Diftizny tenzorovy model zobrazovania
pomocou magnetickej rezonancie je moderna diagnostickd metdoda vyuzivana hlavne pre
zobrazenie priestorového vztahu ur€itej neurénovej drahy mozgu.

Préca je rozdelend na tri hlavné Casti. Prva Cast’ obsahuje teoreticky ivod MRI, DTI a literarne
reSerSe z jednotlivych vedeckych ¢lankov, ktoré sa zaoberaju DTI experimentami. Druhd Cast’
prace sa zaoberd reSerSom elektronickych clankov pre vyber vhodnej akvizicie. Na zdklade
prestudovanych clankov boli vybrané parametre, ktoré sa vylepSia poCas merani na fantéme.
V tret'ej Casti sa na zaklade vysledného akvizicného protokolu vykondvaji merania a dita sa

spracujd v roznych softvéroch.

Klicova slova

magnetickd rezonancia, DTI-zobrazeni tenzora diftizie, anizotropnad S§truktura a prislusné

indexy, difizny tenzorovy model, programové rozhranie

Abstract

This bachelor thesis deals with DTI examination. The diffusion tensor model of magnetic
resonance imaging is a modern diagnostic method mainly used to visualize the spatial
relationship of a particular neuronal pathway of the brain. The work is divided into three main
parts.

The first part contains the theoretical introduction to MRI, DTI and literary research from
individual scientific articles dealing with DTI experiments. The second part of the thesis deals
with the search of electronic articles to choose the right acquisition. Based on the articles being
studied, parameters were selected and polished during the measuring of the phantom. In the
third part, the measurements are done on the basis of the resulting acquisition protocol and the

data is processed in various software.
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UVOD

Zobrazenie tenzorov diftzie (diffusion tensor imaging, DTI) je pomerne nova technika
vySetrenia magnetickou rezonanciou, ktora je v sucasnej dobe ako jedina schopné zobrazit
blizsie Strukturalne detaily bielej hmoty mozgu.

Prva Cast prace sa venuje ivodu do problematiky magnetickej rezonancie. Je popisany
jej fyzikalny jav, relaxa¢né mechanizmy T1 a T2, jednotlivé typy budiaceho signalu, sposoby
akvizicie a rekonstrukcia obrazu.

Dalsie (stale teoretické) Gasti sa venuju technickym aspektom zobrazenia tenzorov
difizie. K pochopeniu spravania sa molekdl je nutné spomenut’ Brownov pohyb, ktory je
neustaly neusporiadany chaoticky pohyb Castic. V tejto Casti prace je struCne definované
izotropné a anizotropné médium. V dalSej Casti prace sa zaoberd iba anizotropnymi
Struktirami, pretoze je normdlna biela hmota mozgu vyrazne anizotropicka.

Tretia kapitola prace sa zaoberd kédovanim signdlu magnetickej rezonancie (MR) pre
difiziu. Pre vychylenie proténov zich rovnovaznej polohy pouzivame rdzne gradienty
magnetického pol'a. Rozsirenejsi experiment je napriklad pulznym gradientovym spin-echom.

Stvrta kapitola je zamerana na anizotropn §truktaru tkaniva. Najprv je popisany vplyv
anizotropnej Struktiry a d’alej jednotlivé indexy anizotropie. Jeden z najdolezitejSich indexov
je ADC (apparent diffusion coefficient), s ktorym sa budeme zaoberat’ 1 pri praktickej Casti
préace.

Piata kapitola popisuje difizny tenzorovy model a jeho vlastnosti. Model je symetrickd
matica Cisel rozsahu 3x3, ktord bude charakterizovat' posuny v 3D priestore. V praci su
spomenuté narocnejsie pripady, ako je elipsoid difizneho tenzora, alebo zvlastny pripad
matice, tzv. Eigensov systém. V druhej polovici tejto kapitoly s zdkladné informécie o odhade
difdzneho tenzora.

Zobrazenie tenzorov difizie vyuzivame Casto pre predoperacné vySetrenie. NajCastejSie
sa jednd o vySetrenie mozgu, obli¢iek alebo inych organov.

Prakticka Cast tejto semestralnej prace zahfia navrh akvizi¢ného protokolu pre meranie
preklinickych dat. Protokol bude vytvoreny na zaklade reSerSu dostupnych clankov. Protokol
bude vyuzity v nadvézujicej praci pre toto preklinické meranie.

Siedma kapitola je ivodom do realizdcie merania. V jednej tabulke si zhrnuté vSetky
parametre, ktoré ndm budu sluzit’ pri navrhu akvizi¢ného protokolu pre nase meranie.

V 6smej kapitole je popisand procedira nastavovania parametrov na difdznom
fantéme, kym sa nedopracovalo k spravnym parametrom. Dalej kapitola obsahuje popis
predpriprav a vSetky vykonané kroky merania.

Deviata kapitola obsahuje popis prestudovanych softvérovych nastrojov. Vysledné data
zo vSetkych softvérov budi analyzované v programe Matlab. Su popisané v desiatej kapitole.

Poslednym krokom bude diskusia o vysledkoch, ktord zahfia porovnanie vysledkov
medzi softvérovymi ndstrojmi.



1 ZAKLADNE PRINCIPY MR

Zobrazovanie magnetickou rezonanciou je neinvazivna vySetrovacia metdda. Zacala sa
rozvijat od konca 70. rokoch a v dnes$nej dobe sa stava nenahraditelnou sicast'ou vySetrovacich
metdd, ktoré st vyuzivané modernou lekarskou vedou. K zobrazovaniu pomocou MRI vyuzivame
jadrd atémov s neparnym nuklednovym Cislom. Neparny nukleén zaist'uje, ze si jadro zachova
svoj magneticky moment a kvoli tomu sa k okoliu chova magneticky. NajcCastejSie sa vyuziva

atém vodiku, pretoze so svojim jednym atémom je typickym zastupcom spominanej skupiny.

1.1 Orientacia osi a zakladné pohyby

Pri normélnych okolnostiach je orientdcia rotacnych osi jednotlivych proténov v
tkanivich celkom ndhodn4, ¢o spdsobuje, Ze sa magnetické momenty atdmovych jadier navzdjom
ru$ia a tkanivo sa chova magneticky iba inertne. Pokial by sme vystavili skimané tkanivo vplyvu
silnému magnetickému pol'u, vSetky protény zo svojimi rotaCnymi osami by sa usporiadali
rovnobezne so silo¢iarami vonkajsieho magnetického pol'a (vid. Obrazok 1). Urcité mnozstvo
proténov sa ustdli do polohy, ked’ je ich magneticky moment orientovany paralelne s vektorom

vonkajSieho magnetického pola. Druha Cast’ proténov presne o 180 ° opacne, tzv. antiparalelne

[1].

Obr. 1: Orientacia rotaénych osi jednotlivych proténov mimo a v pritomnosti statického magn. pola
[1]

Antiparalelné usporiadanie je energeticky narocnejsi stav, preto je takto orientovanych
proténov o nie¢o menej, nez protéonov usporiadanych paralelne. Keby boli obi dva pocty rovnaké,
vyrusil by sa thrnny magneticky moment a tkanivo by sa opéat’ chovalo magneticky neutralne.
Ale vd’aka tomu, ze to tak nie je, tkanivo za¢ne vykazovat svoj ihrnny magneticky moment, t;.

tkanivo sa chovd magneticky. Takto usporiadané protony vo vonkajSom magnetickom poli sa
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nechovaju staticky. Protény so svojimi kladnymi ndbojmi neustéle rotuji okolo vlastnej osi, tento
pohyb oznacujeme ako tzv. spin. Protény vykazuju eSte jeden druh pohybu tzv. precesiu (vid'.
Obrazok 2). Ide tiez o rotacni pohyb, kedy rotujuici protén esSte sam krizi okolo pomyslenej osy.
Frekvencia tohoto precesného pohybu, tzv. Larmorova frekvencia z4visi od dvoch faktorov. Za
prvé na magnetickych vlastnostiach atémového jadra a za druhé na intenzite vonkajSieho
magnetického pol'a. Matematickym vyjadrenim tohoto vztahu je tzv. Larmorova rovnica [1].

Obr. 2: Rotacény a precesny pohyb proténov [1]

Pocas MRI experimentu je naSou ulohou zistit velkost’ vektora tkanivove] magnetizécie.
Toto docielime zmenenim orientdcie uhrnného vektora tkanivovej magnetizdcie v priestore
(zatial bol vektor tkanivovej magnetizdcie orientovany tzv. Longitudidlne, tj. pozdizne
s priebehom silocCiar vonkajsieho magnetu). Takymto spdsobom sa vektor dostane von zo zékrytu
do silného pol'a MR magnetu a pre vonkajSieho pozorovatela ,,zviditeI'ni,, jeho vel'kost’, ktord uz
bude mozné zmerat. Prakticky, aby sme protény vychylili zich pdvodnej ustdlenej polohy,
musime im dodat’ urcité mnozstvo energie. NajdolezitejSie je, aby bola energia dodand v takej
podobe, ktord st protény schopné prijat’. Do tkaniva vysielame elektromagneticky impulz, Cize
vlnenie, ktoré je nositelom danej energie. Aby bol prenos energie dokonaly, zvolime takd
frekvenciu, ktord je rovnaké s frekvenciou precesného pohybu proténu — Larmovou frekvenciou.
Pokial’ budu obe frekvencie také isté, tak bude protén schopny absorbovat’ energiu. Tento jav sa
nazyva rezonancia. Vysielany elektromagneticky impulz spdsobuje, ze niektoré paralelne
usporiadané protony absorbuji energiu a prechadzaji do energeticky bohatSieho, antiparalelného
stavu (vid. Obrazok 3). Elektromagneticky impulz ma eSte jeden efekt. Pretoze samotné
elektromagnetické vlnenie je periodicky jav, jeho predana energia je tiez periodickd, tzv. fazovita.
Doteraz protény vykondvali precesiu okolo siloCiar dplne nezdvisle od seba. To znamena, ze sa
chovali viac-menej chaoticky. Vysledkom bolo, Ze ich magnetické momenty sa navzdjom rusili

a vel'kost vektoru ich prie¢nej tkanivovej magnetizacie bola nulova. Vplyvom impulzu sa protény
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v rdmci precesie prestani pohybovat’ réznymi smermi a zaCinaju vyvolavat precesny pohyb
synchrénne, vo faze. Ich magnetické momenty zacinaju posobit’ v jednom smere. Vysledkom je
vznik vektoru prie¢nej tkanivovej magnetizacie, ktord sa pochopitelne to¢i okolo siloCiar

magnetu MR. Velkost’ prie¢nej magnetizacie uz mozeme priamo zmerat [1].

Obr. 3: Uginok elektrom. impulzu na precesny pohyb proténov a nasledna postupna strata prieéne;j
magnetizécie [1]

Akondhle impulz skonci, cely systém sa zo svojho vybudeného stavu postupne vracia do
povodného stavu. Tento jav sa nazyva relaxdcia. Akondhle je radiofrekvencny signal ukonceny,
jadra vplyvom relaxa¢nych mechanizmov s definovanymi intervalmi T1 a T2 (vysvetlené d’alej)
sa vracaju do zdkladného stavu termodynamickej rovnovahy. Su€asne s tymto nidvratom prebieha
emisia elektromagnetického vlnenia na frekvencii, ktor4 je charakteristickd pre dané jadro atému,
tzv. FID / echo signdl (Free Induction Decay / echo) nebol volne indukovany signél, ktory sme
schopni namerat. Velkost FID / echo signdlu je imernd poctu rezonujucich jadier, ktoré boli
vybudené a je merand na prijimacej cievke. FID signdl je eSte vahované relaxacnymi Casy T1, T2
alebo prietokom vybudenych atémov. Pretoze popisany jav vzbudil do rezonancie cely objem
snimanej scény v magnetickom poli a v poli vysielacej i prijimacej RF cievky, vyuziva sa
gradientné magnetické pole, ktoré vzbudzuje do rezonancie jadrd iba vo zvolenej tomografickej
rovine (pozicné kédovanie na ose z). Tak teda budd do vysSich energetickych stavov vybudené
len protény, ktoré su na vhodnej pozicii v smere — z gradientného pol'a Gz. Pre ziskanie celistvého

FID/echo signélu, potrebujeme d’alSie gradientné pole v smere osi x a'y [1].

1.2 Relaxa¢né mechanizmy javu MR

Stav termodynamickej rovnovdhy je dany dvoma zdkladnymi vlastnostami. Absencia
komponentu vektora magnetizacie v transverzdlnej rovine a velkost vektora magnetizicie v
pozdiznom smere. Termodynamickd rovnovdhu dalej charakterizuji dva zdkladné typy
interakcie: spin-mriezkova (pozdizna relaxdcia) a spin-spinovd (prietna relaxdcia). Tieto
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interakcie (straty energie) sa dajui kvantitativne hodnotit’ pomocou relaxacnych casov T1 a T2
alebo relaxacnych rychlosti 1/T1 a 1/T2. Dobu potrebnud k dosiahnutiu 63 % povodnej vel'kosti
Mz reprezentuje T1 (¢asova konStanta). Doba potrebnd k dosiahnutiu 37 % je dand T2 [2].

1.2.1 Spin-mriezkova interakcia

Polas relaxdcie sa vektor pozdiZne tkanivovej magnetizacie postupne vracia spitf k svojej
povodnej velkosti. V chvili, ked prestaneme proténom dodavat energiu v podobe
elektromagnetického vlnenia nie je ziadny dovod, aby d’alej zotrvavali v energeticky narocnejSom
antiparalelnom stave. Protdny svoju prebytocnu energiu postupne preddavaji okoliu a budd
obnovené ich paralelné usporiadania. Tento jav nie je jednorazovy, ale postupny. Priebeh nérastu
velkosti pozdizne magnetizacie mozeme v Gase graficky znazomif v jeho exponencidlnom
priebehu. Casové konstanta, ktora uréuje, ako rychlo sa v danej latke alebo tkanive tento proces
odohrava sa oznacuje T1. V literatire ju Casto najdeme v suvislosti so spin-lattice relaxation.
Relaxdcia T1, ktord nastane po aplikdcie 90° RF impulzu zévisi od teploty, viskozity prostredia a
od koncentracie proténov. Velkost relaxacného Casu T1 je tak dand rychlostou relaxacného
mechanizmu. Cim je magneticky $um vidsi, tym vyssia je rychlost’ relaxdcie. T1 relaxécia je

zavisla od vel'kosti Larmorovej frekvencie, resp. Bo [2].

M =] = —m e e e e e = = = =
M, (0|
M,(0) - - M.
rm.-H Tlln{l M:’d ’}

Obr. 4: Pozdizna relaxécia

Obr. 5: Mechanizmus T1 relaxacie [3]



1.2.2 Spin-spinova interakcia

Ked prerusime elektromagneticky impulz, tak prerus§ime aj jeho synchronizacny efekt.
V systéme nezostane ziadna sila, ktord by proténom ddvala pre ich precesiu tzv. jednotkovy
krok, vplyvom ktorého by vSetky protony vo faze vykondvali svoj precesny pohyb s absoltdtne
rovnakou Larmorovou frekvenciou. Vd’aka drobnym nehomogenitdim v magnetickom poli MR
magnetu a tiez vplyvom slabych magnetickych poli vznikajicich v okoli tkaniva, sa jednotlivé
protény zacinaju od tejto frekvencie postupne odchylovat. Protény postupne stratia svoju
prieCnu magnetizaciu, az ju stratia uplne. Rychlost tohto deja nam popisuje tzv. prieCny
relaxaCny Cas T2. Velkost' relaxacného Casu T2 zavisi od chemickej Struktury latky alebo

tkaniva. Tento jav sa tiez oznacuje ako relaxdcia spin-spinova [1].

MK‘I"

tas — »

Obr. 7: Mechanizmus T2 relaxacie [3]

1.3 Jednotlivé typy budiaceho signalu:

Jeden z najvyuzivanejSich typov signalu oznacujeme ako 90 stupiiovy pulz. Ked sa
pocet paralelnych proténov rovna poétu antiparalelnych proténov, tak pozdizna tkanivova
magnetizdcia uplne zmizne, a postupne mozeme zaznamenavat tzv. prieCnu magnetiziciu.
Mozme povedat’, ze sa thrnny vektor tkanivovej magnetizdcie sklonil o 90 stupiov. Taky
elektromagneticky impulz, ktory otoci tkanivovii magnetizaciu o 90 stupiiov sa nazyva 90
stupfiovy pulz. Existuje aj menej pouzivany tzv. 180 stupiiovy pulz, ktory vSetky nadpocetné

paralelné protony otoCi do antiparalelného postavenia [1].
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1.3.1 FID signal

VoI'ne indukovany signél (Free Induction Decay) je signdl na cievke prijimaca a poddva
nam informdciu o snimanej scéne. Po aplikacii 90° RF impulzu (alebo iny, ktory vychyli vektor
magnetizdcie Mz z rovnovaznej polohy) sa vektor magnetizicie preklopi do roviny x, y.
Velkost pridu na Larmorovej frekvencii, ktory sa indukuje v cievke prijimaca v dosledku
vektora magnetizdcie je imernd vektoru magnetizacie. FID signdl je aktivni presne tak dlho,
kym neddjde k dplnej strate fazové koherencie spinajicich jadier v dosledku priecnej relaxécie
T2. Jeho okamzitd vel'kost vyjadrujeme ako zavislost’ My od Casu. [2]

Je to vlastne najjednoduchsia vysetrovacia metdda, ktoru mézeme pri MR vySetreniach
pouzivat. Indukuje ndm na prijimacom zariadeni na anténe-meratelny signal, ddva ndm

informacie o zlozeni skimaného tkaniva [1].

FID ¢
N e
N e "2 coswpt
\\ _t.’;.
T‘Z

/\/
o\/\/v

Obr. 8: FID (Free Induction Decay) [2]

/

v

1.3.2 Spin Echo (SE)

Tato metdda vyuziva k budeniu kombinaci (90° + 180°)...(90° + 180°) RF pulzu. Po
ukonéeni 90° RF impulzu sa pozdizna magnetizcia preklopi do transverzdlnej roviny (x,y)
(obr. 5), a je generovany FID signal. T2 relaxa¢ni mechanizmus narusuje fazovi koherenciu
elementarnych dipdlov. Preklopenim elementarnych dipdlov po aplikdcii 180° RF impulzu,

dochadza k ich opdtovnému sfazovaniu a opit’ je generovany echo signal [2].

180° pulz v naSom pripade sluzi ako pruzna stena, od ktorej sa protony odrazaja spat
pri svojej precesii. Preto sa vySetrovacia sekvencia, pri ktorej sa pouziva 90° a 180° pulz
nazyva spin-echo sekvencia. Je to jedna z najvyuzivanejSich vySetrovacich sekvencii, ktoré
pouzivame pri MR, pretoZze ndm umoziiuje zobrazit' tkanivové Struktury podl'a relaxa¢nych
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casov T1 a T2 a tiez podla proténovej hustoty. Spin-echo sekvencia pozostava z nasledujicich
krokov: 90° pulz >>Cakat’ TE/2 >>180° pulz >> Cakat TE/2 >>prijimanie signdlu. Tento
algoritmus sa pravidelne opakuje viackrat po sebe. Faktorom, ktory nam urcuje, aka bude
vel'kost prie¢nej magnetizacie v danom tkanive po aplikacii 90° pulzu nam udéava vzdialenost’

casového intervalu medzi dvomi 90° pulzami tj. TR (Time to Repeat) interval [1].

90°RF |_|15;»:>'- RF
[] .s

L TE

A

Obr. 9: SE sekvencia [2]

1.3.3 Gradientné echo (GE)

Gradientné techniky nepouzivaju refokusa¢né 180° RF impulzy, ale magnetické
gradientné pole. Toto pole moduluje lokdlne magnetické pole na vyssiu a nizSiu hodnotu, tym
sa zvyS$i a znizi Larmorova frekvencia v smere pdsobenia gradientu. FID signdl tito zmenu
zaznamend ako rychle rozfdzovanie transverzdlnej magnetizicie. Ndsledne sa aplikuje ten isty
gradient, ale v opacCnej polarite a dojde k spitnému sfazovaniu elementadrnych magnetickych

dipdlov a k generdcii gradientného echa [2].

Tato sekvencia zacina 90° RF pulzom, ktory sklopi vektor magnetizacie do roviny xy.
K vyvolaniu echa je tu ale na rozdiel od SE techniky pouzity gradient mag. pol'a namiesto
d’alSieho pulzu (vid’. Obrazok 10). Ak je k mag. polu Bg pridané gradientné mag. pole, budd
susediace protony precedovat s mierne odliSnou Larmorovou frekvenciou. To spdsobi
rozfizovanie jednotlivych spinov. Nasleduje gradient s opaénym znamienkom, ktory znovu
sfazuje jednotlivé spiny a tim vyvold echo. Na rozdiel od SE techniky pokles amplitidy echo
signdlu oproti amplitidy FID signdlu je zavisly od relaxacného Casu T2* a obrdzok teda bude
T2*-vdhovany [1].
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Obr. 10: Aplik4cia gradientového echa [4]

14 Akvizicia dat

Podl'a Johansen-Berg a. Behrensa [6] MRI dita ziskavame na zdklade pulznych sekvencii,
teda dopredu casovo naplanovanych aplikéacii radiofrekvencnych pulzov a gradientov
magnetickych poli, ktoré sa pouzivaju na vytvaranie signdlu, priestorové kédovanie a kontrolu
kontrastu. Pridavné gradienty magnetickych poli sa v pulznych sekvenciach pouzivaju v
pripadoch difuzneho zobrazenia na zvySenie citlivosti sekvencie na difuziu. Podla predpisu
uplnych sekvencii zapiname a vypiname jednotlivé cievky, kde sa meni magnetické pole. Pulzna
sekvencia udéava, ako bude vysledny obraz vyzerat’ a aké informacie bude obsahovat’. V procese
akvizicie vyuzivame vonkajSie magnetické pole Bo a vysoko-frekvenéné radio impulzy
(oznacované VF alebo RF), obe tvorené skenerom MRI. Pre urenie miest vzniku MRI signalu
sa vyuzivaju informécie o zmenach frekvencie, zmenach faze, roznych dobach prijmu signalu z
roznych Casti snimanej oblasti a znalost’ vzdialenosti bodu vzniku signalu od prijimajicich cievok
[44].

Pri aplikdcii samostatného RF impulzu vznikd FID (free induction decay) signdl.
Aplikovany 90° RF impulz prevrati vektor magnetizicie do transverzdlnej roviny, kde sa
jednotlivé spiny rozfazuju, ¢o detegujeme ako FID signal. Naslednou aplikaciou d’alsieho RF
impulzu, a to 180°, sa prevrati tato rovina, a rychlejsie aj pomalSie precesujuice spiny sa vratia do
svojej povodne] polohy, ¢im sa spitne sfazuji. Tymto postupom je definovana zakladna
sekvencia s ndzvom spin echo (SE). SE predstavuje regenericiu stratenej fazovej informdcie

spinov poéas FID rozpadu. Dalej moZzeme do sekvencie aplikovat gradienty, ktoré maja tri hlavné
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funkcie, a to vyber tzv. “rezu“ —slice selecting, kodovanie obrazu (fazové ¢i frekvencéné) a difuzne
vazenie [6].

Gradient magnetického pola je variacia v magnetickom poli, vzhl'adom na polohu.
Tvoria linearne zmeny v hlavnom magnetickom poli v troch ortogonalnych smeroch casto
popisovanych ako Gx(t), Gy(t) a Gz(t). Ich matematickym zahrnutim do magnetického pol'a
vznika rovnica tvaru (1) [6].

(x,y,2) = (0,0, Bg) + G, (O)x + G, (t)y + G,(t)z (1)

Jednorozmerny gradient magnetického pol'a je variantou vzhl'adom na jeden smer, zatial
¢o dvojrozmerny na dva smery. NajuzitoCnejsi typ gradientu v zobrazovani magnetickou
rezonanciou je jednorozmerny linearny gradient magnetického pol'a. Jeho aplikéaciou napriklad v
smere osy x bude magnetické pole Bo zva¢Sené prave v tomto smere. Rez sa vybera v pripade, ze
je sucasne aplikovany RF impulz aj gradient. Poloha rezu je urcena frekvenciou RF pulzu pri¢om
hrubka excitovaného rezu zavisi na frekvenénom pasme RF pulzu a sile gradientu [6].

Gradienty vyuzité k fazovému ¢i frekvencnému kodovaniu pracuju na rovnakom principe,
ale vyuzivaju sa pre iné ucely. Vsetky gradienty v dobe aplikacie doCasne zmenia rezonancénu
frekvenciu protonov, ¢im nastava zavislost’ frekvencia na polohe, z ktorej sa odvadza frekvencné
kédovanie. V momente vypnutia gradientu, sa protony vrétia do svojich povodnych precesnych
frekvencii, pricom vsak stratia alebo ziskaju fazu vzhl'adom na referen¢ny stav. Nastava tu posun
fazy oznaceny @, ktory je imerny vel'kosti aplikovaného gradientu. Rotujice magnetické polia
tvorené precesujucimi spinmi indukuja prad v prijimacich cievkach (podl'a Faradayovho zakona),
umiestnenych v tesnej blizkosti pacienta. Tento prud je zakladom MRI obrazov a ovplyviiuje jas
obrazu. Sila indukovaného pradu, a teda jas kazdého voxelu (3D ekvivalent k pixelu, vznika
pridanim tretiecho rozmeru, teda hrdbky), zdvisia na koherencii fidzy a precesie spinu (a
samozrejme na vlastnostiach voxelu) [6].

MRI signdl sa stdva citlivym k diftizii pomocou 2 ostrych pulznych gradientov
magnetického pola. In vivo difuzne zobrazovanie je zvicSa zalozené na dvakrat refokusovane;j
variante Pulsed-Gradient Spin-Echo (PGSE) (vid'. Obrdzok 11), sekvencie ¢o umoziuje nulovat
ucinky exponencialne sa rozpadajicich Foucautovych pridov, spdsobenych meniacimi sa
gradientnymi pol'ami. Sekvencia PGSE nemé dobre definovany difuzny koeficient D. Je to
vlastne povodné Stejskalovo a Tannerovo, PGSE c¢ize sekvencia spin echo obohatend o dva
identické gradientné pulzy, priom uvazuje obdiznikové impulzy, kde intenzitu gradientu

vyjadrujeme ako g, dobu trvania 6, a dobu separacie tychto gradientov A nizsie[45].
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Obr. 11: PGSE [46]

Meranie zalozené na Spin Echu s pulznymi gradientami méze byt modifikované v
podobe tvaru pulznych gradientov, ktoré nie vzdy musia mat obdiZnikovy tvar. Boli navrhnuté
sekvencie s lichobeznikovymi gradientami ¢i pol-sinusovymi. Tie zabezpecuji hladsi nabeh aj

ukoncenie pulzu, zmierfiuju virivé prudy ¢i celkovo znizuji deformaciu obrazu [47].

Johansen-Berg a Behrens uvadzaju difuzne vazenie v jednom smere alebo vo viacerych.
Pri jednosmernom vazeni po excitacii nasleduje bipolarny gradient, ktory doda kazdému
precesujicemu spinu v prvom kroku pozitivnu proporciondlnu fazu k jeho priemernej pozicii
a v druhom zas naopak negativnu. Sucet tychto faz je rovny rozdielu pozicii. Ak by bol do
stredu tejto sekvencie medzi gradienty zasadeny RF impulz, prevrati fizu indukovani prvym
gradientom tak ze oba maju rovnaku polaritu. Celkovo mozeme difuzny koeficient D v
hociktorom smere pocitat’ z dvoch skupin dat a to Sp kde je gradientnd amplitida rovnd nule a
SD s nenulovy gradientom v Zelanom smere merania. V pripade viacsmerného vazenia je
potreba premerat’ SD v roznych smeroch. Ked’ ide o meranie difiizie v N smeroch a uz prebehlo

meranie So, No-krat je potreba nazbierat’ dita pre SD v (N+NO) pripadoch [6].

Marcon d’alej odkazuje na akviziciu difuznych dat pomocou gradientného echa ¢i
echoplanarneho zobrazenia EPI. Pri gradientnom echu (GRE) su podstatou sekvencie dva
gradienty opacnej polarity ako bolo popisané. Z Obr. 12 aj v pripade GRE moze ist o viac
typov priebehu [47].
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Obr. 12 Gradientny echo, obdiznikovy a pol-sinusovy priebeh [47]
Meranie pomocou echo plandrneho zobrazovania (EPI) sa pouziva pri potrebe

rychleho ndberu dat. Navrh sekvencie ju predurcuje k zapisu hodnét do k-priestoru (fazovy-
priestor) z I'ava do prava s cyklickym opakovanim. Je to jeden y beznych spdsobov

nazbierania k-priestoru. Tato metoda zabezpecuje vyssiu intenzitu obrazu a spominanu rychlu
akviziciu dat. [47]

Obr. 13 Jeden z principov ziskavania hodndt k-priestoru [48]
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1.4.1 AKkvizicia s kontrastnou latkou

Dosiahnuté vysledky ovplyviiuje pri merani mnoho faktorov. Okrem volby
kontrastnych latok a ich koncentracie je ovplyvnené meranie hlavne vol'bou pulznej sekvencie.
Vdaka rozdielnym pulznym sekvencidam mozno ovplyvnit predovSetkym vysledné vahované
snimky, ale aj priestorové rozliSenie, mnozstvo §umu, & dizku samotného merania.
Vysledkom sd T1 ¢i T2 vdhované sekvencie obrazov rezu zdujmovej oblasti v Case, ako je

mozné vidiet na Obrazku ¢. 14 [5].

Obr. 14 Sekvencia obrazov rezu zdujmovej oblasti v ¢ase [5]

1.4.2 T1-vazeny obraz

Dobu medzi jednotlivymi impulzmi vSak mdzeme skratit. Pokial bude TR medzi
dvoma 90 stupfiovymi pulzmi tak kratky, Ze tkanivo nestihne zist spit pozdizne magnetizicie
v plnej miere, signdl prijimany z réznych tkaniv sa po druhom impulze bude lisit. Lisit’ sa bude
podra toho, aky vel'ky bol vektor pozdiznej magnetizicie v réznych tkanivach vo chvili, kedy
bol vysielany novy impulz. Cim je vektor v okamihu nového pulzu vasi (&im rychlejie
prebieha v tkanive relaxdcia proténov, ¢im je kratsi ¢as T1), tym je aj vektor priene tkanivove;j
magnetizacie po novom pulze vacsi a tym silnejsi signal z daného tkaniva zaregistrujeme.
Naopak u tkaniv s pomalou relaxdciou (dlhym casom T1) zaznamenavame v takom pripade iba
slabé signdly, ktoré odpovedaji mensim hodnotim navozenej priecnej magnetizacie. Pokial
sme schopny namerat velkost vektoru prieCnej magnetizicie a sme schopny vyhodnotit
rozdiely v jeho intenzite v roznych tkanivach s roznymi hodnotami ¢asu T1, dokazeme od seba
odligit tkaniva, ktoré sa lisia svojimi relaxaénymi ¢asmi T1. Cim vé&sia bude hodnota rozdielu
casu T1 u jednotlivych tkaniv, o to viac stupriov Sedi budu tieto tkaniva vo vyslednom obrazu
odlisitelné (tkanivovy kontrast). Tento typ zobrazenia oznacujeme, ako T1-vazeny obraz

z angl. T1-weighted image [1].

16



Obr. 15: Zhodna vysledna velkost vektora prieCnej magnetizacie u dvoch tkaniv s rdznymi
relaxacnymi ¢asmi u sekvencie s dlhym opakovacim ¢asom TR [1]

Obr. 16: Rozdielova vysledna velkost’ vektora prie¢nej magnetizacie u dvoch tkaniv s rdznymi
relaxaénymi ¢asmi v pripade sekvencie s kratkym opakovacim ¢asom TR [1]

143 T2-vazeny obraz

Okrem T1 vazenych obrazov mozno vytvorit prisluSnymi pulzovymi sekvenciami i T2
vazené obrazy. Cielenymi pulzovymi sekvenciami sa daju tieto jednotlivé charakteristiky tkaniv,
tzv. ,,vazenia“ zvyraznit' alebo potlacit. Jednotlivé sekvencie si vybera lekar pri vySetreni podla
toho, Co je potrebné zobrazit' a o aku predpokladanu chorobu ide. Vznik T2 vazeného obrazu
vysvetluje nasledujica pulzova sekvencia. Zacina 90° pulzom. Po ukonceni jeho posobenia za¢nu
protony stracat’ fazovu koherenciu, o ma za nasledok pokles tranzverzalnej magnetizacie. Po
urcitom cCase, ktory sa oznacuje ako ¢as TE/2, nasleduje d’alsi, tentoraz 180° RF pulz. Ten sposobi,
ze protony zacnu precesnou frekvenciou vykonavat pohyb presne opacnym smerom, ako ho
vykonavali pred nim. Nasledkom je, zZe po urCitom Case, ktory je rovny ¢asu TE/2, dojde opédtovne
k sfadzovaniu proténov — znovu sa obnovi tranzverzdlna magnetizacia. Silny signdl, ktory v tomto

okamihu zaznamenaji prijimacie cievky, sa oznacuje ako echo alebo spinové echo. Potom sa
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protony znovu rozfazuju. Mozno ich sfazovat' d’alsim, pripadne niekolkymi d’alsimi po sebe
nasledujicimi 180° pulzmi a zaznamenat d’alSie a d’alSie echd. Vyslednu krivku znazoriuje
obr.14. Je z nej zrejmé, ze jednotlivé echa maju postupne Coraz nizsiu a nizsiu signalovu intenzitu.
Dovodom je, ze 180° pulz neutralizuje len vplyvy spdsobujuce defazovanie, ktoré su konstantné
—teda len zmeny spdsobené stabilnou nehomogenitou vonkaj§ieho magnetického pol'a. Meniace
sa lokdlne magnetické polia v samotnom tkanive nie su tymto typom pulzu neutralizované. Typ
krivky (vid’. Obrazok 17) sa oznacuje ako T2 krivka [49].

Obr. 17: T2 krivka vznikajuca ako vysledok pulzovej sekvencie 90°-180°-180°-180° [49]

1.5 Parametre akvizicie

Obrazy moézu byt ziskavané ako hodnoty nameraného MR signalu. Obrazy nam
predstavuju komplexné data, pricom meracie parametre predstavuju napriklad hodnotu amplitudy
pripadne fazy ¢i relaxacné Casy. Hodnoty meraného signalu su usporiadané v suradnicovom
systéme, ktory je zndmy ako k-priestor. Prevedenie akvizicie umoziiuje naplnenie k-priestoru.
Potom, ak st ziskané echa frekvencie jednotlivych bodov v rezu, mézemez k-prostoru pomocou
Fourierovy 2D transformacie vytvorit konecny obraz. Zdkladné meracie parametre su blizsie
popisané v nasledujicich podkapitoléach.

1.5.1 Time to Repeat (Cas opakovania) TR

Pokial’ by sme zopakovali experiment s 90 stupfiovym pulzom pocas dostatocne dlhej
doby (az prie¢na tkanivova magnetizacia Gplne vymizne a pozdizna sa obnovi vo svojej
povodnej vel'kosti), signal zaznamenany prijimacou anténou po druhom impulze bude taky
isty, ako signal, ktory sme zaregistrovali po prvom impulze. To vSetko plati iba pre situaciu,
pokial’ vychodiskovy stav tkaniva na zagiatku pokusu bol v oboch pripadoch totozny. Casovy
interval medzi jednotlivymi pulzmi sa oznacuje ako TR, z anglického Time to Repeat tj.
opakovaci ¢as sekvencie [1]. TR popisuje dobu od aplikacie prvého excitacného impulzu (RF
impulz) po d’alsi impulz. TR su ddlezité pre regulaciu kontrastu obrazu. Kratke TR (mensie
nez 1000 ms) sa pouzivaju na zvySenie kontrastu T1. DlIhé TR (vécsie nez 1500 ms), zaisti
odznenie efektov pre T1 kontrast a teda presadenie kontrastu T2. TR je hlavnym faktorom v
celkovom case skenovania. Stredné hodnoty TR (od 1000 do 1500 ms) su bezné pre hustotne
vazeny kontrast [50] [51].
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1.5.2 Echo Time (¢as echa) TE

TE predstavuje cas od stredu RF-impulzu do stredu echa. Pre pulzné sekvencie s
viacerymi echami medzi jednotlivymi RF pulzmi, mézeme definovat’ niekol'ko ¢asov spinového
echa oznacovanych TE1, TE2, TE3. Ako kratke TE definujeme hodnoty mensie nez 25 ms, ktoré
su bezné pre T1 vazené obrazy. Za dlhé TE povazujeme hodnoty nad 60 ms, pouzivané pre
zvysenie kontrastu T2 vazenych obrazov. Casy spinového echa v rozmedzi 25-60 ms s typické
pre obrazy s hustotne vazenym kontrastom. Ak RF pulz a gradientné echo nie su zhodné v Case,
TE sa vzt'ahuje k dobe gradientu spinového echa [51].

1.5.3 Field of view (zorné pole) FOV

Zomé pole FOV je pomyselna oblast obdiznikového vyrezu prekryvajuca prilozenu
oblast’ l'udského tela, z ktorej st ziskané MRI data. Rozmery FOV su uvddzané v kazdom smere,
zvy&ajne definované v jednotkdch mm?. Su kontrolované pouzitim frekvenéne kodujucich a
fazovo kodujucich gradientov. FOV sa typicky deli na niekol'ko stoviek obrazovych elementov
teda pixelov kazdy potom v radoch 1 mm?. Velkost FOV ¢&i voxelu sa mdze lisit v kazdom smere
[51].

Najlepsie je pouzivat mensie FOV pri pouziti tuk saturujucich impulzov. MensSie zorné
pole vyzaduje vyssiu silu gradientu a dochadza k znizeniu signalu. Preto je potreba vzdy néjst
kompromis medzi tymito faktormi. Spravna vol'ba zorného pol'a je ddlezita pre kvalitu obrazu
MRI. Pri pouziti malého FOV a skenovania v urcitej vzdialenosti od izocentra (nastdva viac
problémov s artefaktmi), je dolezité zabezpegit, e oblast zaujmu je v objeme skenovania. Cim
mensie FOV, tym vyssie je rozliSenie a mensSia vel'kost' voxelu, a niz§i merany signal. Mensie
FOV v jednom smere je k dispozicii s funkciou obdiznikového FOV. Poniikaju ho vsetci
vyrobcovia MRI pristrojov ako Standardni moznost’ vztahujicu sa na vacsinu sekvencii. Nazvy
sa mierne lisia podl'a dodavatel'a. Firmy Philips, Hitachi a Toshiba pouzivaju vyraz "Rectangular
FOV", nazov "Phase FOV" zaviedol Siemens, a GE pouziva "Partial FOV". VoI'ba obdiznikového
FOV je najvyhodnejsia v zobrazovani chrbtice a kongatin, kvoli anatomii. Upravou vzorkovania
pozdiz frekvenénej a fazovej osi je mozné menit FOV pozdiz kazdého rozmeru obrazu nezavisle
na sebe. Na redukciu zorného pola v smere fazového kddovania a Setrenie Casu skenovania,
mozno pouzit podvzorkovanie signadlu. To mozno nastavit tak, aby sa zachovalo nemenné
priestorové rozliSenie ¢i rovnaké SNR vdaka symetrii k-priestoru, priCom vSak mdze nastat
zhor3enie kontrastu. Ak je skenovany objekt ovalny, napr. hlava alebo brucho, obdiznikovy FOV
je l'ahko pouzitelny parameter pre skenovanie, vd'aka ktorému skratime dobu skenovania bez

straty rozliSenia [52].
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1.54 B-value (b-hodnota)

Doteraz popisané meracie parametre boli chapané zo vSeobecného hl'adiska, pricom v
tejto Casti sa zameriame na Specificky parameter pre difizne zobrazenie. Termin b-hodnota
zaviedli Stejskal s Tarnnerom. B-hodnota je d’alej faktor, ktory odraza silu a nacasovanie
gradientov pouzitych na ziskanie difuzne vazenych obrazov. Cim vyssia je b-hodnota, tym silnejsi
je difuzny efekt. Difizia mdze byt povazovana za d’alsi relaxacny mechanizmus popri T1 a T2.
V pulznych sekvenciach bez dodatocnych diftiznych gradientov, je tato relaxacia zanedbatelna a
neovplyviiuje kone¢ny signal o viac ako 5 %. Ak vSak sekvencia obsahuje difuzne gradienty,
ucinky tejto tzv. relaxacie si vyznamne zosilnené a stivaji sa dominantnym mechanizmom
tkanivového kontrastu. B-hodnota sa bezne vyjadruje v ss-mm™ a na modernych MRI skeneroch
je typicky dostupna v rozsahu od 0-4000 s-mm™. Vicsie b-hodnoty je mozné dosiahnut’ zvysenim
amplitidy gradientu, doby trvania a rozSirenim intervalu medzi gradientnymi impulzmi.
"Optimalna" volba b-hodnoty nie je jasne definovand a zéavisi na intenzite pola, pocte
priemerovanych signdlov, anatomickych rysov, a predpovedanej patologii. Pri vysSich b-
hodnotich moézu vznikat artefakty mechanickych vibracii. V praktickom vyuziti rutinného
klinického DWI sa pouzivaju b-hodnoty v rozsahu 0-1000 s-mm™ a o nie¢o niZsie pre skenovanie
oblasti mimo centrdlneho nervového systému. Mozog novorodencov a doj¢iat ma ovel'a vyssi
obsah vody ako dospeli a u tychto pacientov je b-hodnota ¢asto mensia, v rozmedzi 600-700

ssmm2. Uzito¢nym pravidlom pre vyber b-hodnoty je (b x ADC) = 1 [53].

1.6 RekonStrukcia obrazu

Pri rekonstrukcii obrazu u MR sa v planarnej rovine osvedc¢ili hlavne dve metddy, a to
projekcne rekonstrukéna a dvojrozmernd Fourierova rekonStrukénd metéda 2DFT. V dnesnej
dobe uz sa vSak v modernych systémoch pre Casovi narocnost’ a d’al§ie aspekty prva metdda

nepouziva. [1]

1.6.1 K-priestor

K-priestor je déitovy priestor, ktory je tvoreny priestorovymi frekvenciami v
zodpovedajucom smere. Maticu dit nazyvame K-priestorom. Vodorovne mdme jednotlivé
FIDy (obsahuju frekvenéné kodovanie) V stipcoch mame informéciu zakédovanii fazovo. Po
Fourierovej transformdcii v oboch dimenzidch ziskame obraz. V smere fdzového kédovania je
uz pri akvizici vykonand diskrediticia k-y sdradnice. Dalsia diskrediticia sa vykondva
pomocou A/D prevodniku s vzorkovacou periédou Ts. Z tychto obrazovych dat je vytvorena
matica diskreditovaného k-priestoru. Kazdy prvok v matici zodpoveda Cislam ziskanym z MR
merania signdlu. K-priestor vytvori symetrické pole ohrani¢ené pouzitym frekvencnym
rozsahom. Centrdlne riadky matice obsahuji najnizsi stupen fazového kédovania a naopak

okraje matrice najvyssi stupeni fizového kédovania. Amplitidy echo signalu st najvacsie pri
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¢o najniz§om stupni fadzového kédovania. To znamend, ze namerané hodnoty k-priestoru su
najvacsie v centre. V centre su zaroven informdcie o najnizsich priestorovych frekvenciich.

Rekonstrukcia obrazu sa vykondva 2DFT! k-priestoru (vid'. Obrazok 18).

Prvy prebehne vyber riadku k-priestoru, ktory je ndsledne naplneny hodnotou
meraného demodulovaného signdlu. Existuje mnoho spdsobov (trajektorii) ako naplnit’ k-
priestor. Voli sa podla poziadaviek skratenia akvizi¢nej doby, ktord je potrebnd pre nasnimanie
obrazovych dat [2].

8 K-ROVINA

kladny gradient
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I — 1] ~ L ——[}TR

2adnygradlertraze 0 | =~~~ / TR

zapomy gradient

ATs Ta

doba vzorkovani signdlu = Ts
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Obr. 18: a, Po demodulacii meraného signdlu v prijimacej cievke obdrzime spojity signal, ktory
reprezentuje jednotlivé riadky ddtového priestoru [2] b, Vysledny k-priestor a zodpovedajici obraz [4]

Obr. 19: Snimanie zig-zag k-priestorovej trajektérie ako pri¢ina ghost artefactu
Trajektoria k-priestoru moze byt nasnimana, napr.: snimanim zig-zag. Tento spdsob
zvycCajne sposobuje fazové posuny medzi virivymi pradmi alternativnymi liniami. Vysledkom
su dva az viac aliasingové obrdzky. Tento jev sa oznacuje, ako ghost artefact (vid’. Obrazok 19

vpravo).
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2 TECHNICKE ASPEKTY ZOBRAZENIA DTI

DTI je metéda vychddzajica z principov difuzne vazeného zobrazenia (diffusion
weighted imaging, DWI). Proces difuzie predstavuje ndhodny pohyb molekil vody v tkanive,
oznacuje sa ako tzv. Brownov pohyb. Difuzia je ovplyviiovana mnohymi faktormi, existuju vel'ké
rozdiely v difuzivite molekdl vody v rdoznych tkaniviach a v niektorych pripadoch aj medzi
normdlnou a patologickou znemenou tkaniv rovnakého druhu. Sekvencie DWI umoziluyje
zobrazenie procesu diflizie za pomocou pouzitia zvlastnych pridavnych magnetickych
gradientov. V okrskoch tkaniva, ktoré obsahuju prevazne stacionarne protony vodika viazané v
molekuldch vody spdsobi symetrické, opacne orientované magnetické gradienty, rozfadzovanie a
opitovné sfdzovanie spinov, a teda neddjde k ziadnemu ubytku signalu. Ndhodny pohyb molekdl
vody v oblastiach s vysokym stupfiom diftizie oproti tomu vedie k nedokonalému sfdzovaniu
spinov a ndslednym fazovym posunom, a v kone¢nom vysledku sposobuje pokles intenzity
signdlu [55].

2.1 Zaklady DTI a Brownuv pohyb

V roku 1827, ked’ sa Robert Brown pozrel na svoj mikroskop na niektorych vzorkach flory
z vyletu do Australie, poznamenal, ze niektoré pelové zrna, ktoré suspendoval vo vode, sa
neustale pohybovali. Bolo to, akoby Brown hladel na podstatu samotného zivota. Avsak
vzruSenie bolo kratke; Brown bol schopny zopakovat rovnaké pozorovania pomocou vzoriek
anorganickych materidlov vratane uholného prachu a "hominy zo sfingy". Cokolvek sa
pozastavilo vo vode, zda sa, ze sa pohybuje samo od seba. Nakoniec sa zistilo, ze samotné Castice
sa nepohybuju vlastnou volou, ale molekuly vody, do ktorych boli zavesené. Brown nevedomky
popisal fenomén samodifiizie molekul vody, to znamena konstantny nadhodny tepelny pohyb
ukédzané vSetkymi molekulami pri teplotach nad 0° C. Ak by bolo mozné pozorovat' jednu
molekulu vody, pozorovalo by sa, ze prechadza tUplne nahodnou trajektoriou, pricom kazda
molekula pdsobi nezavisle od jej susedov. Trajektoriu mozno opisat’ ako "nahodnu prechadzku",
ktorou sa mysli, ze molekula zostdva na urCitom mieste na urcity ¢as, T, predtym, ako sa presunie
na ndhodné nové miesto v priestore. Tento proces pokracuje pre kazdu molekulu tak, aby sa v
trojrozmernom priestore vytiahla ndhodnd cesta. Hoci matematika ndhodnych prechddzok je
dobre pochopena a umoziuje predpovede o vysidleni jediného nahodného chodca z
vychodiskového bodu v danom casovom intervale, nahodnost znamena, ze je nemozné
predpovedat’, kde bude difuzia konkrétnej molekuly. Ako potom moézeme pouzit tato
nekontrolovatelnu / nepredvidatelnti Casticu na skimanie mikroStruktary tkaniva a ziskat
zvladnutie spojenia s mozgom? Odpoved’ je, Ze existuje bezpecnost v poctoch. Difuzne vazené
MR ziskava obrazy s typickym rozliSenim 2,5 - 2,5 - 2,5 mm. [6]

Jednoducha chémia naznacuje, ze poCet molekul vody obsiahnuty v takomto objeme

0%°. Preto nie je mozné povedat ni¢ o jednej konkrétnej molekule z 10%,
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takze sme obmedzeni na vyvodenie zaverov z medzikultirnych diftiznych vlastnosti molekul
vody. V roku 1905 Einstein dokazal, ze za predpokladu, ze pocet Castic je dostato¢ne velky a
za predpokladu, ze su volné na difuziu, by sa mohol charakterizovat aspon jeden aspekt
spravania, konkrétne ze Stvorcovy posun molekul z ich vychodiskového bodu v priebehu ¢asu,
t , spriemerovana na vSetkych molekulach vo vzorke, r* (r- rozptylenost’ molekul) je priamo
umerna Casu pozorovania, t. Konstanta proporcionality je koeficient vlastnej difuzie. Tento

vzt'ah je stru¢ne vyjadreny vo forme "Einsteinovej rovnice":

r’=6-D-t (2)

Rozdelenie stvorcovych posunov ma Gaussovu formu, pricom je vrchol pri nulovom
posunuti a pravdepodobnost’ presunutia danej vzdialenosti od povodu zavisi od smeru, v
ktorom sa meria. V pripade kocky vody pri teplote tela (37 ° C) je koeficient difizie vody
3 x10° mm?s!. Takze ak budeme pozorovat molekuly vody, povedzme 30 ms, budii mat’ v

priemere presunuté 25 mikrometrov vo vSetkych smeroch [6].

Obr. 20: Pohyb castice pri Brownovom pohybe [6]

2.1.1 Bariérova difazia a zdanlivé difiizne koeficienty

Rovnica (2) hovori, Ze priemerny Stvorcovy posun je priamo umerny ¢asu pozorovania.
Ako bude vysvetlené neskor, nemeriame difizny koeficient priamo s difiznou magnetickou
rezonanciou. Skor vyvodime koeficient difizie z pozorovani posunov v priebehu daného
Casového obdobia. Ak molekuly rozptylujucej sa vody narazia na akékol'vek prekazky v
priebehu ich ndhodnej cesty, ako si bunkové membriany a makromolekuly, priemerny
Stvorcovy posun za jednotku cCasu bude nizs§i ako pri "volnej" vode. Ked pouzijeme
Einsteinovu rovnicu na vypocet difizneho ucinku, zda sa, ze je difuzny koeficient nizsi. Teda
odkazujeme na zjavnu difuznu koeficient, najéastejsie skratenti na "ADC". Uéinok takejto
prekazky v tkanive je dosiahnut’ priemerny ADC asi Stvornasobne mensi ako vo vol'nej vode.

Je teda zrejmé, ze mikro§truktara ovplyviiuje priemerny Stvorcovy posun [6].
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2.2 Izotropné a anizotropné medium

Izotropia je vlastnost, ktorou sa oznacuje nezavislost od smeru. Vlastnosti su vo
vSetkych smeroch rovnaké. Pouziva sa zvyCajne ako pridavné meno izotropné. Napr. izotropné
ziarenie ma rovnaku intenzitu bez ohl'adu na smer merania. Podobnym pojmom su izotropné
latky - latky, ktoré maju urcité vlastnosti rovnaké v kazdom smere. Opakom izotropie je
anizotropia. Anizotropny materidl je taky, ktorého stavebné prvky su orientované urcitym
smerom. Jeho vlastnosti si v tomto pripade zavislé od smeru merania alebo pouzivania. St to

napr. polymérne latky s linearnymi retazcami v makromolekuldch.

DTI technika vyuziva tejto zdkonitosti aplikdcii pridavnych gradientov opakovane v
mnohych réznych smeroch (typicky v 6 az 64). Vypoctové spracovanie nameranych dat
umozni urcit smer, v ktorom difiizia molekal vody prebieha najl'ahsie. Biela hmota mozgu a
miechy predstavuje z hl'adiska difuzie vysoko anizotropné prostredie vzhl'adom k paralelnému
priebehu axonov. Je jasné, Ze molekuly vody v tomto prostredi d’aleko lahsie difundujt pozdiz
dlhej osi zvdzkov nez naprieC. Dominantny smer difizie v bielej hmote preto v zdsade

zodpoveda smeru priebehu nervovych drih [6].
3 KODOVANIE MR SIGNALU PRE DIFUZIU

Diftizne vazené MR sekvencie su citlivé na difuziu pridanim gradientov magnetického
pola (to znamend, ze magnetické pole sa li§i linearnym sposobom oproti pozadovanému
objemu). Larmorova rovnica, najzdkladnejsia a najdolezitejSia rovnica v celej NMR, uvadza,

ze precesna frekvencia otaCok v magnetickom poli je priamo imerna sile tejto oblasti.
Larmorova rovnica popisuje vzdjomnu zavislost tychto parametrov:
(1)0 =Y B 0 (3)

(v predstavuje gyromagneticky pomer, ¢o je konsStantny proporcionalny faktor Specificky pre
kazdy atom, By je intenzita statického magnetického pol'a skeneru, o je frekvencia precesneho

pohybu). Pre frekvenciu precesného pohybu v Hz potom dostaneme:

(4)
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3.1 Pouzitie gradienta magnetického pola

Gradient ukladd precesnu frekvenciu zdvisli od polohy (Co je samozrejme zakladom
priestorového kdédovania v MRI). Ak povolime tocenia v priebehu daného casového obdobia,
ziskaju dant fazu, a preto bude mat’ gradient vo fazovom naraste objemu. Zvycajne sa tento
fazovy rozdiel strieda pri pouziti gradientu bud’ presne rovnakej amplitidy a trvania, ale s
opacnou polaritou alebo s rovnakou amplitidou, trvanim a polaritou po aplikacii 180 stupriov
presmerovanie pulzu, ako napriklad v experimente spinovej echa. Pokial toCenia zostanu
stacionarne, Casové rozliSenie Cistej fazy bude konstantné bez ohI'adu na ich polohu v gradiente,
a teda na ich precesnu frekvenciu. Avsak, ako bolo uvedené vyssie, molekuly vody v tkanive
nie su nikdy stacionarne a su v neustalom pohybe. Teda, intenzita sféry skimaného urcitym
spinom sa v priebehu ¢asu meni, s vyslednou €istou zmenou fazy, ktora bude zavisla na ¢istom
posunuti. Ak by vSetky otocenia presli rovnakym posunom siete, podstapili by rovnakd zmenu
fazy, takze aj ked’ sa faza zmenila, signal by zostal koherentny a nedoslo by k sprievodnému
poklesu amplitidy signdlu. Pri procese ndahodného pohybu (t.j. difizie) vSak dostavame
rozlozenie posunov a tym rozdelenie faz. Tato fazova disperzia vedie k strate koherencie
signalu a tym k znizeniu amplitady signalu. Cim je $irka posunov végsia, tym vicsia je fazova
disperzia a tym vicsia strata signalu. Naopak, ¢im je rychlost difizie niz§ia, tym je Sirenie faz

niz§ie a tym je niz§ia strata signalu [6].
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Obr. 21: Gaussova difiizia zobrazend v (a) jednej, (b) dvoch a (c¢) troch rozmeroch [6].

3.2 AKkvizice s konStantnym versus pulznym gradientom

Skor¢ pristupy k difuznej senzitizéacii (napriklad Carr a Purcell, 1954) zahriiali aplikaciu
konstantného gradientu po celt dobu trvania experimentu (konstantny gradientny pristup). Na
druhej strane to vedie k zvySenej Sirke pasma vo frekvencii doménou a tym aj horSie SNR.
(Signal to Noise Ratio) - pomer signélu a sumu. Dalej v kontexte integracie so zobrazovacimi
pristupmi d’alsi gradient pola, ktory je k dispozicii pocas aplikacie vysokofrekvenénych

impulzov interferuje s vyberom rezov [6].
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V dnesnej dobe je ovela rozSirenejSi experiment s pulzne gradientnym spin-echom
(PGSE), ktory navrhli Stejskal a Tanner (1965). Gradient kédujuci diftziu sa aplikuje v dvoch
porovnatel'nych impulzoch, jeden umiestneny na obidvoch strandch 180 " RF impulz. S tymto
dizajnom nemusia byt diftizne kodované gradienty aplikované pocas vyberu alebo odcitania
rezu, ¢im sa zabranilo zvySeniu problémov s vyberom Sirky pasma a vyberu rezu spojenych s
konstantnym pristupom s gradientom priepustnosti opisanym vys§ie. Rozsah, v ktorom sa
fazova disperzia vyvija, bude zavisiet od (a) sily gradientného pol'a (to znamena, ako silne
zavisi faza na pozicii); (b) trvanie gradientu (t.j. Cas, v ktorom spiny zazivaju pozi¢ne zavislé
frekvencné rozlisenie); a (c) Casovy interval medzi aplikaciou prvého a druhého gradientu ("¢as
difuzie"). Stenograficka notacia, ktora charakterizuje tento stupen diftiznej vahy, je takzvany
"b-faktor". Pre experiment PGSE je faktor b dany vyrazom Stejskal-Tanner:

)
b=y*G* 6% (A=) (5)

kde y je gyromagneticky pomer, G je amplitida gradientovych impulzov magnetického pola,

gama a delta su ich trvanie a ¢asové oddelenie [6].
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Obr. 22: (a) experiment s konst. gradientovym spinovym echom a (b) s impulznym gradientom
spinového echa [6]
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4 ANIZOTROPNA STRUKTURA

V tejto kapitole st blizsie vysvetlené rozne indexy anizotropie, s ktorymi sa bude pracovat’
pocas praktickej Casti prace a je a vysvetlené jejich vplyv na difuznu NMR (nukledrna magneticka

rezonancia).

4.1 Vplyv anizotropnej Struktiry na difdznu NMR

Mikrostruktura v podstate ovplyviluje zjavné diftizne vlastnosti vody a tak neinvazivna
kvantifikécia difuzie spdsobi ako citliva sonda na akékol'vek zmeny v bunkovych struktirach,
ktoré menia posun za jednotku Casu. Zavedenie difuzne vazeného zobrazovania bolo preto s
velkym nadSenim splnené ako neinvazivna metdda ziskavania nového kontrastu v mozgu.
NajuzitocnejSou klinickou aplikaciou doteraz je pouzitie difizne vazeného skenu pri akutnej
ischémii, pri ktorej dochddza k redukcii voxlaverdzového posunu molekil vody za jednotku
Casu, a teda k znizeniu ADC (vid’ kapitola 4.2.1), a preto sa prejavuje menej utlmu signilu a
l1ézie sa objavuju hyperintenzivne, dokonca aj vtedy, ked’ su "bezné" skeny (T1 vazené, T2
vazené) normalne. Priblizne v rovnakom case, ako bolo zistené, ze ADC je znizend pri
ischémii, bolo pozorované, ze v urCitych Castiach mozgu macky sa meranie ADC vyrazne
odvijalo od toho, v akom smere bol merany (tj. smer pouzitého gradientu kodovania difuzie ).
Tieto vysledky potvrdili predchddzajice ,,ex vivo™ merania v svaloch a mozgovych tkanivéch,
ktoré urobil Hansen pred dvomi dekddami a neskor Cleveland a kol. Kratko po Moseleyho
pozorovani mozgu macky bola smerodajna zavislost ADC hlasena v 'udskej bielej hmote. Toto
je zndzornené na obrazku 23, ktory ukazuje difizne vazené obrazy (ludského) mozgu, v ktorom

sa gradient kédovania difdzie aplikuje pozdiZ troch ortogonalnych osach [6].

Obr. 23. : smerodajna zavislost ADC hlasena v l'udskej bielej hmote

V niektorych oblastiach mozgu je intenzita vazena diftiziou rovnaka vo vsetkych troch
obrazkoch, ¢o naznacuje, ze ADC je rovnaka vo vsetkych smeroch. V tychto oblastiach
hovorime, ze je diftizia izotropna. AvSak v regidone zvyraznenom Sipkami to nie je pripad a
diftizia sa oznaCuje ako anizotropna. Z tychto troch difuzne vazenych obrazkov je mozné
vyvodit znaéné mnozstvo informacii o Struktire oznacenej Sipkami. Po prvé, vel'ké rozdiely v

intenzitach vazenych difiziou so zmenami v smere gradientu kodovania difiizie naznacuju, ze
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tkanivo tu je vel'mi usporiadané na voxelovej stupnici. Po druhé, pretoze existuje vysoky utlm
signdlu na obrazku 23 vlavo (v ktorom boli gradienty kodovania difuzie pouzité v orientacii
vlavo a vpravo), mozeme konstatovat, 7e difuzia je relativne neohraniena pozdiZ tejto osi.
Naopak v obidvoch kolmych orientaciach (vid® Obrazok 23 stred a vpravo) je utlm signdlu
ovel'a mens$i, ¢o naznacuje, ze priemerny Stvorcovy posun za jednotku Casu je znizeny a ze
nie¢o brani posunutiu molekul vody pozdiZ tychto ortogonalnych osi. Z tychto troch obrazkov
teda mo6zeme vyvodit’ usporiadanu Struktiru, ktora ma prevazne orientaciu vlavo a vpravo.
Tieto zavery su uplne v stulade s ¢islami corpus callosum, ktoré prechadzaji touto oblastou.
Ked'Ze tieto pozorovania sa povodne robili v bielom materidli zrelého dospelého mozgu, bolo
pochopitel'ne najprv zistené, ze diftizna anizotropia je vysledkom myelinu, ktory pdsobi ako
hydrofébna bariéra diftizie (Thomsen et al., 1987) [6].

4.2 Indexy anizotropie

Pred zavedenim modelu tenzorov do difiiznej magnetickej rezonancie sa navrhlo
niekol'ko indexov anizotropie difuznosti, ako je pomer ADC ziskany v dvoch ortogonalnych
smeroch. Obmedzenie tychto indexov mozno pochopit’ (vid'. obrdzok 24). Ukazalo sa vSak, ze
triedenie vlastnych hodndt podla ich vel'kosti magnetizacie (magnitude) prinasa zaujatost’ pri
merani pri nizkych pomeroch signalu k Sumu (SNR). Na vyrieSenie tohto problému boli
navrhnuté indexy, ktoré nevyzaduju triedenie a ukéazalo sa, ze st menej citlivé na SNR (pomer
signalu a Sumu). Prirodzenou vol'bou je rozptyl troch vlastnych hodnot o ich priemere, pretoze
toto stelesnenie informacii zo vSetkych troch vlastnych hodnét nevyzaduje, aby boli oznacené
ako najvacSie alebo najmensie. Samotnd odchylka sa vSak musi normalizovat, aby sa
zohl'adnili regionalne rozdiely v celkovej vel'kosti difuzneho rozptylenia. Dva najpopularnejsie
indexy zalozené na tejto logike su frak¢na anizotropia (FA) a relativna anizotropia (RA) [6].

4.2.1 Apparent Diffusion Coefficient(ADC)

Pre vldkna orientované na 45 stupni na osi x a y, pomer ADCy / ADCx sa rovnd
jednotke, pre vlakna orientované pozdiz osi y pomer ADCy / ADCx ma svoju maximalnu
hodnotu a pre vlakna orientované pozdiZ osi x , tento pomer nadobdda svoju minimalnu
hodnotu. Je to teda d'al§i priklad merania, ktoré je rotacne odliSné. Indexy anizotropie
vytvorené z vlastnych hodnot (vlastné vektory) tenzora su podl'a definicie rotacne invariantné.
Najjednoduchsi anizotropicky index, analogicky s pomerom ADCy / ADCx, by bol pomer
najvacse] k najmensej vlastnej hodnote (t.j. lambdal/ lambda3- vlastné vektory). Ukdzalo sa
vsak, ze triedenie vlastnych hodnot podl'a ich magnetickej vel'kosti prinasa zaujatost’ v merania
pri nizkych pomeroch signalu k Sumu (SNR). Vysledky DTI vySetrenia je mozné vyjadrit
graficky i ¢iselne. Jednym zo zakladnych dvoch parametrov kvantifikacia DTI dat je hodnota
ADC (apparent diffusion coefficient) pouzivana aj pri DWI zobrazenie, ktord vyjadruje

celkovu difuzivitu vody v tkanive bez ohl'adu na smerovu zavislost difuzie. [6]
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4.2.2 Frakéna anizotropia(FA)

Pre DTI je Specifickym parametrom tzv. frakénd anizotropia (FA), ktord vyjadruje mieru
smerovej zavislosti procesu difuzie. Ide o relativnu veli¢inu nadobuidajicu hodnoty v rozmedz{
0-1. Cim je tato hodnota vy$§ia, tym je vysSia anizotropia a smerové usporiadanie §truktury
prislusného tkaniva. FA je v suCasnosti jedna z najcastejSie pouzivanych parametrov vo vyskume

patoldgie bielej hmoty. Vyjadruje sa, ako:

B VM= WP+ - DR+ [ — )]

2
\/7\12 A% 4 A1

kde lambda je jedna tretina stopy tenzora. Index FA normalizuje odchylku podl'a
vel'kosti tenzora ako celku. Rovnako ako magnituda vektora mozno n4jst’ zo suctu Stvorcov
jednotlivych zloziek, magnitida tenzora sa nachadza zo suctu stvorcov jeho vlastnych hodnot.

FA teda meria podiel tenzora, ktory moze byt priradeny k anizotropnej difuzie [6].

Index FA je primerane normalizovany tak, ze ma hodnoty od nuly (ked’ difuzia je
izotropnd) k jednému (ked’ difizia je obmedzena len na jednej osi). NajCastejsie pouzivanym
anizotropickym indexom v literatdre je FA. Priklady obrdazkov ukazujicich FA pre cely mozog

(v pripade potkana ) v axidlnych rovindch sid uvedené na obrazku 46 (vid’. kapitola 10.2).

4.2.3 Relativna anizotropia(RA)

AP P ) Pl G e T

Menovatelom indexu RA je jednoducho priemerna difuznost. Tento index je
matematicky identicky s koeficientom variacie, t.j. Standardna odchylka vydelena priemerom.
Aby sa zabezpecilo, ze tento index sa zmeni z nuly na jedna, je potrebny dodatocny koeficient
Skéalovania, odmocnina (1/2) pred vyrazom uvedenym vySSie pre RA. Relativne hodnoty
roznych indexov anizotropie boli diskutované d’al§imi. Treba poznamenat, ze hoci meracie
parametre ako FA a RA st menej citlivé na Sum ako meranie pri vlastnych hodnét lambdal /
lambda3, st napriek tomu v urcitej miere citlivé na Sum. Pri znizeni SNR sa indexy anizotropie
Coraz viac precenuju. Preto by sa mali porovnavat' indexy anizotropie ziskané z roznych studii,

v ktorych sa pouzili rozne zobrazovacie parametre povazované s opatrnostou. [6]
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5 DIFUZNE TENZOROVY MODEL

Ak sa jednd o tkaniva rdéznych typov v naSom zobrazenom objeme, nemozeme uz
charakterizovat chovanie molekul vody adekvatne jedinym ADC. Hodnota ADC, ktoru
budeme merat, zavisi od smeru, v ktorom ju meriame. Cim viac je tkanivo usporiadané vo
vzorke, tym viac bude ADC zavisiet od smeru merania. Preto sa musime pozriet na
komplexnejsi model charakterizujuci  difuziu. Dal§im, najzloZitej$im modelom
charakterizujicim Gaussovu difuziu, v ktorej nie si posuny za jednotku Casu rovnaké vo

vSetkych smeroch, je diftizny tenzor [6].

5.1 Vlastnosti difizneho tenzora

Toto je symetricka matica Cisel o rozsahu 3x3, ktord charakterizuje posuny v 3D
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Diagonalne prvky tejto matrice zodpovedaju difuzii pozdiz troch ortogonalnych osi (t].
troch logickych osi snimacieho ramca skenera), zatial' ¢o off-diagondlne prvky zodpovedaji
koreldcii medzi posunmi pozdiZ tych pravouhlych osi (ortogonalnych osi). Ked premyslame
o Einsteinovej rovnici (rovnica 2), diftizna tenzorova matica mdze byt v danom case
povazovana za 3D kovariancni maticu posunov Preto je dodlezité si uvedomit’, ze napriklad
Dxy nie je ADC merand s gradientom kédovania diftzie aplikovanym pozdiz osi x-y. Off-
diagonalne prvky odzrkadl'uji korelaciu (kovariantnost’) medzi molekularnymi posunmi v
ortogondlnych smeroch, a preto Dxy koreluje posuny pozdiz osi x ay. Predstavme si
anizotropické médium, ktoré je orientované tak, ze os najvacsej difuzie je 45 °. na osi X aj y.
Rozptylenie pozdiz osi x bude zodpovedat amplitide k diftzii pozdiz osi y. Okrem toho
posuny pozdiz osi x budu perfektne korelovat s posunmi pozdiz osi y, pretoze posunutie pozdiz
Xy znamena rovnaké posunutie pozdiz x ako pozdiz y. Skutoénost, Ze tieto posuny st
korelované, bude odrazena nenulovou hodnotou off-diagondlneho prvku difizneho tenzora
Dxy. Predstavte si teraz, ze sa anizotropické médium pomaly otaca tak, ze os najviacsej difizie
sa Goraz viac zarovndva s osou y. Posuny pozdiZ osi x a y bud oraz menej korelované, o sa
prejavi Coraz menSou hodnotou Dxy. V bode, v ktorom sa os najvicsej diftizie dokonale
vyrovna s osou (a preto difizia pozdiz osi x uz nie je korelovana s difuziou pozdiz osi y), bude
off-diagondlny prvok Dxy nulovy [6].

30



Zjistilo sa, ze hoci je Dxy nula, difuznost' v smere x-y, ADCxy, nikdy nemoze byt
nulova. NavySe mozu existovat’ negativne korelacie medzi posunmi v dvoch ortogonalnych
smeroch, takze off-diagonalne prvky moézu mat na rozdiel od ADC zaporné hodnoty, ktoré
nemoOzu byt nikdy negativne [6].
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Obr. 24: Rozdiel medzi Dxy, off-diagondlnym elementom difizneho tenzora a ADCxy, ADC v smere
xy [6].

5.2 Elipsoid difiizneho tenzora

Pre tych, ktori si menej matematicky nakloneni, sa tenzor moze uvazovat inym
sposobom. Umiestnili sme kvapku atramentu do stredu nasej kocky vody. V priebehu casu,
ked’ sa Castice atramentu vytratia, vonkajsi profil posunov by bol podobny sfére, pretoze difuizia
v izotropnom médiu je izotropnd. Avsak v anizotropnom médiu by Castice atramentu d’alej
difunduju pozdiz hlavnej osi anizotropného média ako v kolmej orientacii. Premiestiiovaci
profil uz nemdze byt opisany gulou a je spravnejSie opisany elipsoidom s dlhou osou
rovnobeznou s dlhou osou anizotropného média (vid’. Obrazok 25) [6].

Diftizny tenzor sa cCasto povazuje za povrch tohto elipsovitého povrchu, ktory
predstavuje vzdialenost, s ktorou molekula bude s rovnakou pravdepodobnostou Sirit' od
pdvodu. Difuzny tenzorovy formalismus poskytuje "vnatorny referenény ramec", menovite
eigensystem. Hlavné osi elipsoidu s dané vlastnymi vektormi(eigenvectormi) a dizky su dané
difiznou vzdialenostou v danom case, t. Rovnica (2) ukazuje, ze posun v danom case je

umerny druhej odmocnine rozptylenosti [6].

Obr. 25: Schéma elipsoidu difizneho tenzora [6]
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8 00 10 0 0 325 390 0
020 010 390 775 0
002 00 1 0 0 1

Obr. 26: Difiizne tenzorové matice a zodpovedajuce elipsoidy. Tenzory (a) a (b) sd
izotropné, s tromi rovnakymi hodnotami v tenzorovej matici [6]

a ‘b c’
8 00 4 00 6 00
08060 040 030
008 00 4 003

Obr. 27: Tenzory (¢) az (¢) su zosuladené s referenénym laboratoriom, a preto st vSetky off-
diagondlne prvky nulové [6]

53 Eigensov systém

Ked su vsetky tri diagonalne prvky nulové, znamena to, ze tenzor je zarovnany s
hlavaymi osami meracieho ramu, pretoze medzi posunmi v ortogonalnych smeroch nie je
ziadna korelacia. V tomto stave hovorime, ze tenzor je diagonalizovany a jeho diagonalne
prvky zodpovedaji svojim vlastnym hodnotdm. (eigen hodnotdm). Tri vlastné hodnoty
(eigenhodnoty) oznaené ako li, I» a 15 zodpovedaji trom difiziam pozdiz hlavnych osi

difdzneho tenzoru [6].

Orientdcia hlavnych osf je dand tromi vlastnymi vektormi (oznafenymi el, €2 a €3),
ktoré su podla definicie vzajomne ortogonalne. Orientacia tenzora sa povazuje za paralelnu s
hlavnym vlastnym vektorom, €1, ktory je vlastnym vektorom spojenym s najva¢Sou vlastnou
hodnotou [6].

Predpoklada sa, ze hlavny vlastny vektor je suibezny s dominantnou orientaciou fiberu
v ramci voxelu. Predpoklada sa, ze pri neskorSich kapitolach, ktoré sa zaoberaju prieckami a
viac ako jednou orientaciou v ramci voxelu je dolezité poznamenat, ze €2 a &3 sd ndtené lezat
v rovine kolmej na €. Tieto dva vektory nie su schopné poskytnut’ uzito¢né informacie o

orientacii d’alSich populacii [6].
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5.4 Ako odhadnut’ difizny tenzor

Od roku 1965, ked’ bol tenzorovy formalizmus zacleneny do Blochovych rovnic, je
zname, ze difuzne vlastnosti vody v Struktirovanych vzorkach merané pomocou NMR su
lepSie opisané tenzorom ako skalarnou hodnotou. V roku 1992 Basser a jeho kolegovia
znazornili, Ze je mozné takyto tenzor odhadnut’ zo série (difuzne vazenych) transformovanych

signdlov pouzitim linearnej regresie [6].

5.4.1 Vzt'ah medzi difiznym tenzorom a difizne viazanym signalom

Kracovou zlozkou pri odhade tenzora je vypocet spojenia medzi Utlmom signalu a
prvkami diftizneho tenzora pre dani amplitidu gradientu, trvanie a separaciu. Ked'ze tenzor je
matica 3x3, ma toto Skalovanie tiez formu matice 3x3. Je mozné dokazat’, ze ked’ je posunutie
molekul vody Gaussovskym a sprava sa podl'a Einsteinovej rovnice, zoslabenie MR signalu v
dosledku diftzie (merané ako pomer dvoch MR signalov, pricom rozdiel v difiznej vahe medzi

nimi sarovna "b"):

I
1—2 = exp(—b - ADC) (9)
1

Analogicky k skaldrnemu b-faktoru pouzitému pri odhade skalarneho ADC (vid’
rovnica 9) sa tato matica nazyva b-matica a je tiez symetrickou matricou 3x3. Rovnica (9) sa

preto prepiSe na anizotropné médium ako

12 _bxxDxx _bnyyy _bzzDzz

— =ex
P\ -2b,,D,, —2b,,D,, —2b,,D,

10
2 (10)

Kedze je tenzor symetricky (t.j. Dxy=Dyx, Dxz=D.x a Dy,=Dyy), existuje len Sest’
neznamych prvkov na urcenie. Tieto st odhadnuté zo série difizne vazenych snimok ziskanych

s gradientmi aplikovanymi v nekolinedrnych a nekomplandrnych smeroch [6].

V lineédrnej algebre potrebujeme k ndjdeniu n nezndmych premennych n rovnic. Toto
plati aj pri odhadovani difizneho tenzora z MR udajov. Minimalny pocet obrazov kddujucich
difiziu potrebnych k odhadu prvkov tenzora je teda Sest (s pridanim jedného obrazu bez
diftzie) [6].
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5.4.2 Rutinné odhady tenzorov

V tejto Casti skimame niektoré z najbeznejsSich spdsobov odhadu rozptyleného tenzora
zo sady difuizne vazenych signalov. Ak je X vektorom log-transformovanych intenzit signélu,
B je matica s poStom riadkov rovnajucim sa poétu merani signalu a Siestich stipcov

(obsahujucich jedine¢né prvky b-matice pre kazdé meranie) [6]

b'y. 2b',, 2b',, bl,, 2b,, b,

b%ux 2b%., 2b%,, b?%,, 2b%,, b?,
(11)
bVue 2bV., 2bN., bV, 2bN,, bV,
a D (difuzny koeficient / vektor) je vektor obsahujuici prvky difizneho tenzora, tj
T

potom mdzeme zhrnut vztah medzi mnozinou (log-transformovanych) pozorovanych signdlov

a prvkami diftizneho tenzoru prostrednictvom vyrazu:

X=B-D (13)

Najjednoduchsi pristup k odhadu je vyriesit rovnicu odobratim inverznej hodnoty B
(tzn. D=B-1X). Tento pristup je zrealizovatelny, ak mame presne Sest’ merani, tj. matica B je
Stvorcova. Pocet udajov, ktoré mame k modelu, je uplne rovnaky ako pocet fit parametrov.
Udaje zahfiiaju aj poruchy spdsobené sumom. Preto je lepsie vykonat viac merani, ako je
minimalne potrebné, ¢oho nasledkom matica B uz nie je Stvorcova. V tomto sa tenzor ziska

vypoctom pseudo-inverznej matrice B, t.j. [6].

D=(BT-B)*-BT-X (14)

Tento pristup, nazvany "obyc¢ajné najmensie Stvorce" (OLS — ordinary least squares),
je extrémne rychly a umoziuje vektorizaciu odhadu, a preto je implementovany v mnohych
popularnych softvérovych balikoch. Predpoklada vSak homoskedasticitu v prvkoch X
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(t. j. ocakavana odchylka Sumu je rovnaka pre kazdé meranie, pretoze hladina Sumu v pripade

MR vo vSeobecnosti nezavisi od intenzity signalu) [6].

Toto by bolo pravdivé v pripade, ak by sa to aplikovalo priamo na signaly vazené
difuziou. Zoberie sa logaritmicka transforméciu signélu, aby sa problém spravil linedrnym.
Tento krok zavadza heteroskedasticitu, tj. prvky X maju vyssi rozptyl pre nizky signal a
naopak. Dosledkom toho vazeny linearny pristup najmensich stvorcov (WLS — weighted linear

least squares) vazi merania podla ich upraveného odhadu chyb, t..

D= (BTx H) BTy 1x (15)

kde X' obsahuje recipro¢né chyby log-transformovanych intenzit signalu [6].

Alternativne pristupy spocivaju v umiestneni modelu priamo na difizne vazené
intenzity. Kvoli exponencidlnemu terminu to potom vyzaduje nelinearne regresné techniky
(Levenberg (1944) a Marquardt (1963) st popularnou volbou) a ako vzdy je s takymito
pristupmi potrebny dobry pociatocny odhad parametrov na inicializaciu optimalizaénych rutin
(najcastejsie ziskané z pristupu WLS) [6].

Takéto pristupy su spolo¢ne oznacované ako nelinearne najmensie §tvorce (NLLS —
nonlinear least squares). Vyhody modelovania s nelinedrnym pristupom zahftiaju skutocnost,
ze nie je potrebné logaritmicky transformovat’ signal, tj. ak je rozdiel v nespracovanych
udajoch homoskedasticky, zachova sa homoskedasticita a vykon sa zlepSuje, ak je pomer
signalu k Sumu vel'mi nizky. Nevyhody zahrfiiaju citlivost na pociatocné odhady, riziko
stanovenia lokalneho minima a (pretoze su metody iterativne), ¢as vypoctu. Napokon treba
poznamenat’, ze pri odhadovani difizneho tenzora nie je ni¢, ¢o by obmedzovalo fyzicky
vyznam tenzora, ako zabezpeCenie pozitivity vSetkych troch vlastnych hodnot (eigenvalues).
V udajoch kontaminovanych Sumom (napriklad Johnsonov RF §um / fyziologicky Sum), najma
v oblastiach s velmi vysokou anizotropiou nie je vyskyt negativnych vlastnych hodnot
zriedkavy. Fyzicky, ani jedna z hlavnych diftznych vlastnosti (t.j. vlastné hodnoty) difizneho

tenzora nesmie byt negativna (t.j. tenzor je pozitivno polodefinitny) [6].

Aby sa tomuto prediSlo, bolo navrhnutych niekolko pristupov, ktoré obmedzuju
funkciu, aby sa zabezpecilo, ze je tenzor fyzicky zmysluplny. Napriklad pri rozklade Cholesky-
ho mozno odhadnat’ "druhtt odmocninu" tenzora. Vysledok sa umocni na druhd mocninu, aby
sa vytvoril tenzor. Toto zabezpeci pozitivnu polodefinitu. Pre podrobnu reviziu relativnej
vykonnosti tychto regresnych pristupov sa Citatel odkazuje na dve velmi uzitocné
spravy: Koay et al., 2006a, 2006b [6].
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6 DTI AKO PREDOPERACNE VYSETRENIE

Technika DTI bola v poslednej dobe uspesne pouzita pre predoperacné vysetrenie u
pacientov s tumormi a dalSimi loziskovymi léziami. Mnozstvo autorov potvrdzuje
spol'ahlivost’ DTI vysledkov, ked preukazuju dobru korelaciu predoperacnej subkortikdlnej
stimulacie motorickych aj inych drah bielej hmoty s priebehom drah rekonStruovanych
pomocou DTL[8], [9].

Tato technika umoziiuje zobrazenie priestorového vztahu urcitej drdhy k
patologickému 1éziu. Pomerne Castym predmetom zaujmu predoperacného DTI vysetrenia je
kortikospindlna drdha, ktora je jednym z najdolezitejSich traktov z hladiska mozného
predopera¢ného poskodenia a nasledného vzniku funkéného neurologického deficitu (obr. 5).
Pri spracovani mdze byt vyhodou integracie dat FMRI (Functional magnetic resonance
imaging) mapujuci motoricky kortex pre spravne a Specifické umiestnenie oblasti zaujmu
(ROI) pouzitych pre Specifikaciu rekonstrukcie drahy [11].

Kombinacia tychto dvoch metdéd tak predstavuje pokrocilé morfologicko-funkéné

predopera¢né zmapovanie motorického systému.

Obr. 28 - DTI vysetrenie u pacientky s metastazou adenokarcinomu vpravo temporalne (plna Sipka) s
rekonstrukciou kortikospinalnej drahy (Sipka) [55]

6.1 DTI ako citlivy ukazovatel’ patologie bielej hmoty

Vysoko organizovana mikroStruktira normalnej bielej hmoty mozgu je pricinou
vyraznej anizotropnej difiizie v tomto tkanive. Ukazuje sa, ze rzne patologické zmeny v bielej
hmote Casto vedu k zniZeniu anizotropie pri patologickom néraste difuzivity molekil vody
naprie¢ nervovymi traktmi. Tato skuto¢nost’ je detekovatelna pomocou DTI, senzitivita tejto
techniky bola v tomto zmysle mnohokrit potvrdend vritane experimentov na zvieracich
modeloch [12].
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V sucasnosti je povazovany najmi index FA za parameter senzitivny k naruseniu
integrity bielej hmoty, a je jednym z najcastejSie sledovanych parametrov v S§tadiach

vyuzivajucich DTI zobrazenie[7].

Z pohl'adu histologie je Iudskd biela mozgovd hmota velmi komplexné tkanivo
pozostdvajice z usporiadanych neurondlnych axénov s r6znou mierou myelinizdcie a z
niekol’kych typov podpornych buniek neuroglia. VSetky mikroStruktirne abnormality, ktoré
vedu k zmenam FA, eSte nie si v suCasnosti do detailu zname. Integrita myelinovych poSiev
axonov je urcite jednym zo zasadnych faktorov zodpovednych za anizotropiu diftizie; tento
fakt dokladaja okrem iného pocetné odkazy na vyznamné zmeny FA u neulplnej
myelinizovanej bielej hmoty v priebehu pre- aj postnatilneho dozrievania centrdlneho

nervového systému. [13],[14]

7 REALIZACIA MERANIA DTI

Prvi cast’ samotnej tlohy tvoria literdrne resSerse difuzneho zobrazovania pomocou
magnetickej rezonancie. Boli preStudované elektronické €lanky, v ktorych som sa zaoberal s
DTI meranim na zvieratich. Z jednotlivych §tadii sa zvolilo 21, ktoré zodpovedali naSim
poziadavkam. Medzi tie poziadavky patrilo, aby bolo meranie vykonané na mysi alebo na
potkanovi, pretoZe tie zvieratd si dostupné na UPT. Dalej boli vybrané také studie, v ktorych
bolo meranie vykonané pomocou EPI alebo RARE sekvencie. Zo §tadii, ktoré zodpovedali
poziadavkam bola pripravené tabulka, v ktorych si pomenované jednotlivé parametre, ktoré
budi vyuzivané pri experimentalnej Casti (vid’ Tabulka 1). Parametre, s ktorymi sa spracovalo
su (TR) Time to Repeat, tj. opakovaci Cas sekvencie, (TE) Echo time, ¢as medzi aplikaciou
gradientovych impulzov (A), trvanie diftizneho gradientu (8), hrubka rezu(slice thikness), Field
of view(FOV), vel'kost' snimaného matrixu(matice), b-hodnota, typ akvizicie(EPI/RARE),
sekvencia pouzitd ako segmentovana (single-shot/multi-shot), ¢i je cely k-priestor nazbierany
na jednu excitdciu(ano/nie) a pocet dimenzi zobrazenia(metéda 3D/2D). V prvej tabul'ke su
zhrnuté vSetky hodnoty z 21 stidii, ktoré boli prestudované. V jednotlivych studiach sa nedali
najst’ vSetky parametre, tie si oznaCené vodorovnou cCiarou (chybajuce parametre). Podla
jednotlivych hodnét bol vytvoreny akviziény protokol, sluzi, ako vychodisko pre meranie DTI
udajov na laboratérnych zvieratich. Meranie sa uskuto¢nilo pomocou systému magneticke;j
rezonancie na Ustave pristrojovej techniky AV CR. Vo vilsine ¢lankov bolo meranie
vykonané na pristroji magnetickej rezonancie znacky Bruker, pretoze na ustave bude prebiehat
na tom istom stroji. Medzi jednotlivymi pristrojmi bol rozdiel v sile magnetického pola -
pohybovala sa v rozmedzi 4 az 10T (Tesla). Pri merani na UPT sa vyuzival pristroj firmy

Bruker, ktorého sila magnetického polaje 9,4 T.
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Cielom nadvizujicej bakaldrskej prace je podla akviziénych protokolov vykonat
meranie DTI dt na laboratérnom zvierati pomocou systému magnetickej rezonancie na Ustave
pristrojovej techniky AVCR. Dalsou tlohou prace bude prestudovat’ softvérové nastroje pre
kvantitativne spracovanie DTI déat. Z ponuky softwarovych néstrojov budd vybrané 3-4,
v ktorych sa budd spracovavat’ namerané data. Jednotlivé vysledky sa vyhodnotia a budi

porovnané medzi sebou jednotlivé parametre pri roznych softvéroch.

V nasledujucej tabul'ke, ktord ma nazov Vybrané parametre z lit. reSerSe sa nachadzaju
vSetky parametre, ktoré boli vybrané z elektronickych clankov na DTI meranie. V prvom
riadku je oznalené Cislo literatiry a za nim zviera, ¢i sa jednd o mys$ alebo o potkana.
V nasledujicich riadkoch sa nachddzaji jednotlivé parametre, ktoré boli vybrané
z jednotlivych §tadii. Parametre, ktoré neboli uvedené v §tudiach s oznacené vodorovnou

Ciarou. V pripade dvoch studii typ sekvencie nebol uvedeny.

7.1 Vysvetlenie parametrov

V tejto podkapitole st vysvetlené parametre, ktoré sa pouzivaji v nasledujicej Casti prace napr.:
vid’. tabulkal a2 a5.

EPI.........Echo Planar Imaging (vid. kapitola 8.1)
RARE......Rapid Acquisition with Refocused Echoes
TRARE...Turbo Rapid Acquisition with Refocused Echoes

TR........... time repetition (vid'. kapitola 1.5.1)

TE........... time echo (vid’. kapitola 1.5.2)

(Ao ¢as medzi aplikaciou gradientovych impulzov

() P trvanie difizneho gradientu

ST.coveenne pri vysetreni je cielovy objem v pokoji, vysledkom je séria paralelnych rezov

definovanych svojou hribkou (slice thickness) rezu

FOV......... oznacuje vzdialenost (v cm alebo mm), v ktorej sa zobrazil obraz, typicky rozdelena
na niekol'ko stoviek obrazovych prvkov (pixel)

Matrix......je pole &isel v riadkoch a stipcoch

B-value.....je faktor, ktory odraza silu a ¢asovanie gradientov, pouzivaji sa na generovanie
snimok s vazenou difuziou (vid'. kapitola 1.5.4)

Koo oznacuje, €1 bol k-priestor nazbierany pocas jednej akvizicie (4no/nie). Pokial ano,
v literature je Casto oznacena, ako single shot. Pokial nie, v lit. asto oznacena ako multi shot.
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PS. pocet smerov difiznych gradientov
PVM_EpiEchoDelay..... poloha echa vzhl'adom na nastup EPI modulu

Snimanie k-priestoru......v rezime, ked” sa nesnima naraz cely k priestor si vykondvané rozne
rekonstrukcie (zber nedplného k-priestoru). Jednou z moznosti je, ze sa dopliiuje nulami
apotom sa rekonStruuje klasicky pomocou 2DFFT (Two-Dimensional Fast Fourier
Transform). Druhou z moznosti je, ze sa pri rekonStrukcii vyuzivaju rozne algoritmy, nez
klasickd 2DFFT, ked’ sa nedopliia nulami. V tomto pripade sa FFT (Fast Fourier Transform)
vykond len v jednom smere a v druhom st pouzivané napr.: homodynné rekonstrukcie, v tom

nedplnom k priestore.

GRAPPA......Je to paralelnd akvizicia urCena ku zrychleniu doby merania. GRAPPA vzorkuje
iba obmedzeny pocet krokov kddovania faz. Zoslabovanie faz dramaticky znizuje zobrazovaci

Cas, ale vedie k prekryvaniu / aliasingu signdlov.

Paralelnd akvizicia....Podstata je v spojeni viacerych samostatnych cievok s vysokou lokédlnou
citlivost'ou a nizkym odstupom signal-Sum. Kazda je pripojena na samostatny prijimac signalu,
ktory snima paralelne s d’alSimi okolitymi cievkami, a kazda vytvara samostatny, vysoko

kvalitny obraz, ktory sa nasledne skombinuje do konecnej podoby.

Woblenie (ladenie cievky).....cielom je naladit’ cievky na rezonancnu frekvenciu Specificku
pre vodu. Ladenie cievky moze byt manudlny proces. Odbornik musi prejst’ k zadnej Cast’i
skenera a nastavit’ cievky otaCanim gombikov alebo preklopnych spinacov pri sledovani RF

vykonu indikovaného svetlami. Na modernych skeneroch je proces tplne automatizovany.
CM.......... Cislo merania

VBA............. Whole-brain voxel-based analysis
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8 PRAKTICKA CAST

V nasledujicich kapitoldch je popisand pouzitd meracia metdda v pripade softvéru
ParaVision 6 (kap. 8.1), d’alej nastavenie parametrov pomocou fantému pre vysledny akvizic¢ny
protokol (kap. 8.2), podl'a ktorého bolo pri merani postupované (kap. 8.4), kapitola 8.3 ilustruje
vykonanu predpripravu. Primdrne meranie sa vykondvalo pomocou softvéru ParaVision 6
(Bruker), vzhl'adom na to st podrobnejSie popisané parametre a nastavenia v programovom

rozhrani.

8.1 Metoda merania v softvéru ParaVision 6

Uzivana metoda bola, na zaklade prestudovanych ¢lankov, Echo-Planar Imaging (EPI).
Principom je vyuzivanie série s roznymi fdzovo zakédovanymi gradientnymi echami, ktoré sa
generuju po excitdcii FID alebo spin-echo s pouzitim periodickych zmien gradientov, Citania
sprevadzanych gradientovymi skokmi kédujicimi kratku fazu (vid Obrazok 29). Celd matica
k-priestor moze byt pokryta v jednom skenovani alebo v niekolkych prekladanych skenoch.
V zavislosti od rezimu excitacie ma sekvencia gradientné kontrastné alebo echo kontrastné
vlastnosti. Minimalny efektivny ¢as ozveny v typickom nastaveni (symetricky vzorkovaci
priestor k) je pomerne dlhy; sekvencia je teda inherentne silno T2 * / T2 vazena strednou
vaziacou hodnotou T1 v zavislosti od Casu opakovania a uhla sklonu. Vzhladom na
oneskorenie medzi po sebe nasledujicimi skenmi (echami) k-priestoru vedd k nehomogenite
magnetického pol'a (deformécidm obrazu). [54]
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Obr. 29 Metéda DTI Echo-Planar Imaging [54]
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Specialnymi parametrami pocas nastavenia su ¢as echo, pocet segmentov, oneskorenie
medzi postupnymi skupinami rezov, ¢as opakovania, korekcia duchového artefaktu, parcidlna-

fourier EPI, namerand trajektoria, nastavenie grappy a shimming [54].

Cas echo je oneskorenie medzi efektivnym centrom budiaceho impulzu a ziskanim
centra k-priestoru. Urcuje kontrast sekvencie T2 *. TE predstavuje ¢as od stredu RF-impulzu
do stredu echa. Pocet segmentov umoziuje znizit obrazové deformécie spdsobené
nehomogenitou magnetického pol'a pomocou prekladanych snimkov. Oneskorenie medzi
objemami umoziuje oneskorenie medzi po sebe iducimi skupinami rezov. Jedna skupina rezov
predstavuje celkovy podet rezov ziskanych na experiment. Doba opakovania (TR) je dizka Gasu
medzi zodpovedajicimi po sebe idicimi bodmi opakujicej sa série impulzov a echo. Popisuje

dobu od aplikacie prvého excitacného impulzu (RF impulz) po d’alsi impulz [54].

Korekcia duchovych artefaktov sa objavuje kvoli tomu, ze EPI je nachylny k ur¢itému
artefaktu s ndzvom N / 2 alebo Nyquistov duch z dévodu jeho posunutie FOV / 2 s ohl'adom
na povodny obraz v rezime jedného zaberu. Tento artefakt suvisi s oscilaciou gradientu

odcitania a ma niekol’ko pric¢in, ako napriklad:

e (Casové oneskorenie gradientu od¢itania
e (Casové oneskorenie zvukovych filtrov

e Nekompenzované virivé pridy

Jedna z moznosti, ako odstranit’ duchovy artefakt je automaticky potlacena rekonstrukciou
na zaklade informacii ziskanych pocas nastavenia zosilnenia prijimaca. Moznost Parcialna-
Fourierova akcelerdcia (vid'. vysvetlenie snimanie k-priestoru v kapitole 7.1), dostupnd v triede
parametrov kédovania, je zvlast vyhodna v EPI, pretoze znizuje minimalny efektivny Cas
ozveny. Nastavenie Parcidlna-Fourierova akcelerdcia na vacSie Cislo ako 1 znizuje vel'kost
matice nasnimaného k-priestoru. Parameter EpiEchoPosition sa automaticky znizi. Cislo medzi
1,0 a 2,0 urCuje zrychlenie experimentu pomocou asymetrického skratenia k-priestoru (1
zodpovedd plnému symetrickému skenovaniu a 2 az polovici k-priestoru). Parcidlna-
Fourierova akcelericia udrzuje nominalne rozliSenie, ale znizuje SNR. Parcialna-FT sa moze
pouzit’ s metddami spin-echo alebo gradientovymi echo metédami s kratkym TE. Nulové
zrychlenie ndm uddva, aka Cast’ experimentu je zrychlena symetrickym skratenim k-priestoru
(vid’. obrazok 30) [54].
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Zero-fill

Partial-FT

Combined

Obr. 30 Fourierova akcelerdcia: nulové -, parcidlna - a kombinovana zrychlenie [54]

Nameran4 trajektéria - Aktivuje meranie trajektérie pri nastaveni na hodnotu Ano. Pri
spusteni kontroly pomocou tohto nastavenia sa ziska Specidlne generovany signal a
automaticky sa spusti makro po spracovani na vypocet hodnot trajektorie. Platnd trajektoria sa
stane neplatnou, ked” sa zmenia parametre, ktoré ovplyviiuju tvar gradientu &itania. Uspesné
meranie trajektérie nastavi tento parameter na hodnotu Ano. Této funkcia sliZi pre zlepSenie
kvality obrazu [54].

GRAPPA (vid. kapitola 7.1) - Ak je nastavenid na hodnotu Ano (predvolené
nastavenie), nastavenie Epi Grappa zvysi pocet segmentov pomocou faktora zrychlenia
Grappa, aby sa dosiahla rovnaka troveri skreslenia obrazu, ako pri skuto€énom merani. Grappa
Threshold je singularna prahova hodnota, ktora sa pouziva pri rekonstrukcii Grappa. Vyssia
hodnota znizuje Sum, ale zvySuje aliasing artefakty. Odporucany rozsah hodnét pre tento
parameter je 0,01 - 0,1 [54].

Shimming je metoda, vdaka ktorej dochddza ku korekcidm nehomogenity hlavneho
magnetického pola. Termin "shimming" sa pouziva v kontexte MR na jemné nastavenie
homogénnosti pola vo vnutri vzorky. Vo vSeobecnosti priestorové odchylky magneticke;
citlivosti vo vzorke (ako su rozhrania vzduchovych tkaniv) vytvdraju silné zmeny
magnetického pola, ktoré nemo6zu byt uplne kompenzované. Cielom vyvazovania je najst
najlepsiu aproximaciu pomocou existujucich vloziek. Tato informacia moze byt pouzita na
zlepSenie homogénnosti magnetického pol'a v oblasti objektu. Program poskytuje grafické
rozhranie pre nastavenie §Simovacieho (shimming) objemu. Softvér ParaVision 6 umoznuje 3
rozne typy shimmingu. Ide o mapshim, study shim a automatic shim volume. Jedine mapshim
nie je automatické nastavenie. Pomocou tejto funkcie a grafickému rozhraniu da sa nastavit
Simovaci objem na objem zaujmu, ktoré zkimame pocCas merania. Ako mapshim bola
vykonana, pri d’al§ich pripadoch sa pouziva current shim, ktoré preberie Simovaci objem

z predchdadzajiceho merania. Automatic shim volume toto nastavenie spravy automaticky [54].
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8.2 Nastavenie parametrov na difiiznom fantéme

Difuzny fantom je pomocka, ktora sluzi na demonStrovanie difuzie, ktora prebieha v
mozgu. Zvolenim vhodnych materiadlov je mozné dosiahnut’ porovnatel'né vlastnosti a hodnoty
ako v mozgu. Pouzivaju sa vlakna z konope, z umelého hodvdbu atd’. Vldkna, u ktorych
ziskavame vysSie FA, su zvyCajne skonstruované z nepriepustnych hydrofébnych materialov.
Vldkna maji priemer az desiatky um a su stlatené v dutej trubke. Fantém je najCastejSie
skongtruovany zo stladenych zvizkov vlakien. Uzke intersticialne priestory znizuju ADC a
zvysuju hodnotu FA.

Prakticka Cast' je zostavena z dvoch kapitol. Najprv sme vyuzivali fantom, ktory sa
nachddza na Ustavu Pristrojové Techniky. PouZivany fantém odpovedd popsanému
Standardnému fantomu vyssie - hydrof6bni vldkna o priemeru niekol'’ko mikrometrov nahustene
a ponorene vo vode. Cely systém je vo sklenené trubici. Pre nastavovanie a ladenie difdzne;j
sekvencie podla potreby merania na potkanovi (cielom prace) bol vyuzivan tento fantom. ESte
pred tym, nez sa sekvencie pripravila, boli vykonané tri sedenia (kazdé sedenie obsahovalo
ladenie tejto sekvencie). Skimalo sa vplyv jednotlivych parametrov na vysledny obraz - kvalitu
obrazu, pomer signdlu a Sumu atd’. Parametre boli upravené z predo§lého merania na UPT v roku
2014 [35]. Pred jednotlivymi meraniami sa spustil lokalizér (Obr. 31), ktory ddva informdcie
o tom, Ci je vzorka v strede magnetu, alebo nie. T4to informdcia zavisi i na citlivosti cievok, a na
homogenite magnetického pol'a. Je mozné zobrazit' rezy v roznych smeroch (axidlny, sagitalny,

a transversalny) a z toho zistit', ¢i sme geometricky na spradvnom mieste.

Obr. 31 Lokalizér, vlavo (axidlny, sagitdlny, a transversalny) rovina

Je ddlezité spomenut’, ze pri vSetkych obrazkoch, pri ktorych boli skimané porovnania
parametrov su nastavené rovnaké hodnoty jasu a st vybrané rovnaké rezy. Parametre, ktoré
boli vyuzivané pri jednotlivych meraniach st zhrnuté v tabulke (vid. nizsie tabulka 2). Cas
TR sme zvolili kratsie (2500 ms), kvoli casovému obmedzeniu. Rétalo sa s tym, ze pri redlnom

merani bude cas TR vyssi, aby bol ¢as na trigrovanie dychu.
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Tabul'ka 2 R6zne parametre akvizicie pri nastavovani DTI sekvencie

FOV Matrix TE TR | Slices ST Grappa Ghost Shimming = Partial
[mm)] [pixel] [ms] [ms] [pocet] [mm)] Correction FFT
24x24  128x 128 @ 25 2500 15 1 vypnutd - - zapnutd
24x24  128x 128 @ 40 2500 15 1 vypnutd - - zapnutd
24x24  128x 128 @ 25 2500 15 1 zapnutd - - zapnutd
24x24  128x 128 @ 25 2500 15 1 zapnutd - - zapnutd
24x24  128x 128 @ 25 2500 15 1 vypnutd order 1 - zapnutd
24x24  128x 128 @ 25 2500 15 1 zapnutd - - zapnutd
24x24  128x 128 @ 30 @ 2500 15 1 vypnutd - vykonané = vypnutd
24x24  128x 128 @ 25 2500 15 1 zapnutd order 1 vykonané = zapnutd
24x24  128x 128 @ 25 2500 15 1 zapnutd order 0 vykonané = zapnutd
24x24  128x 128 @ 25 2500 15 1 zapnutd order 1 vykonané = vypnutd

Pretoze je fantom v axidlnom reze kruhovy, snazili sme sa pri hladani vhodnych
parametrov dostat’ kruhovy axidlny rez bez artefaktu. Prvym parametrom, ktory bol skimany

je ¢as echo (TE). Vykonali sa dve merania po sebe s rovnakymi parametrami okrem echo Casu.

180212_DTI_FANTOM_VANKO_1_DTI_EPI_seg_30dir (E2) 180212_DTI_FANTOM_VANKO_1_DTI_EPI_seg_30dir (E6)

Obr. 32 Meranie ¢. 1 vlavo a €. 2 vpravo

Na zédklade vysledkov bolo skonS$tatované, ze zvySenie hodnoty TE malo negativny
vplyv na meranie. Ghost artefakt ("duchové" artefakty) je vyraznej$i v pripade TE = 40m:s.
Tvar fantému je v obidvoch pripadoch deformovany. Medzi tvarmi nie je mozné stanovit

vyraznejsi rozdiel.

V pripade d’alSich sekvencii boli pouzité rovnaké parametre z vyssie uvedenej tabul'ky
s tym rozdielom, Ze bolo v obidvoch pripadoch zapnutd Grappa. Cas opakovania (TR) bol

znizeny na 1500ms, aby sa dalo vyhodnotit’ vplyv Casu opakovania na vysledny obraz.
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Obr. 33 Meranie ¢. 3 vlavo a €. 4 vpravo

Z vysledkov vyplyva, ze zapnutie funkcie GRAPPA m4d velky vplyv na obraz. Tvar
fantomu je viac kruhovy, nez pri meraniach bez grappy, avsak ghost artefakt je omnoho
vyraznej$i. Pri znizeni parametra TR sa znizil ¢as merania, vysledny obraz je viac zaSumeni,
ako bolo ocakavané. Vysledny tvar fantdomu tiez je deformovany. VyskusSali sa i nase

vychodiskové parametre, k Comu bol pridany ghost correction radu 1.

Obr. 34 Meranie ¢. 5

Vplyvom tohto sa "duchovy" artefakt znizil vo vyslednom obraze, ale tvar je viac
deformovany. Pocas posledného merania s nasimi vychodiskovymi parametrami bol eSte
naviac zapnuty trajectory measurement. Vo vyslednom obraze sa nenaSiel ziadny rozdiel. Pri

d’alSom merani boli ako vychodiskové parametre pouzité nasledujiice:
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Tabulka 3 Vychodiskové parametre pre druhé sedenie u systému magnetickej rezonancie

Parameter Protokol pre nase meranie
FOV 24 x 24
Matrix [pixel] 128 x 128
TE [ms] 25

TR [ms] 2500
Slices 15

Slice thikness [mm] 1 mm
Grappa Zapnutd
Ghost Correction i
Shimming -

Partial FFT zapnutd

Pouzival sa ten isty fantom, vysledny obraz sa bude lisit iba v jeho polohe. Prvy krat
bol fantém nasnimany s vys§ie uvedenymi parametrami a k nemu sa prirovnal fantém, ku

ktorému bol pred snimanim pridany shimming.

Obr. 35 Meranie €. 5 vlavo a €. 6 vpravo s shimmingom

V obidvoch pripadoch sa docielil takmer kruhovy tvar fantému. Zapnutie shimmingu
vyrazne zlepsilo kvalitu nasho obrazu (Obrazok 35 vpravo). Vysledkom je lepsi pomer signalu
a Sumu, a spravidla sa zlepsil i ghost artefakt. Od tohto merania sa shimming vzdy vykondval.

Bolo vyskuSané aj vypnutie partial FFT. Vplyvom toho sa zvysil ¢as echo (TE).
Z prvého pohl'adu bol obraz kvalitnejsi, avSak ghost artefakt je ovel'a napadnejsi a skresl'uje

naSe meranie. Tento jav sa dd sledovat’ na hornej Casti obrazu.
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Obr. 36 Meranie ¢. 7

Posledné, ¢o bolo v ten defi na fantome vyskuasané, bol vplyv ghost correction na

vysledny obraz. Bol vyskasany prvy i nulty rad, aby sa ich dalo porovnat’.

Obr. 37 Meranie ¢. 8 vllavo a €. 9 vpravo

Vyraznejsi rozdiel sa medzi dvoma obrazkami neda stanovit’. U ghost correction 0-tého
radu je "duchovy" artefakt troSku vyraznejsi. Dolezité je, ze ked’ porovnavame obraz, kde nebol
pouzivany ghost correction, mozeme stanovit lepsi a kvalitnejsi vysledok. Dostali sme sa
k tomu zaveru, ze pokial je zapnuty shimming, ktory eliminuje va¢§inu "duchového" artefaktu,

(ghost artefakt) tak nie je nutné pouzivat’ ghost correction.

Poslednou ulohou bolo nastavenie §imovacieho objemu. Boli vyuzivané parametre
z posledného riadku tabul'ky. Vyskusali sa 3 rdzne nastavenia. Po prvé, ked’ je Simovaci objem
elipsoid, ktorého objem je vacsi nez objem nameranej skimavky. Po druhé, ked’ je Simovaci
objem elipsoid, ktorého objem je o kusok mensi nez objem nameranej skimavky. Po tretie
Simovaci objem nebol nastaveny manudlne, ale sa zvolilo automatic shim volume. Najlepsi
vysledok bol dosiahnuty v pripade, ked’ bol §imovaci objem elipsoid, ktorého objem je vacsi
nez objem nameranej skimavky (vid’. Obrazok 38).
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Obr. 38 Meranie ¢. 10

Obrazok 38 ilustruje najlepsi dosiahnuty vysledok. Primarny ciel (ziskat' kruhovy axidlny rez
bez artefaktov pomocou vhodnych parametrov, pretoze je fantém v axidlnom reze kruhovy)
bol splneny.

8.3 Procedira nastavenia pred meranim

Tato procedura bola vykonand v oboch pripadoch, pri merani na fantéme i na potkanu.

1. Privstupe do magnetaria je nutné si obut’ prezivky, dezinfikovat’ si ruky a pomocku, ktoru
budeme pouzivat’ v riadiacom pracovisku (napr.: notebook). Vsetky kovové materialy je
potrebné si odlozit’ do vedlajsej miestnosti aby nerusili pri magnete.

2. Pred samotnym meranim je potrebné magnet nakalibrovat’ (Bruker 9.4 T). Je nutné zapnut
gradienty a nakalibrovat’ jednotlivé cievky. To sa robi pomocou jedného, alebo dvoch
pracovnikov. Dvaja pracovnici st potrebni, ak sa merania vykondvaji na zvierati. Jeden
sa nachddza pri magnete, druhy v riadiacom pracovisku.

3. V pripade dvoch pracovnikov je ¢asovo uspornejSie woblenie (ladenie cievky). Ladenie
sa vykondva zo zadnej strany magnetu. Nakalibrovali sa dve cievky pomocou otaCania
potenciometrov a diéd. Treba docielit, aby ich svietilo ¢im mene;.

Obr. 39 Riadiace pracovisko v magnetariu vIavo a Magnet (Bruker 9.4 T) vpravo
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4. Bol vybrany vhodny ndstavec v zdvislosti od zvierata. Ndastavec je priSrobovany

k zastivacej Casti magnetu. K tomu nastavcu je eSte pevne pripevnend gradientna cievka.
K upevneniu bola pouzita klasickd krepova maliarska paska. Je to dodlezité, aby pocas

merania nedoslo k neziadicemu pohybu.

Obr. 40 Nastavec pre potkana vlavo a povrchova cievka vpravo [54]

5. Na presun zvierata do magnetu musia byt najprv predné nohy vlozené do zvieracieho

8.4

16zka a zaistené. Je ddlezité si davat’ pozor na to, aby zvieratu nebolo ublizené, ked sa
posunie do rezonatora. V idealnom pripade by mali byt elektrody umiestnené smerom k
hlave vnutra 16zka pre zvierata, aby sa znizil respiracny artefakt v EKG.

Pred samotnym meranim je 16zko zohriate, aby nedoS§lo ku kolisaniu teploty, pretoze je
potrebné zachovat normalnu telesnt teplotu poCas merania.

Dalsim délezitym krokom su jednotlivé prvky, ktoré slizia k monitorovaniu Zivotnych
funkcii, ako napr.: teplota, dychova frekvencia (pre podrobnejsi popis vid’. d’alsia kapitola
8.4)

Akvizicni protokol a priebeh merania

Tabulka 4 Vysledna akvizi¢na sekvencia

Parameter Protokol pre naSe meranie
FOV 24 x 24
Matrix [pixel] 128 x 128
TE [ms] 25

TR [ms] 5000

Slices [pocet] 15

Slice thikness [mm] 1 mm
Grappa Zapnutd
Ghost Correction nepouzivana
Shimming Vykonand
Partial FFT Zapnutd
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1.

Pocas merania boli vyuzivané parametre, ktoré boli nastavené na fantome. Tieto
parametre budeme pouzivat pre meranie (vid. Tabulka 4 vysSie). Ako uz bolo
v predchadzajucich kapitolach spomenuté, shimming bol vykonany. Objem bol trosku
vacsi elipsoid, ako objem nameraného mozgu. Diftizia prebieha aj v teplotnej
rovnovahe a Castice sa pohybuju z miesta vysSie koncentracie do miesta s koncentraciou
nizSou alebo z miesta s vysSou teplotou do miesta s teplotou nizsou.

Predpriprava sa zacala procesom uspania potkana. Potkan bol zo zvieratniku prineseny
laborantkou. Bol premiestneny z chovného do uspdvacieho boxu (Obrazok 41).
Anestézia sa vykonala pomocou uspdvacieho plynu isofluoran, zmiesaného s Cistym
kyslikom. Plynule mu izofluran pridava az do 3-3,5%.

Pocas tohto procesu sa vypliiuje protokol merania, ktory je zndzorneny na obrazku 41.

Boli sledované reakcie zvierat'a, aby sa ujasnilo, Ze je potkan uspaty.

Obr. 41 Protokol merania vlavo a zviera v uspavacom boxu vpravo

Zhruba po 5-10 minttach bolo zviera premiestnené do magnetu. Bolo vlozené do
vhodného ndstavca a fixované, ako je vidiet na obrazku 42.

Kvoli tomu, ze potkan v uspdvanom stave nezatvori svoje o€i, pokryva sa gélom, aby sa
pocas merania nezatazoval.

Pre diftizne meranie je na zvieracich modeloch nutny vhodny monitoring fyziologickych
parametrov, znizenie respiracnych pohybovych artefaktov a ucinna anestézia.

U malych zvierat sa poCas merania mozgu pre potlaCenie pohybov umiestni hlava spolu s
anestéziou do Specidlneho drziaka. Na drziak sa pripevni povrchova cievka.

Pre meranie miechy alebo chrbtice je vhodné snimat’ dychacie pohyby a synchronizovat
Start pulznej sekvencie. Pre snimanie dychacich pohybov slizi vankas§ umiestneny bud’
pod potkanom, alebo na bo¢nej strane trupu (vid'. obrazok 42). Zmenou tlaku spésobeného
dychanim zvierat dochddza k zmene dychacej krivky, ktord sa zobrazuje v riadiacom
stredisku na monitore PC. Pokial' sa dychacia frekvencia zvi§i zhruba nad hodnotu
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10.

11.

12.

13.

100 tep/min, to signalizuje, ze sa potkan prebidza. Ako bezpecnostni krok sa da zvisit
mnozstvo uspavacieho plynu (isofluoranu).

Lozko je zahrievané, pretoze je potrebné, aby bola teplota potkana stila a je potrebné
zachovat normalnu telesnu teplotu poc¢as merania. Z rovnakého ciel'u je potkan pokryty
papierovym plastom.

Bola snimand i teplota potkana pomocou optického teplomeru, ktory je zavedeny cez
andlny otvor. Vystupnd hodnota je zobrazend na monitoru v riadiacom pracovisku.

D4 sa sledovat’ 1 srdecnud aktivitu zvierata pomocou EKG elektréd. Je dolezité ocistit
pokozku od mrtvych buniek, Spiny a mastnoty, aby bol ziskany elektricky kontakt s vel'mi
nizkou impedanciou. Na aplikdciu elektrédy je naneseny gél alebo krém na elektrédy.
Chirurgicka paska pomoze udrziavat dobry kontakt medzi elektrédou a zvieratom. Pocas
naSich merani EKG kontrola nebola pouzivana.

Do otvoru MRI bola zavedend hadica s uspdvajicim plynom. Na zdklade sledovania
dychacich pohybov bolo nastavené davkovanie plynu (vid’. niz§ie bod 16).

Obr. 42 Potkan fixovany v néstavci z predného pohl'adu a z bo¢ného pohl'adu [54]

PocCas merania je Casto ziaduce skombinovat spusta¢ magnetickych impulzov s
dychacim signdlom (trigger) . Pozicia senzoru dychania je zndzornend na obrazku 42.
Zodpovedajuci parameter v programe je Trieda Trigger_Parameters (v pripade softvéru

ParaVision 6), ktory sa pouziva na synchronizdciu sekvencie s externou udalostou.

+— TR —»

TRIGGER

Slice 1| |Slice 2 | |Slice 1| |Slice 2

W T

Cycle 1 Cycle 2 ...

Obr. 43 Princip trigrovania [54]
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14. Po vykonaniu vSetkych potrebnych priprav boli na zaklade vysledného akviziéného
protokolu (vid’. Tabul'ka 4) nasnimané data.

15. Bol vyuzity isty lokalizér, ako pri §tadii fantému. Zistilo sa, ¢i je vzorka v strede
magnetu, alebo nie. Po doladen{ sa vykonalo meranie.

16. Vysledok spominanej dychacieho senzora ateplomeru je uvedené na obrizku 44.
Pomocou senzorou sa sl'eduju zivotné funcie potkana. Je potrebné udrzat, aby bola
teplota potkana stala a je potrebné zachovat normalnu telesnu teplotu pocas merania.
Pokial’ sa zvysila dechova frekvencia bola zvySena ddvkovanie plynu (isofluoranu).
Hodnotu dechovej frekvencie je nutné udrzat’ v prijatel'nych limitach. Hodnota vyssie,
nez 100 indikuje zvySenie uspavacieho plynu (isofluoranu).

== BF: Detect + Blanking Time

Breaths/min

ms

Resp.
Breaths/min
987

FOT1
37.0
°C

FOT1 37.00 iFOT2 - FOT3 --- FOT4 — Left g
Gating| SysInfo| BrkOwt | Colars | Test | Heater | Charger Alalmsl Freeze |Evsnll ECG Batt. 100 % Charge Im 58I 13-Apr-18 10

Obr. 44 Dechova krivka a teplota potkana pocCas merania

17. Vyslednd data sa spracujui a vyhodnotia pomocou rdozneho softvéru, popisaného
v nasledujucej kapitole .
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9 SOFTVERI NA SPRACOVANIE DMR

Pre spracovanie difiznych MRI dét existuje mnoho bezplatne dostupnych softvérov ¢i
toolkitov. Niektoré funguju ako celkové kniznice/programy na spracovanie MRI data o mozgu
ako napr.: BrainVoyager, FreeSurfer, SPM obsahujice prave néstroje pre spracovanie difizneho
obrazu, pripadne konkrétnejSie softvérové baliky venujice sa difiznym zobrazeniam ako
napriklad Camino, DSIStudio, FSL, MedINRIA. Porovnanie vymenovanych a dalSich

programov uvadza nasledujuca tabul'ka.

Tabulka 5 Programy pro spracovanie DMRI (Diffusion MRI) [43]

Kontrola kvality a predspracovanie Spracovanse a vizualizacia Kvantitativna analyza
Koreken Traktografia
d?:ﬂ:. oohyh | Rotici 0‘*}:’::““ 5',‘::;";‘" S:l"f"'," Piktogram E;t‘nmmm avdepodob| RIO |Histogram | VBA | TBBS
eddy |B-matice
3D Slhicer X v v v v v v v v v ¥ X X
AFNI X v X v v v v v v v v v | X
Bram
Voyager X x X X v v v v X X x v X
Camno v X X X v v v v v X x X | x
DoDTI X v X X v v v v X X X X x
DS IStudio v X X X v v v v X v x i x
FreeSurfer 'S v v v v v X X v v X v X
FSL x v X v v v v X v v v v v
MedINRIA x X X x v v v v X v v X x
SPM and
t0olboxes X v v v v v x X X x X v v
9.1 Softvérové baliky na spracovanie dat z mozgu

Softvér DSI Studio dokaze spracovat’ surové data (raw), ktoré boli ziskané priamo z
brukrovského softvéru ParaVision 6. V pripade ostatnych softvérov sa pouzivala matlabovska
funkcia, ktora konvertovala brukrovské data do formatu nifti (koncovka nii). Pomocou funkcie sa
ziskali prislusné tabul'ky bvec (gradientné smery) a bval (hodnoty b), ktoré sa pouzivali pri
spracovani dat. Nevyhodou pri pouzitii viacerych softvérov je, ze nie vSetky umoziuju
exportovat tie isté vysledné mapy. V pripade vSetkych softvérov vSak bolo mozné exportovat
mapu frakénej anizotropie, ktora bola spracovana v praktickej ¢asti. Dal§im parametrom bola
mapa ADC, ktort bolo mozné exportovat v kazdom zo softvérov okrem FSL.
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9.1.1 FSL

FSL je komplexna kniznica analytickych ndstrojov pre spracovanie a analyzu fMRI, MRI
a dMRI obrazovych dat mozgu. Pracuje vylu¢ne v opera¢nom systéme Linux a bolo napisané v
jazykoch C++ a TLC. Na spracovanie difuznych dat je ur¢eny FDT (FMRIB Diffusion Toolbox).
Pouziva sa na analyzu DWI obrazov a jeho stc¢ast’ou su nastroje pre predspracovanie dat, miestne
modelovanie difuzie a rozne traktografie. Dalim nastrojom k spracovaniu dMRI dat je nastroj
eddy, ktory sluzi ku korekcii zakresleni indukovanych virivymi prudmi a pohybmi subjektu.
Sucasne modeluje efekt rozptyl'ovania virivych prudov a pohybov na obrazku. To umoziiuje
pracovat’ s datami vysSich b-hodnot. Medzi d’alSie nastroje patri vyhodnocovacia metoda TBSS
(Tract-Based Spatial Statistics), ktord usiluje o zlepSenie citlivosti, objektivnosti a
interpretovatel'nosti analyzy Studii multi-objektovych difiznych zobrazeni. Nastroj Topup sluzi
na odhad citlivosti indukovaného pol'a [37][38]. Softvér FSL potrebuje k spracovaniu difiznych
déat: namerané data (idedlne vo formate nifti), tabul'ky bvec a bval, a masku pre merania (masku

je mozné vyrobit pomocou softvérového nastroja v programe FSL).

9.1.2 MedInria

MedlInria je multiplatformny lekarsky obrazovy softvér na spracovanie a vizualizéciu. Je
zadarmo a open-source. Prostrednictvom intuitivneho pouzivatel'ského rozhrania poskytuje od
Standardnych az po $pickové funkcie na spracovanie zdravotnych obrazkov, ako je vizualizacia
obrazu 2D / 3D / 4D, registracia obrazkov, difizne MR spracovanie a traktografia [39]. Softvér
MedInria potrebuje k spracovaniu difiznych dat tabul'ku bvec a namerané data vo formate nifti.

Programové rozhranie je 'ahko ovladatelné a idealne pre zaciato¢nikov.

9.1.3 DSI Studio

Je nastroj na analyzu difizneho magnetického rezonancia. DSI Studio je open-source
difizny MRI analyticky néstroj, ktory mapuje spojenie mozgu a koreluje ndlezy s
neuropsychologickymi poruchami. Jedna sa o kolektivhu implementaciu niekolkych metod,
vratane DTI, QBI, DSI, generalizovaného q-vzorkovacieho zobrazenia, q-priestorovej
rekonstrukcie, spracovanie diftiznej MRI a generalizovaného deterministického sledovania
vlakien. DSI Studio sa d4 aplikovat’ na §tadie na l'ud’'och a zvieratach [42]. Softvér DSI Studio
potrebuje k spracovaniu difdznych dét dita vo formate nifti alebo 2dseq (brukrovsky format). V
pripade pouzitia formatu 2dseq program ovlada tabulky bvec a bval automaticky, netreba ich

importovat'.

9.14 ParaVision 6

Pracovny postup ParaVision 6 je navrhnuty pre optimélnu prevadzku MRI systémov a je
pohéanany novou elektronickou platformou MRI AVANCE III HD. Toto umoziiuje automatické

rozpoznavanie hardvéru pre rychle a jednoduché nastavenie, integrovani dynamickud
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optimalizaciu v realnom Case a nastavenie experimentalnych parametrov pocas skenovania,
dynamické zoslabovanie a rychlu 64 -bitovl viacjadrovi rekonstrukciu obrazu s vysledkami s
vysokym rozliSenim 3D. Vsetky baliky aplikacii vyuzivaja novi databazu ParaVision
s moznost'ou archivicie vo formate DICOM.

Aplikacny balik DIFFUSION zahriia vSetky metody, protokoly a softvérovy nastroj potrebny na
difizne vazené alebo difuzne tenzorové zobrazovanie. [40] Softvér ParaVision 6 je dostupny na
UPT. Je primarne pouZivanym softvérom - pomocou neho sa ovlida magnet Bruker 9,4 T.

Umoziiuje spracovanie nameranych dat, a ich export vo formate dicom.

9.1.5 TrackVis

TrackVis je softvérovy nastroj, ktory dokaze vizualizovat a analyzovat' udaje o
vlaknovych stopach z traktografie diftizie MR (DTI/ DSI/ HARDI/ Q-Ball). Pracuje na systéme
Windows, Mac OS X a Linux s prirodzenym vzhl'adom. Pre spracovanie DMRI dat obsahuje
novy ndstroj Diffusion Toolkit 0.6. Kéd pre spracovanie gradientovej tabul'ky bol prepracovany
v Diffusion Toolkit 0.6, aby bol flexibilnejsi. Teraz existuje niekol'ko roznych sposobov, ako
Specifikovat’ gradientovu tabul'ku. [36] Softvér TrackVis k spracovaniu difiznych dét potrebuje
data v nifti formatu a prislu§né bvec tabul'ku. V pripade spracovania dat program neumoziiuje
nastavit' treshold (prah) na minimalnu hodnotu. IdealnejSie je zvolit’ funkciu automatic treshold,

s ktorou sa ziskali najlepsie vysledky.

10 ANALYZA DATV PROGRAMU MATLAB

V praktickej Casti bakalarskej prace bolo vykonané spracovanie a analyza difiznych dat
nameranych na mozgu potkana. Pre vyhodnotenie dat po prieskume dostupnych softvérov na
spracovanie DMRI (Diffusion MRI) boli vybrané FSL (kapitola 9.1.1), MedInria (kapitola 9.1.2),
DSIStudio (kapitola 9.1.3), Paravision (kapitola 9.1.4) a TrackVis (kapitola 9.1.5). Z uvedenych
softvérov po spracovaniu dat boli vyexportované difizne skaldrne mapy, ako napriklad mapa
frak¢nej anizotropie (kapitola 4.2.2) vo formdte nifti (Neuroimaging Informatics Technology
Initiative), alebo DICOM (Digital Imaging and Communications in Medicine). Vysledné data
boli nacitané do Matlabu a analyzované pomocou programovacieho kédu (vid'. obrdzok 45), ktora

je uvedend na CD (vo vnutri bakalarskej prace).
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%% Data z medinria

AM = niftiread('Generated Diffusion Tensor_ Images.nii'):
am=BM(:,:,8):

imshow (am)

[BW,xi,yi] = roipoly(am):; %(a,r,c):

[R C]=size [BW)
figure, imshow (BW)
Cut=[1
for i=1l:R
for j=1:C
if BA({i,j)=1
Out (i,j)=am(i, j) -
else
Cut (i,3)=0:
end
end
end
figure;

imshow (Out, []1):; title('Cutput Image'

[b,c]=size (Qut) ;
vektor=[];

for i=1:b;
for j=l:c;
if Out (i,3)~=0;
vektor=[vektor Out(i,j)]:
end
end
end
prumer=mean (vektor)
med=median (vektor)
standarddeviation=std (vektor
guant25 = guantile (vektor,0.25)
gquant75 = guantile (vektor,0.75)
box=boxplot (vektor):

Obr. 45 Programovy kéd v Matlabu pre spracovanie dat

10.1 Import dat do prostredia Matlab

Pre spracovanie dit v Matlabe je potrebné mat’ data v takom formate, ktoré su tymto programom
podporované. Jednotlivé softvérové rozhrania umoziujd ukladat’ data do formatu. nii (nifti), ktory
je programom Matlab podporovany. ParaVision 6 podporuje format dicom, ktoré sa da

konvertovat’ do nifti formatu.

10.2 Vytvorenie funkcie a zobrazenie vystupu

1. Nacitanie dat na zaklade datového formdatu. V pripade nifti bolo vyuzivané niftiread,
v pripade dicom, dicomread.

2. Pomocou matlabovskej funkcie roipoly sa vyznacili oblasti zdujmu. Na obrazku sa da
vidiet’ Cervena, zelena, zlta a modra kruhova oblast’ (vid’. Obrazok 46). OznacCena oblast’
(ROI — region of interest) sa ulozila ako logickd matica (Vysledkom bude matica napr.:
BW). Prvé for a if cykly sluzia k vytvoreniu matice Out, vo ktorej sa nachadzaju skuto¢né
hodnoty frak¢nej anizotropie v oblasti zaujmu (vid’. Obrdzok 45). Ostatné hodnoty st
nahradené nulou.

3. Druhé cykly if a for sluzia na vytvorenie vektoru, vo ktorom st vSetky hodnoty frakcnej

anizotropie (zavisi na vel'kosti zakrazkovanej oblasti).
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4. Analyzované parametre boli priemer, median, Standardna odchylka, 25 % a 75 %

percentil. St vykreslené i prislu§né krabicové grafy k jednotlivym datam.

Tato analyza bola vykonand pre jeden rez. VySetrené su FA, MD (strednd difdzia, ktord
ziskavame priemerovanim diagondly matice. Je teda priemerom vlastnych hodndt A1, A2, A3) a
ADC. Pocet diftiznych smerov bolo vybrané podla protokolov pouzivanych pre DTI meranie.
Boli pouzivané dve By s hodnotou 0 a 800 s/mm?.

Primdrnym predpokladom bolo, ze mozeme dostat’ dva rozne vysledky. Vymenované
parametre sa mozu lisit na zaklade toho, aké predspracovanie vyuziva dany softvér. Tyka sa to
napriklad roznej filtracie Sumu pomocou medianového filtru atd’. (tieto funkcie programov
pravdepodobne nemozeme ovplyvnit). Druhym predpokladom bolo, ze vysledky u niektorych
softvéroch budu isté vzhladom k tomu, ze pouzivaji bud ziadne alebo isté metody
predspracovania dat.

Na ukazku bol vybrany rez z merania, ktoré sme vykonavali podla akviziéného
protokolu (vid. Tabulka 4). Vsetky vysledné data su spracované v piatich softvéroch

a vysledky su uvedené nizSie.

Tabul'ka 6 FA spracovana v roznych softvéroch (farebné vyznacenie v oblasti mozgu)

Softvér Parameter | Priemer + std Medidn (25% a 75% percentil)
Cervena 0,2112 +0,1088 | 0,1889 (0,1382 a 0,2319)
MedInria | Zelena 0,3013 + 0,1689 | 0,2405 (0,1869 a 0,3475)
Zlta 0,2670 + 0.0822 | 0,2569 (0,2088 a 0,3257)
Modra 0,2605 + 0,1011 | 0,2575 (0,1806 a 0,3433)
Cervena 0,2125 +0,1069 | 0,1893 (0,1354 a 0,2423)
DSI Studio | Zelena 0,3024 + 0,1681 | 0,2368 (0,1906 a 0,3604)
Zlta 0,2690 + 0,0851 | 0,2592 (0,2093 a 0,3294)
Modra 0,2684 + 0,1065 | 0,2605 (0,1845 a 0,3551)
Cervena 0,1701 + 0,0877 | 0,1509 (0,1104 a 0,1873)
ParaVision | Zelena 0,2390 + 0,1351 | 0,1914 (0,1476 a 0,2726)
6 Zlta 0,2179 + 0,0698 | 0,2091 (0,1686 a 0,2644)
Modra 0,2119 £ 0,0818 | 0,2092 (0,1480 a 0,2789)
Cervena 0,2125 + 0,1088 | 0,1890 (0,1365 a 0,2327)
FSL Zelend 0,3002 + 0,1690 | 0,2402 (0,1860 a 0,3455)
Zlta 0,2713 + 0,0859 | 0,2609 (0,2120 a 0,3296)
Modra 0,2638 + 0,1015 | 0,2607 (0,1838 a 0,3460)
Cervena 0,2112 +0,1088 | 0,1889 (0,1382 a 0,2319)
TrackVis | Zelena 0,3013 + 0,1689 | 0,2405 (0,1869 a 0,3475)
Zlta 0,2656 + 0,0804 | 0,2565 (0,2083 a 0,3242)
Modra 0,2605 + 0,1011 | 0,2575 (0,1806 a 0,3433)
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Obr. 46 Mapy Frak¢nej anizotropie (FA) spracované v rdznych softvéroch a, MedlInria
b, ParaVision 6 c, DSIStudio d, TrackVis e, FSL
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Obr. 47 Graficka vizualizacia spracovanych dat FA v ¢ervenej oblasti a, Medinria b, TrackVis ¢, FSL
d, DSIStudio e, ParaVision
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Obr. 48 Grafickd vizualizicia spracovanych dat FA v zelenej oblasti a, Medinria b, TrackVis ¢, FSL
d, DSIStudio e, ParaVision
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Obr. 49 Graficka vizualizacia spracovanych dat FA v Zltej oblasti a, Medinria b, TrackVis c, FSL d,
DSIStudio e, ParaVision
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Obr. 50 Grafickd vizualizdcia spracovanych dit FA v modrej oblasti a, Medinria b, TrackVis ¢, FSL
d, DSIStudio e, ParaVision
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Tabulka 7 ADC spracovand v roznych softvéroch (farebné vyznacenie v oblasti mozgu)

Softvér Parameter | Priemer + std Medidn (25% a 75% percentil)
Cervena 0,7357 £0,2139 | 0,6718 (0,6320 a 0,7187)
MedInria | Zelena 0,6715+0,1718 | 0,6129 (0,5763 a 0,6699)
Zlta 0,6436 +0,1323 | 0,6168 (0,5822 a 0,6566)
Modra 0,6127 £ 0,0706 | 0,6068 (0,5735 a 0,6384)
Cervena 1,1067 +£0,3221 | 0,9788 (0,9134 a 1,2029)
DSI Studio | Zelena 1,0975 £ 10,3274 | 0,9464 (0,8794 a 1,2476)
Zlta 1,0228 +0,1690 | 0,9924 (0,9440 a 1,0446)
Modra 0,9609 + 0,1153 | 0,9615 (0,8851 a 1,0073)
Cervena 0,7423 +0,1106 | 0,7144 (0,6717 a 0,7598)
ParaVision | Zelena 0,6974 + 0,1219 | 0,6527 (0,6148 a 0,7137)
6 Zlta 0,6756 +£0,1112 | 0,6558 (0,6199 a 0,6998)
Modra 0,6510 + 0,0740 | 0,6447 (0,6096 a 0,6792)
Cervena - -
FSL Zelena - -
Zlta - -
Modra - -
Cervena 0,7357 £0,2139 | 0,6718 (0,6320 a 0,7187)
TrackVis | Zelena 0,6715+0,1718 | 0,6129 (0,5763 a 0,6699)
Zlta 0,6436 +0,1323 | 0,6168 (0,5822 a 0,6566)
Modra 0,6127 + 0,0706 | 0,6068 (0,5735 a 0,6384)

)

d,

Obr. 51 Mapy Apparent Diffusion Coefficient (ADC) spracované v roznych softvéroch a, MedInria

b, ParaVision 6 ¢, DSIStudio d, TrackVis
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Obr. 52 Graficka vizualizacia spracovanych dat ADC v ¢ervenej oblasti a, Medinria b, DSIStudio
¢, ParaVision d, TrackVis
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Obr. 53 Grafickd vizualiz4cia spracovanych dat ADC v zelenej oblasti a, Medinria b, DSIStudio
¢, ParaVision d, TrackVis
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Obr. 54 Graficka vizualizacia spracovanych dat ADC v Zltej oblasti a, Medinria b, DSIStudio
¢, ParaVision d, TrackVis
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Obr. 55 Grafickd vizualizicia spracovanych dat ADC v modrej oblasti a, Medinria b, DSIStudio
¢, ParaVision d, TrackVis
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Tabulka 8 MD spracovand v rdznych softvéroch (farebné vyznacenie v oblasti mozgu)

Softvér Parameter | Priemer + std Medidn (25% a 75% percentil)
Cervena 0,7357 £0,2139 | 0,6718 (0,6320 a 0,7187)
MedInria | Zelena 0,6715+0,1718 | 0,6129 (0,5763 a 0,6699)
Zlta 0,6436 +0,1323 | 0,6168 (0,5822 a 0,6566)
Modra 0,6127 £ 0,0706 | 0,6068 (0,5735 a 0,6384)
Cervena 0,9016 + 0,2592 | 0,8221 (0,7727 a 0,8829)
DSI Studio | Zelena 0,8171 £ 0,1878 | 0,7490 (0,7158 a 0,8385)
Zlta 0,7996 + 0,1615 | 0,7618 (0,7170 a 0,8221)
Modra 0,7475 £ 0,1000 | 0,7360 (0,6963 a 0,7809)
Cervena 0.7075 £ 0.1196 | 0.6723 (0.6368 a 0.7109)
ParaVision | Zelena 0.6549 +0.1247 | 0.6149 (0.5726 a 0.6732)
6 Zlta 0.6371 £0.1148 | 0.6157 (0.5766 a 0.6591)
(Normaliz) | Modra 0.6128 + 0.0756 | 0.6059 (0.5702 a 0.6458)
Cervena 9.0977 £ 2.6391 | 8.3188 (7.8227 a 8.8987)
FSL Zelend 8.2989 £2.1199 | 7.5818 (7.1230 a 8.2903)
[e-04] Zlta 7.9441 + 1.6627 | 7.6207 (7.1971 a 8.1180)
Modra 7.5684 + 0,8868 | 7.4932 (7.0818 a 7.9002)
Cervena 8,6135 £1,0192 | 8,3585 (7,9274 a 8,7977)
TrackVis | Zelena 8,0685 + 00,6950 | 8,0040 (7,7029 a 8,1878)
[e-04] Zlta 8,7391 £ 1,9095 | 8,3637 (8,0436 a 8,7598)
Modra 8,7719 +£3,0628 | 7,5993 (7,3193 a 8,0440)

d,

€,

Obr. 56 Mean Diffusivity (MD) spracované v r6znych softvéroch a, MedlInria b, ParaVision 6
¢, DSIStudio d, TrackVis e, FSL
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Obr. 57 Graficka vizualizacia spracovanych dat MD v Cervenej (vlavo) a zelenej (vpravo) oblasti

a, Medinria b, DsiStudio c, ParaVision
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Obr. 58 Graficka vizualizicia spracovanych dat MD v Zltej (vI'avo) a modrej (vpravo) oblasti
a, Medinria b, DsiStudio ¢, ParaVision
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a, TrackVis b, FSL

59 Graficka vizualizacia spracovanych dat MD v ¢ervenej (vlavo) a Zefenej (vpravo) oblasti
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Obr. 60 Graficka vizualizicia spracovanych dat MD v Zltej (vI'avo) a modrej (vpravo) oblasti

a, TrackVis b, FSL
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11 DISKUSIA O DOSIAHNUTYCH VYSLEDKOCH

Primarny predpoklad bol z oboch stran splneny, to znamena ze bolo docielilené pri
roznych softvéroch také isté iodlisné vysledky spracovanych indexov FA, ADC a MD.
Vyhodnotenie je mozné troma spdsobmi. Prvy spdsob je vizudlne vyhodnotenie. Roznymi
farbami je oznaCend oblast’ zaujmu, v ktorej sa spocitali r6zne parametre. Vyznacené su 4
oblasti mozgu, kde st spracované homogénne i nehomogénne oblasti. Z vizualneho hl'adiska
su obrazky odlisné mimo oblasti mozgu. Zaujimava je vSak z hl'adiska merania oblast’ mozgu

potkana, pretoze sa v nej prebiehaju diftizne procesy.

Vysledok FA mapy v pripade softvéru TrackVision je odliSny mimo mozgu, pretoze
softvér vyuziva automaticy threshold (prah). Obrdzky (46 a, c,) sui rovnaké v oblasti mozgu.
Na to sa poukdzaju i parametre z tabulky 6. Vizualnym spdsobom je narocnejsi porovnavat
jednotlivé oblasti. Relevantnejsi vysledok ndm udavaji hodnoty z tabuliek. Druhy sposob je
na zdklade vysledkov, ktoré sui uvedené v tabulkdch 6 7 a 8. SkonStatovalo sa, ze dva
programové nastroje, MedlInria a TrackVis pouzivaju to isté predspracovanie dat. To vyplyva
z tabuliek 6 a7, kde pri tych dvoch softvéroch je mozné pozorovat tie isté vysledky
pri kazdych skimanych parametroch v pripade FA i ADC. Dalej z tabulky 6 vyplyva, Ze
softvéri FSL a DSIStudio maju takmer rovnaké predspracovanie v pripade FA mapy. Medzi
vysledkami je stotinovy rozdiel. V pripade parametru ADC sa ich nedalo porovnavat, pretoze
softvér FSL vo vysledku nevytvori ADC mapu. V pripade FA mapy najnizsie hodnoty boli
dosiahnuté pri softvéru ParaVision 6, kde je medzi vysledkami az desatinovy rozdiel frakcnej
anizotropie oproti ostatnym softvérom. Rozdiel mdze sposobit’ format obrazku. Pouzivalo sa
dicom formét a predpokladd sa, ze nejaké informdcie si orezané. To je dané softvérom
ParaVision 6. V pripade ADC mapy vysledky z programu ParaVision 6 si porovnatelné
s ostatnymi softvérami okrem DSIStudio (vid’ tabulka 7). V pripade DSIStudio su dosiahnuté
najvacsie hodnoty ADC. Treti spésob vyhodnotenia je pomocou jednotlivych krabicovych
grafov (boxplot). V pripade dvoch softvérov, MedInria a TrackVis st boxploty rovnaké,
uddvaji rovnaky vysledok, ako udaje v tabulkach v pipade parametrov FA a ADC.

Poslednou spracovanou mapou bola MD. Tri softvéry (DSIStudio, FSL a ParaVision
6) vo vysledku vytvoria MD mapu. V pripade ostatnych dvoch sa pocitalo, ako aritemeticky
priemer z troch eigen value maps (obvykle oznacené el, e2, e3). E1 je najvacsi ae3 je
najmensi. Porovnanie vysledkov je rozdelené na dva casti. Vysledok z MedInria, DSIStudio a
ParaVison 6 maji podobny format, nadobudajd hodnoty z istého intervalu. V pripade ostatnych
dvoch programov hodnoty st mensie. Vysledky su nasobené 10, kvoli tomu st porovnané
i v pripade krabicového grafu (vid’ Obrazok 57 az 60).

65



12 ZAVER

V semestrdlnej praci st spracované literarne reSerSe diftiizneho zobrazovania pomocou
magnetickej rezonancie. V prici som sa zameral na metody Diffusion Tensor Imaging (DTI).
V uvodnej kapitole st popisané zdkladné principy magnetickej rezonancie. Tato kapitola sa
zaobera relaxaCnymi mechanizmami, jednotlivymi typmi budiaceho signdlu, so spdsobmi
akvizicie a s rekonstrukciou obrazu na zaklade k-priestoru. Dalej boli popisané technické
aspekty zobrazenia DTI. K pochopeniu tenzorového modelu difuzie je treba spomenut
Brownov pohyb, Bariérovd difiziu a zdanlivé difizne koeficienty. V d’alSej Casti teorie je
metdéda DTI rozobrana podrobnejSie. Su vyznacené najdodlezitejSie indexy anizotropie, a je
vysvetleny diftizne tenzorovy model. V poslednej Casti tedrie (6. kapitola) je spomenuté, ako

sa DTI da vyuzivat' v praxi.

Literarny reSerse difizneho zobrazovania pomocou MR obsahoval prestudovanie 21
elektronickych ¢lankov, v ktorych som sa zaoberal s DTI meranim na zvieratich. Pre moje
meranie som si vybral ¢lanky, v ktorych meranie vykonavali na potkanoch, alebo na mysiach.
Z jednotlivych ¢lankov som vybral zakladné hodnoty, ktoré treba nastavit pri DTI merani.
Konkrétne sa jednd o repetition time (TR), Spin-echo time (TE), ¢as medzi aplikaciami
gradientného pulzu, vel'kost' matrixu, b -hodnota, typ akvizicie atd’.. Jednotlivé parametre st
uvedené v tabul'kach.

Cielom nadvizujuicej sa bakaldrskej prace bolo vytvorenie akviziéného protokolu pre
meranie DTI dit na laboratérnom zvierati pomocou systému magnetickej rezonancie na Ustave
pristrojovej techniky AVCR. Podl'a parametrov akvizi¢ného protokolu boli namerané na
laboratérnom zvierati dita DTI pomocou softwaru, ktory sa klasicky pouZiva na Ustave
pristrojovej techniky (ParaVision 6). Dal§ou tdlohou price bolo prestudovanie softvérovych
nastrojov pre kvantitativne spracovanie DTI dit. Vo vybranych softvérovych ndstrojoch
(MedInria, FSL, DSIStudio, TrackVis, ParaVision 6) boli spracované namerané dita.

Jednotlivé vysledky st vyhodnotené v diskusii.

V pripadnom rozsireni prace by bolo urcite vhodné pracovat s viac¢§im pocCtom
programov pre ziskanie lepsich, viac definovanych vysledkov. Co sa tyka vykonania merania,
s urCitymi parametrami, ako A (¢as medzi aplikaciou gradientovych impulzov) a 6 (trvanie
difizneho gradientu) sa nezaoberalo, avsak ich vplyv na vysledok merania je dolezity. Pre
roz§irenie prace by bolo tie parametre uzito¢né prestudovat’, popripade vykonat d’alsie kroky

k ziskaniu bohatSich informacii.
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