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Anotace:

Prace se zabyva navrhem novych metod pro zobrazeni architektury mikrocév ve
tkanich pomoci nuklearni magnetické rezonance (NMR). Klinicky pouzivané metody
NMR sice dokazi zobrazit parametry kvantitativn¢ popisujici fyziologické déje ve tkani
na mikroskopické urovni (prutok krve, objem krve, difuze, atd.), ale nedokazi, ¢i se
nepouzivaji pro popis architektury (orientace) mikrocév. Cilem prace je pochopeni jevu
NMR a principu zobrazovani systtmem NMR, zaméfeni se na pouzivané metody
zobrazeni, které maji potencial pro zobrazeni smérovosti mikrocév a vyuziti téchto metod
pro navrh a ovéfeni vlastni metodiky stanoveni smérovosti. Pro ovéfeni metodiky
stanoveni smérovosti mikrocév je cilem prace konstrukce fantomu, ktery nahrazuje zivou
tkan a na tomto fantomu name¢fit a zpracovat vybranymi zobrazovacimi metodami data

tak, aby vysledné parametry po zpracovani potvrdily smérovost mikrocév ve fantomu.

Kli¢ova slova: nukledrni magnetické rezonance, architektura mikrocév, perfuze, difuze,

modelovani
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UVOD

Lidstvo ve 21. stoleti konzumuje veskeré vydobytky moderni techniky. Toto
lidem Setii Cas a energii. Vzdyt’ jeste pred sto lety se na mnohych vesnicich a méstech
teprve zavadéla elektrifikace. Takova samoziejmost, jakou je dnes otevieni lednice
v domacnosti, zapnuti svétla, apod. jesté pred sto lety nemusela byt zdaleka nécim
béznym. Diky rozkvétu technologie ve vsech oblastech lidského zivota dochazi ke
na zvySeni primérné délky zivota. Pravé moderni technika kromé nespornych vyhod ale
prinasi také negativa. Z pohledu této prace jde zejména o fakt, ze lidstvo, spoléhajici se
na ulehceni Cinnosti a ruku v ruce se zvysujici se délkou zivota, trpi tzv. civiliza¢nimi
chorobami. O civiliza¢nich chorobach se mluvi v poslednich letech vic a vic. Stavaji se
Alzheimerova choroba, rakovina, cukrovka. Tyto nemoci souvisi s prodlouzenim zivota
a faktem, Zze manualni ¢innost ptfevzaly za clovéka stroje a ¢lovek se podvolil sedavému
stylu Zivota a pohodlnosti, jez mu technologie pfinasi. Zaroven je pfi¢inou také stres,
kterému jsou lidé diky zrychlené dobé& vystaveni.

V Iékaftstvi je pak technika dnes naprosto nepostradatelnd. Zobrazovaci modality
jako pocitatova tomografie, ultrasonografie, elektrokardiografie, jednofotonova emisni
tomografie nebo pravé nukledrni magneticka rezonance jsou kazdodenné vyuZivany pro
diagnostiku a monitorovani 1é¢by. Lékat dnes bez obrazku a kiivek vyprodukovanych
témito stroji nestanovi vyslednou diagnozu.
vysledny obraz rychleji a ideélné také levnéji a aby obraz byl kvalitng;si. Jen tak bude
mozné docilit kvalitnéjsi diagnostiky, 1é€by a pomoci vice lidem.

Tato prace se zabyva vyvojem metod nuklearni magnetické rezonance tak, aby
vysledek splnil pravé pozadavek piinosu diagnostiky a 1€cby chorob pacientt.

V prvni, teoretické, kapitole je vysvétlen princip jevu nukledrni magnetické
rezonance a je popsana tvorba obrazu. V dalSich, stdle teoretickych kapitolach jsou
vybrany a popsany metody zobrazeni souvisejici s feSenim prace, tedy perfuze a difuze.
Dalsi kapitola, cile prace, definuje v souladu se zaddnim vystup prace — nalezeni
parametru, ktery by definoval architekturu mikrocév. Dalsi, praktické kapitoly prace, pak
popisuji prakticky postup, jak bylo cile dosazeno. Zahrnuji navrh fantomu tkané, méteni

na ném, zpracovani obrazii a diskuzi vysledki.
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1. TEORETICKA CAST

1.1 Zaklady NMR

Nuklearni magnetickd rezonance (NMR) je neinvazivni zobrazovaci modalita,
ktera poskytuje informace o vnitini stavbe lidského téla, fyziologii a funkci jednotlivych
organt. Tato zobrazovaci modalita je pouzivana zcela rutinn¢ v klinické praxi v mnoha
odvétvich (onkologie, neurologie, chirurgie, atd.). Na rozdil od rentgenu nebo pocitacové
tomografie (CT) nepouziva pro zobrazeni ionizujici zafeni, které pii prichodu hmotou
podél své drahy odtrhuje elektrony z elektronového obalu, coz muize vést ke vzniku

nadorovych onemocnéni. Proto se nyni oznacuje NMR jako zdravi neSkodliva.

1.1.1 Jev magnetické rezonance

~roowr

Lidské télo je tvofeno z nejvetsi ¢asti vodou. Klinické systémy NMR proto
nejcasteji zobrazuji praveé vodu. Pojem "zobrazeni vody* vSak neni zcela presny, systém
zobrazuje vodik, ktery je soucasti vody. Systétmy NMR mohou zobrazovat i jiné prvky
kromé vodiku. Nuklearni magneticka rezonance, jak uz nazev napovida, pro zobrazeni
signalu vyuziva atomova jadra (v ptipadé vodiku jde o zobrazeni protond, nebot” jadro
vodiku obsahuje pouze proton). Casto se v literatufe nespravné popisuje princip jevu
magnetické rezonance pfipodobnénim jedné elementarni Castice (napf. protonu vodiku)
k malé rotujici kulicce, ktera rotuje kolem vlastni osy (tzv. ,,spin®) a tento pohyb ji ud€luje
spinovy moment hybnosti a dale v ptipadé¢ ptisobeni vn¢jsiho magnetického pole je
Castice vyobrazena jako rotujici magnetka s meéfitelnym magnetickym momentem
zndzornénym vektorem. Je nemozné takto uvazovat predstavou klasické fyziky. Na
urovni elementarnich cCastic totiz plati kvantova fyzika, kde magneticky moment
osamocen¢ ¢astice neni spojity, ale kvantovany a nelze jej méfit (pouze jeho primét do
urcité osy). TaktéZ osamocena ¢astice nerotuje kolem své osy a tato rotace neni spin. Spin,
pfesnéji spinovy moment hybnosti, je intrinzickd vlastnost elementarni ¢astice a jeji
existence ma kromé jiného také vliv na existenci vlastniho magnetického momentu
Castice (odtud predstava magnetky), ktery nesouvisi s elektrickym proudem (pohybem
nabité cCastice). Pokud ale budeme uvaZovat jisty elementarni objem castic (napf.
elementdrni objem jader/protonil vodiku), pak lze vétSinu vySe uvedeného popsat pomoci
klasické fyziky. Spin l1ze pro dané atomové jadro stanovit — nemtize nabyvat jinych
hodnot, nez kladnych (vcetné nuly) celo¢iselnych nasobcich hodnoty '2. Pouze jadra
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s nenulovym spinem (lichy pocet nukleont, tedy soucet protonli a neutronil) mohou
pohltit a vyzarit elektromagnetickou energii a takova jadra jsou pricinou jevu magnetické
rezonance. VysSe uvedené pojmy magneticky moment a moment hybnosti jsou pro
vysvétleni jevu magnetické rezonance stézejni. [1]

Elementarni objem jader s nenulovym spinem bude pro piiméjsi ptredstavu
nahrazen stielkou kompasu (mald magnetka). Pokud bude kompas mimo magnetické
pole, bude stielka orientovana ndhodn¢ podle dalsich vlivii (pohyb, néklon, teplota, tieni,
atd.). Pokud ale bude pifitomno magnetické pole Zemé (¢i jiné magnetické pole), stielka
se zorientuje ve sméru tohoto magnetického pole a to tak zfetelné, jak ,,silné* bude vné&jsi
magnetické pole Zemé a jak ,,silnd* bude magnetka strelky. ,,Sila* vn¢j$iho magnetického
pole je dana veli¢inou magneticka indukce (B), jednotka Tesla (T), a vyjadiuje silové
ucinky magnetického pole na ¢astici s magnetickym momentem. ,,Sila“ magnetky stielky
je déna veli¢inou magneticky moment (p), ktery urcuje, jakou silou ptisobi vné&jsi pole na
magnetku. Vysledny moment sily tedy staci magneticky moment stielky do souhlasného
sméru s magnetickou indukei vnéjSiho pole, tedy do stavu minimalni energie. Oba
vektory (B a p) tak budou mit v ptitomnosti magnetického pole souhlasny smér. (1)

Témet zcela stejné se bude chovat elementarni objem protonti vodiku bez
pritomnosti a v pfitomnosti silného vné¢jSiho magnetického pole (stroje NMR). Bez
pfitomnosti vnéjsitho magnetického pole neplisobi na castice jednotné orientovana sila
tak, aby se jejich magnetické momenty zorientovaly do sméru ptisobiciho magnetického
pole. Vlivem dalSich jevt (kinetickd, tepelna energie, interakce s elektronovym obalem,
dalSimi jadry a dal§imi ¢asticemi) budou magnetické momenty elementarnich objemu
orientovany nahodile a pro zkoumany vétsi objem bude vyslednice magnetickych
momentl nulova. V pfitomnosti silného magnetického pole (vloZenim do systému NMR)
budou na elementarni objemy pusobit sily, které by mély otocit jejich magneticky

moment do sméru vnéj§iho magnetického pole, tedy do stavu minimélni energie obdobné

B, B,
u
T
M

Parallel
(low energy)

jako u sttelky, viz Obr. 1.

Torque (1)

Obr. 1 — Srovnani sméru vnéjsiho magnetického pole s magnetickym momentem [1]



Ne u vSech elementarnich objemt ¢astic se podaii doto¢it magneticky moment do
sméru vng¢jSiho pole, protoze jsou kinetickou a tepelnou energii vyrusovany od dotoceni
do stavu minimalni energie. Nékteré elementarni objemy budou dokonce tvrdosijné
setrvavat se smérem magnetického momentu pravé opacnym, nez je smér vn¢jsiho
magnetického pole. Presto ve velkém objemu dojde k malé prevaze stavi s minimalni
energii, kdy vysledny magneticky moment smétuje ve sméru vnejsSiho magnetického pole
(v nasledujicim odstavci je upiesnéno jeho ptesné chovani v tomto smeéru). Tento
vysledny magneticky moment, vektorovd vyslednice sméri magnetickych momenta
jednotlivych elementarnich objemtl, je nazyvan vektorem magnetizace (M) a tvoii
zakladni prvek pro tvorbu obrazl ziskanych ze systémtit NMR. Celou situaci lze trefné
ptirovnat ke spousté kompasovych strelek v suSi¢ce. VéEtSina stielek (elementarnich
objemt jader vodiku) bude diky chodu susicky vselijak rotovat a sméfovat jinam, nez je
smér severu (vn&j$iho magnetického pole), ale z pohledu celku pak bude pievazovat

vyslednice sméfujici na sever (orientaci vnéjsiho magnetického pole), viz Obr. 2.

magnetic moment ()

spin

Obr. 2 — Vysveétleni vyslednice vektoru magnetizace [1]

Pokud je dodédna do tohoto velkého objemu ¢éstic energie (v podobé
radiofrekvencniho, tj. RF, pulzu), vychyli se vektor magnetizace mimo smér vnéjsiho
magnetického pole. Po tom, co se RF pulz ukon¢i, vektor magnetizace dodanou energii
emituje a vraci se opét do sméru vn¢jsitho magnetického pole. Ocekavalo by se, Ze se
stejné jako stielka kompasu prosté otoci do tohoto sméru. Protoze ale maji elementdrni
objemy také moment hybnosti (ta jejich intrinzicka vlastnost), rychle se otac¢i kolem osy
totozné s vektorem svého magnetického momentu (otaCeni je z pohledu
makroskopického vnimani klasické fyziky pro elementarni objem c¢astic, pii redlnéjSim
pohledu kvantové mechaniky nejde o otacivy pohyb jednotlivych Castic) a rotace plisobi

proti snaze srovnani vektoru magnetického momentu s vektorem vné&jSiho magnetického
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pole. Vysledkem je tzv. precesni pohyb, kdy vektor magnetizace (M) opisuje plast kuzele
ve sméru vnéjSiho magnetického pole, obdobné¢ jako zndma détska hracka, ,kaca®, kdy

po roztoceni funguje jako setrvacnik konajici tento precesni pohyb, viz Obr. 3.

Obr. 3 — Setrvacnik ,, kaca “ vlevo, vpravo vektor M, oba konaji precesni pohyb [1]

Vysledny vektor magnetizace pii vychyleni ze své rovnovazné polohy (plisobeni
RF pulzu) tedy kona precesni pohyb podél vnéjsiho magnetického pole, a to s frekvenci

(tzv. Larmorova frekvence) ptimo umérnou velikosti tohoto vnéjsiho pole, viz Obr. 4.

Aligned angular - Precession of M
momentum but Energy input at Larmor
Net Magnetization  no precession Displacement of M frequency

Obr. 4 — Chovani vysledného vektoru magnetizace M [1]

Tato frekvence je tedy typickd pro dané jadro (jina je pro vodik a jina pro uhlik,

atd.) a pro velikost magnetické indukce vnéjsiho pole tak, jak ukazuje Obr. 5.

'H 42.58
‘He -32.43

e 10.71
) 40.05
*Na 11.26
2P 17.24

electron -27.204

Obr. 5— Rezonancni frekvence pro riizna jadra [1]

Vychylovani vektoru magnetizace a jeho navrat zpét je zédkladni kdmen tvorby
vysledného obrazu (obrazku fezu mozkem pacienta), vice viz kapitola 1.1.3. A pro€ se

tfika souslovi magneticka rezonance? ProtoZe na to, aby se ,,oslovila“ (tedy aby se vychylil
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vektor magnetizace) jadra pouze vodiku a zddného jiného prvku, je potfeba pouzit RF

pulz o pfesné stejné, rezonancni, frekvenci pro dany prvek a danou magnetickou indukci.

1.1.2 Struktura magnetu

Magnet pouzivany pro NMR je vétSinou tzv. supravodivy magnet. To je
elektromagnet vyroben ze supravodivych materiali (zejména méd a jeji slouceniny a
slouceniny dalSich kovil), ktery pfi ochlazeni pod kritickou teplotu vykazuje tyto hlavni
vyhody:

1. Vede elektricky proud téméf bez odporu

2. Dosahuje vyssich hodnot magnetické indukce (az 20T) nez elektromagnet

nebo permanentni magnet pfi stejné hmotnosti

3. Magnet je mnohem leh¢i nez elektromagnet nebo permanentni magnet
Tyto systémy maji ovSem tu nevyhodu, Ze se musi neustéale chladit pod kritickou teplotu.
K tomu se vyuziva nejCastéji kapalné helium, které je velmi drahé. Pokud by helium
prestalo byt chlazeno, nastava tzv. ,,quench magnetu. Helium piejde z kapalné formy do
formy plynné a tim zvétsi mnohonasobné sviij objem. Aby se neposkodil hardware a
nedoslo k jmam na zdravi osob, je pii ,,quenchi* magnetu toto plynné helium odvedeno
kominy ven z budovy. Opétovné vybuzeni syst¢ému NMR do stavu supravodivosti stoji
zna¢né finance. [1]

Vlastni stroj systétmu NMR ma tvar tunelu, oproti syst¢émim CT, které jsou
prstencové. Hlavni vyhoda tunelového systému je nejvétsi homogenita magnetického
pole, nevyhoda je limitovany prostor pro pacienta. Tento systém muize méfit celé télo a
pouziva se jak na klinické ucely, tak 1 preklinické. Pro klinické ucely jsou nejpouzivané;si
magnety s magnetickou indukei 1,5 T nebo 3 T. Pro preklinické a vyzkumné ucely jsou
pouzivany magnety dosahujici hodnoty magnetické indukce az 12 T, pro NMR
spektroskopii az 20 T [1]. Magnetické pole Zem¢ je piiblizné 20000x mensi nez
magnetické pole magnetu s magnetickou indukci 1 T. Existuji také tzv. oteviené systémy
NMR, kter¢ jsou vhodné pro zobrazovani periferii, jsou leh¢i, levnéjsi, vySetfovana osoba
netrpi klaustrofobii, nemaji ale tak silné magnetické pole.

S trochou nadsazky lze fict, Ze magnet NMR systému je spousta civek

vvvvvv

civky.

11



y gradientn{ civky

Hlavni magnet By

Obr. 6 — Systéem NMR jako soustava civek [2]

Gradientni civky jsou Helmholtzovy (kruhové buzené opaénym smérem proudu,
Obr. 6 uprostied vlevo, vytvaii gradientni pole v 0se z, viz nasledujici kapitola) a
Golayovy (obdélnikové, opét buzené opacnymi sméry proudu, vytvari gradientni pole
V osach x ay, viz Obr. 6 uprostfed a uprostied vpravo). Gradientni magnetické pole slouzi
K vybéru tomoroviny a rozlieni zobrazovanych struktur tkan¢, viz nasledujici kapitola
1.3.[2]

Radiofrekvencni (RF) civky se d€li na vysilaci a pfijimaci. Vysilaci civky
napiiklad generuji budici RF pulz k vychyleni vektoru magnetizace do poZadovaného
uhlu, viz kapitola 1.3. Pfijimaci civky pfijimaji signal vychazejici ze signalu tkané
(atomovych jader) pfi ndvratu jejich vektoru magnetizace M do rovnovazné polohy. RF
civky se dale déli na objemové, povrchové a prstencové dle zptisobu polohovani na
méfeny vzorek. [1]

Prichod signalu civkami vytvaii béhem méfeni silny hluk, proto jsou pfii
klinickém vySetfeni pacientovi poskytnuta sluchatka.

Pracovisteé syst¢ému NMR se skladda z prostoru pro elektroniku a chlazeni, vlastni
magnet a ovladovnu. Na Ustavu pfistrojové techniky Akademie véd Ceské republiky se
systém NMR rozklada ve tfech mistnostech. V prvni mistnosti je veSkera elektronika
magnetu (gradientni zesilovace, chlazeni, atd.). Ve druhé mistnosti se nachéazi hlavni

magnet, viz Obr. 7.
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Obr. 7 — Systém NMR na pracCovisti, kde probihalo méreni

Mistnost s magnetem ohranicuje Faradayova klec, aby nedoslo k ruseni signalu zvenci. Z
mistnosti jsou v§ak vyvedeny malé otvory, kterymi prochazi kabely a hadicky, které byly
vyuzivany V této praci. Otvory prichodl jsou vSak specidlné navrzeny tak, aby se v
prichodu otvoru stihla elektromagnetickd vlna zlomit, a po prichodu celou délkou
neovlivnila méfeni. Tteti mistnost je tzv. ovladovna, kde jsou umistény vypocetni PC pro
zpracovani namétenych dat, dale je zde software pro nastavovani méficich sekvenci a
ovladani magnetu a v neposledni fadé monitorovaci systémy pro sledovani Zivotnich

funkci méfenych zvitat.

1.1.3 Tvorba obrazu

V kapitole 1.1.1 je uvedeno, zZe jedinym zptsobem, jak oslovit jadra atomi, ktera
chceme zobrazit, je vyslat do tkdn¢ excitatni RF pulz piesné¢ na takové rezonancni
frekvenci, kterd odpovida jadrim daného prvku pro danou velikost magnetické indukce
vnéjsiho pole. Tehdy se vektor magnetizace M daného chemického prvku sklopi mimo
svou rovnovaznou polohu (mimo smér Bo). Pro to, aby byl vytvofen obraz fezu napiiklad
mozku, ktery je ptedlozen 1€kati, je nutné zméfit signal, ze kterého se obraz vytvoii. Pro
méteni takového signélu je nutno piestat aplikovat RF pulz, kdy se vektor M navraci do
své rovnovazné polohy (podél Bo) a odevzdava pii navratu energii dodanou RF pulzem.
Tato energie je zachytavana ve formé radiofrekvencniho signalu pfijimacimi civkami.
Parametry RF pulzu urci, jak moc se vektor M ze své rovnovazné polohy podél Bo
vychyli. Velmi Casto se pouziva tzv. 90° nebo 180°pulz (ale i jiné hodnoty). Stupné
udévaji, o jaky uhel se vektor magnetizace otoci. Pti aplikaci 90°pulzu se vektor sklopi
do roviny kolmé k Bo (tedy z osy z, ktera je osou sméru Bo, do roviny xy). Po ukonéeni

pulzu se vektor magnetizace z roviny xy zac¢ne vracet zpét do sméru Bo. Dobé vyskytu
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vektoru magnetizace v roviné xy se fika pfi¢na relaxace a oznaCuje se T2 (Stovky
milisekund az sekundy). Vektor M se dale navraci do sméru Bo a tomuto navratu se fika
podélna relaxace, T1 (sekundy). Casy T1 a T2 jsou specifické pro danou tkaf a uréuji tak
ve vysledném obraze (kromé jinych parametrt, naptiklad pocet protonovych jader, atd.)
jasovy rozdil riznych tkani (rozezname napf. ledvinu od kosti). [1]

Obrazek tkané (napf. mozku, viz Obr.8, zleva fez axialni, sagitalni, koronalni),
ktery po vysetieni systémem NMR drzi 1€kat v ruce (prohlizi si v pocitaci), je nejcastéji
2D matice, kterd je slozena z ur¢itého mnozstvi pixell (stejn¢ jako digitalni fotografie
z fotoaparatu). Samoziejme systém NMR umoziuje také 3D zobrazeni, ale k pochopeni

tvorby obrazu bude dale piredpokladana 2D matice pixeld.

Obr. 8 — Smerové orientace zobrazeni tkané [3]

Je zfejmé, Ze kazdy pixel v obrazku musi byt poziéné definovan (zakddovan)
zvlast, jinak neni mozné ziskat pro kazdy pixel vlastni hodnotu jasu v obraze (nebylo by
mozné poznat, Ze signdl je pravé z daného mista). Je tedy nutné néjak ve tkani, kterou
zobrazujeme, definovat pozici vybraného fezu (poZadavek zobrazit fez napf. stiedem
mozku) a ddle v daném fezu kazdy pixel odlisit.

Pro vybér fezu se vyuziji gradientni civky. Pfedpokladejme napft., Ze je poZadavek
zobrazit axialni fez. Vyuziji se tedy gradienty Helmholtzovy (viz Obr. 6), které vytvoii
gradientni pole v ose z, které se pficte k vnéjSimu poli Bo. To znamenad, ze z ptivodné
konstantni hodnoty Bo v 0se Z se stala linearn¢ rostouci hodnota a tim také v kazdém
misté osy z je vyzadovéna jina rezonan¢ni frekvence na sklopeni vektoru M, viz Obr. 9.
Objemy jader vodiku, které pied aplikaci téchto gradienti mély svou rezonanéni
frekvenci danu vSechny stejnou podél osy za RF excitaéni pulz na této rezonancni
frekvenci by tak sklopil jejich vektory magnetizace podél celé osy z, nyni sklopi vektor
magnetizace pouze téch jader, kterd jsou v misté se stejnou rezonan¢ni frekvenci. Tim je

vybran fez pro zobrazeni.
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Obr. 9 — Gradientni pole v 0se z pro vyber rezu [1] [2]

Stejnym zpiisobem se definuji pozice pro jednotlivé pixely v daném fezu. Nejprve se
odlisi sloupce tak, ze se aplikuji dalsi gradienty (Golayovy) z Obr. 6, napi. v 0se .
Tomuto se tika fazové kddovani (fazové gradienty), protoze v kazdém sloupci bude sice
stejna rezonancni frekvence az se gradienty v této ose vypnou, ale s jinou fazi. Tedy pii
pusobeni fazovych gradientd se vytvoii obdobna linearni zavislost v 0se y jako na Obr.
9, to znamen4a, ze v kazdém misté vektor magnetizace precesuje s jinou frekvenci. Po
vypnuti fazovych gradienti bude frekvence precese vSech vektorti magnetizace stejna,
ale vkazdém sloupci budou mit jinou fazi. Podle poctu sloupci (velikost matice
pozadovaného obrazku) se toto opakuje pro riizné velké fazové gradienty. Radky se
obdobné odlisi zménou frekvence (d&je se tak pii ¢teni signdlu piijimacimi civkami), kdy
zbyvajici gradienty v 0se x vytvoii gradientni pole, které mirné¢ zmeéni rezonanéni
frekvenci pro jednotlivé fadky, viz Obr. 10.
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Obr. 10 — Frekvence precese pred aplikaci gradientu nahore, dole po aplikaci [4]

Kombinaci frekvenéniho a fazového kodovani doslo pro kazdy pixel k jednoznacné

definici jeho pozice (kazdy pixel ma svou unikétni frekvenci a fazi), viz Obr. 11.
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Obr. 11 — Jednoznacna definice pozice pixelu [2]

Konkrétni realizace zakdédovani pozice jednotlivych pixelu po aplikaci RF pulzu a nabér
métenych signdlll 1ze ukdzat na nasledujicim obrazku, Obr. 12. Timto zplsobem se
schematicky zndzorfiuji rizné akvizi¢ni sekvence, které se v NMR pouzivaji (zde jde o
tzv. sekvenci gradientniho echa). V obrazku uvedeny ¢as TR, tzv. repeti¢ni Cas, je Cas,
béhem kterého se vzdy stihne aplikovat RF pulz (,,RF in“), zakédovat fez pomoci
gradientnich civek (,slice-select gradient”), zakodovat pixely viezu (frekvence
»frequency encoding gradient® a faze ,,phase encoding gradient™) a ziskat signal navratu
vektoru magnetizace smérem k rovnovazné poloze (,,signal out®). V obrazku jsou
ilustrovany dvé repetice, dvé opakovéani ¢asu TR. Cas TE, echo &as (kde slovo echo
vyjadiuje ,,ozvénu®, lépe emisi energie, precesujiciho vektoru magnetizace po aplikaci
RF pulzu, odtud nazvy sekvenci jako gradientni echo, spinové echo, apod.) je ¢as od
aplikace RF pulzu po maximalni hodnotu ziskaného méfeného signalu. U mnoha sekvenci
se do jednoho TR vleze mnoho TE. Tyto Casy a dal$i parametry sekvence nastavuje
obsluha stroje ptfed méfenim. V obrazku Ts pak znac¢i dobu vzorkovani (sniméni) signalu,
ktera je ovlivnéna poctem fadkli matice. Za upfesnéni stoji informace, ze v obrazku je
vzdy pouzity tadzovy gradient naznacen plnou €arou (v kazdém TR jen jeden a pokazdé
jiny), z celkového souboru fazovych gradientt, které jsou naznaceny carkované (jejich

pocet urcuje pocet sloupcii matice obrazku).

©° Pulse ©° Pulse
RF in A A
Slice-select _ / \ L= X
gradient / \/
Phase-encoding J=\ =
gradient = =5
Frequency-encoding [ \
b T - =
Signal out 'L‘W : —w :
e e e — I
po— l TR =

Obr. 12 — llustrace akvizicni sekvence [5]
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Diky zakodovani pozice jednotlivych pixelll v fezu (fdzové a frekvencni gradienty) by §lo
obraz zobrazovaného fezu (obrdzek mozku, ktery vidi 1¢kar) ziskat tak, ze by z kazdého
pixelu byl pfijiman signdl o dané hodnot¢ (tzv. signalové intenzité, umérné relaxacnim
Castim, poc¢tu jader vodiku, atd.) a pozadovany obrazek tkan¢ by se poskladal z hodnot
signalovych intenzit vSech pixell, pozi¢né definovanych diky frekvenci a fazi. To je ale
bohuzel nemozné, cely systém neumoziuje méfit signalovou intenzitu daného pixelu
pifimo. Kazdy meéteny signal (pfi daném fazovém a frekvencnim gradientu) je vzdy
signalem z celého objemu métfeného fezu (celého pozadovaného obrazku, vSech pixelil)
a nikoli jednoho pixelu a je tedy sumacni smésici vSech znacenych frekvenci a amplitud
precesujicich vektori magnetizace ve vSech pixelech. Cestu ke kyzenému obrazku fezu,
a tedy lokalizaci signdlovych intenzit pro konkrétni pixely, zachraiiuje matematika.
Pokud se totiz tyto méfené signaly sefadi dle Obr. 13 do tzv. k-prostoru (matice métenych
signalt, kde tfadky predstavuji signaly ziskané pti dané urovni fdzového gradientu a
sloupce ruzné frekvence pii pusSteném frekvenénim gradientu), pak Ize pomoci

matematické metody, tzv. Fourierovy transformace, ziskat vysledny obraz fezu tkané. [1]

@ K-ROVINA

Kladny gradient

Zadny gradient faze 0

gy
L]

zapomy gradient

ATs ATs

doba vzorkovani signélu = Ts

Obr. 13 — Matice k-prostoru [2]

Fourierova transformace umoziuje rozlozit (definovat) obecny signal na soubor
harmonickych funkci o danych frekvencich, fazich a amplitudach a opét z téchto signala
slozit vysledny obecny signal. Tedy kazdy obecny signal je souftem mnoha
harmonickych funkci o riznych frekvencich, amplitudach a fazich. V ptipadé obrazili, 2D
signalli, je zaveden pojem prostorové frekvence. Z pohledu Fourierovy transformace
predstavuje tedy kazdy bod k-prostoru informaci o prostorové frekvenci, amplitud¢ a fazi
pro vSechny pixely v hledaném obrazu fezu tkané. Jinak feceno, kazdy jeden pixel v k-
prostoru pfispiva do v§ech pixelll v obrazu. Rizné prostorové frekvence (,,vInity plech®),
faze a amplitudy pro n€kolik pixeld k-prostoru ukazuje Obr. 14. Prostorova frekvence je

zobrazena jako hustota prouzka, faze jako jejich sklon a amplituda jako jejich signalova
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intenzita (jas). VSechny zobrazené prostorové frekvence maji rozmér matice (velikost

obrazku) stejny, jako vysledny obraz fezu tkan¢.

Obr. 14 — Prostorové frekvence k-prostoru [1]

Z obrazku je vidét, Ze informace o nizké frekvenci jsou ve stfedu k-prostoru a vysoké na
jeho krajich. Ve vysledném obrazu fezu tkané se to projevi tak, ze vysoké frekvence
zdirazni hrany a nizké zase nesou informaci o struktuie tkdn¢. Pokud nyni na k-prostor,
Obr. 15 vlevo, pouzijeme Fourierovu transformaci (seteme ,,vInité plechy), vznikne

vysledny obraz fezu tkané, viz Obr. 15 vpravo.

Obr. 15 — K-prostor vlevo a vpravo odpovidajici obraz rezu tkané [6]

1.1.4 Akvizi¢ni sekvence

Jak bylo popsano v predeslém textu, vysledny obrazek tkdné€ (napft. fezu mozkem)
je véhovan mnoha faktory v prilbéhu méteni. Jiz bylo uvedeno, Ze mezi n€ patii relaxacni
Casy T1 a T2, dale hustota protonovych jader a mnoh¢ dalsi. Kazda tkain ma své dané
relaxacni Casy a proto je vidét rozdil jasu na obrazku mezi jednotlivymi organy. Pokud
bude akvizi¢ni sekvence nastavena tak, ze bude vahovana hlavné ¢asem T1, pak bude jas
V obraze (tedy Sance rozliSit organy) dén zejména timto relaxa¢nim casem. Existuje

nepfeberné mnozstvi riznych akvizi¢nich sekvenci, které se vétSinou vyuzivaji podle
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oblasti pouziti. Naptiklad pro zobrazovani anatomie slouzi T1 vdhované sekvence, pro
zobrazeni difuze jsou specialné¢ navrzené difuzni sekvence (viz dale), pro zobrazeni
perfuze (prutoku krve) taktéz, pro angiograficka zobrazeni cév, pro zobrazeni
spketroskopie (metabolitti), atd. Obrazky z riznych typt zobrazeni ukazuje Obr. 16.
V horni fade zleva jde o anatomii, dale perfuzi, difuzi a angiografii. Spodni fada obrazku
ukazuje fez citronu a pouziti riiznych akvizi¢nich sekvenci. Je zfejmé, Ze n¢kdy je vidét
ktira citronu, jindy nikoli, nékdy je vidét zieteln€ vlakna mésickl uvnitt citronu, jindy
vubec. Z toho plyne, ze 1ékar, ktery obrazky tfezii tkan¢ hodnoti a diagnostikuje, musi

presné védét, jaka sekvence byla pouzita a co je mozno zobrazit.

UTE3D @ MSME | EPI FISP | FLASH MGE

Obr. 16 — Obrazy ziskané pomoci riiznych akvizicnich sekvenci

V predeslé kapitole je na Obr. 12 zndzornéna jedna z mnoha akvizi¢nich sekvenci.
Timto zpisobem se schematicky znazorfiuji pouzité akviziéni sekvence. Zminény
obrazek ukazuje sekvenci gradientniho echa, dile se pouZzivaji sekvence zaloZené na
spinovém echu, kde se pouziva 90°excitacni pulz a poté tzv. refokusacni 180° pulz pro
lepsi sbér signalu (obdobné se nastavuji fazové, frekvenéni gradienty a gradienty pro
vybér fezu). Od téchto dvou typl zdkladnich sekvenci se pak derivuji mnohé dalsi,
napiiklad sekvence rychlého spinového echa nebo sekvence ,,echo planar imaging®, ktera
vyuziva rychlejsi plnéni k-prostoru. Pro difuzi se vyuZziva jak sekvence spinového echa,
tak sekvence ,,echo planar imaging®, pted tyto sekvence se doda tzv. difuzni modul, viz

kapitola 1.2.2. Pro perfuzi se vyuziva sekvence ,,Fast low angle shot* (zalozena na
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gradientnim echu), pfed tuto sekvenci je mozno obdobné jako u difuze prediadit modul
inverze (180°pulz). [1]

Nasledujici kapitoly popisuji konkrétni aplikace pouziti syst¢tmu NMR. Byly
vybrany pouze ty aplikace, které souvisi s feSenim prace, a to difuzni zobrazovani a

perfuzni zobrazovani pomoci NMR.

1.2 Difuzni zobrazovani v NMR

Difuzni zobrazovani v NMR je neinvazivni zobrazovaci technika, ktera tak
poskytuje detailni informace o funkci tkang, zalozena na zachyceni pohybu molekul (zde
mysleno vody).

Difuze je pohyb molekul (napt. vody) z mista o vyssi koncentraci do mista s nizsi
koncentraci zpiisobeny tepelnym pohybem c¢astic. Pohyb castic je nazvan Brownovym

pohybem, podle svého objevitele, a je zcela nahodny, viz Obr. 17. [4]

Obr. 17 — Browniiv pohyb castic [7]

Jako nejjednodussi priklad difuze, ktery je znam kazdému je Cajovy pytlik umistény
V horkém $alku s vodou. Albert Einstein popsal zavislost mezi stfedni vzdalenosti difuze
vody a Casem pozorovani:
r =/2Dt,

kde r (mm) je stfedni vzdalenost molekul piesunutych za ¢as t (s). D je pak difuzni
konstanta (mm?/s). Rovnice popisuje, e v nulovém ¢ase molekuly neurazi zadnou sttedni
vzdalenost a se zvySujicim se ¢asem budou molekuly difundovat do zvySujici se stfedni
vzdalenosti kinetikou udanou difuzni konstantou D. Pokud neni v cesté zadna ptrekazka,
budou molekuly difundovat dle Gaussovského rozlozeni, tedy do vSech sméri se stejnou
pravdépodobnosti (v pfipadé ¢ajového pytliku ve vodeé by po urcitém Case t vznikla koule
zabarvena vodou s pfimeési ¢aje o poloméru r). Pfipadu, kdy difundujicim molekuldm

vody nestoji v cesté zadnd prekazka a difuze se fidi dle popsaného vyse, pak jde o tzv.
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izotropni difuzi. Pokud je ale v cesté pohybu molekul vody néjaka prekazka, kterd neni
ve vSech smérech stejnd, napiiklad voda je uvnitf tenké trubicky (cévy), pak je ziejmé, ze
difuze bude nejveétsi ve sméru této trubicky, nikoli kolmo na smér trubi¢ky a po urcitém
¢ase bychom nevidéli tvar koule, ale tzv. elipsoidu. Takovému jevu fikdme anizotropni
difuze. Pokud bychom pak méfili difuzni konstantu ve sméru podél trubicky, byla by vétsi

nez mefend konstanta kolmo na smér trubicky, vse ilustruje Obr. 18.

A. Isotropic Diffusion B. Anisotropic Diffusion

Obr. 18 — Rozdil mezi nesmérovou (vlevo) a smérovou (vpravo) difuzi [8]

Systém nuklearni magneticka rezonance dokazZe piesné tyto jevy zméfit. Dokéaze po dany
Cas t sledovat difuzni jevy ve tkdni a z naméfenych dat je pak mozné stanovit difuzni
konstantu D a ur¢it, zda §lo o izotropni nebo anizotropni Sifeni molekul vody. To se d&je
napiiklad tak, Ze se systém nastavi, aby sledoval difuzi v nékolika smérech a ve vSech se
urci tato difuzni konstanta. Pokud v jednom sméru jasné pfevazuje vyssi hodnota D, pak
je vtomto sméru anizotropni difuze. Nutno podotknout, Ze méfeni zivé tkané¢ v NMR
zpisobuje vlivem piekdzek (membrany makromolekul apod.) zmenSeni hodnoty D oproti
ptikladu uvedeného v poc¢atku kapitoly. Proto se mnohdy koeficient D nazyva zdanlivy

difuzni koeficient. [4]

1.2.1 Zakladni princip

V kapitole 1.1.3 byly popsany gradienty slouZzici pro zakodovani faze — tedy vnuti
zménu faze vektoru magnetizace. Presné tohoto se vyuziva pro zakoédovani difuze, viz

Obr. 19.
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Obr. 19 — Vysvétleni principu difuze [4]

Na zacatku (neni v obrazku nakresleno) precesuji vSechny vektory magnetizace
jednotlivych objemt (napft. pixelll obrazku) na stejné frekvenci dané vnéjSim polem Bao.
V této chvili bychom naméfili nejvétsi signal, protoZze pokud se seCtou zfadzované
harmonické (precesni otaCeni vektoru magnetizace je harmonické) signaly, je jejich
vyslednice nejvyssi. Nyni je aplikovan gradient, ktery jednotlivé vektory magnetizace
V objemu donuti precesovat riiznymi frekvencemi (v obrazku leva ¢ast). Po jeho ukonceni
se frekvence opét srovnaji na stejnou frekvenci danou vnéjSim polem Bo, ale budou mit
ruznou fazi. V této chvili je ztracen méfeny signal, protoze pokud se se¢tou harmonické
signaly s riznymi fazemi, dochéazi k Ubytku signalu (viz dolni ¢4st obrazku). Nyni se
z hlediska akvizice ned¢je nic a systém dava ¢as molekuldm vody samovolné difundovat.
To je naznaceno uprostied obrazku zlutymi obdélniky. Po urc¢itém case se aplikuje ten
stejny gradient ale s opacnou polaritou (piedtim urychlenym objemiim nastavi mensi
frekvenci a pfedtim zpomalenym objemiim nastavi vyssi frekvenci). Po jeho ukoncenti,
pokud bude trvat jeho ptisobeni stejn¢ dlouho jako pfedtim, budou vSechny objemy mit
opét stejnou fazi. Tedy az na ty, které zmenili pozici vlivem difuze, viz na obrazku
vpravo. Na konci by mél opét byt vysoky signdl, ale ten bude o néco zmensen prave témi

objemy, které jsou mimo fazi.
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Takto je zakodovéna difuze v méfeném objemu (existuje vice moznosti, zde je
uvedena jedna ilustrace a pred gradienty by mél byt samoziejmé excitaéni RF pulz, aby
objemy jader precesovaly) a nyni po difuznim modulu nasleduje n¢ktera ze zobrazovacich
metod popsana v kapitolach 1.1.3 a 1.1.4.

Jak jiz bylo v piedchozich kapitolach feceno, gradient je vzdy aplikovan v urcitém
sméru. V obrazku je kromé Zzlutych obdélnickd znazoriujicich difuzi také zeleny
obdélnicek, ktery také znazornuje difuzi (prohodily se dva objemy, pixely, vertikaln¢),
avSak v jiném sméru nez v pripad¢ Zlutych. Difuze v tomto sméru viibec nebude mit vliv
na vysledny signal. Proto, pro zjisténi smérovosti difuze, je potfeba aplikovat vicekrat
méteni vzdy s riznymi gradienty ménicimi pole v riznych smérech.

Vysledny obrazek fezu tkdné po aplikaci difuznich gradientd dle obrazku bude tmavsi
(bude mit niz§i hodnoty signalové intenzity) nez obrazek bez difuzniho vahovani. Uroveit
ztmaveni obrazku bude zavisld jednak na velikosti difuze, ale také na parametrech
difuznich gradientt. V Obr. 19 je definovana velikost gradientu (G), délka pusobeni
gradientu (6) a doba mezi gradienty (A). Tyto parametry ovliviiuji to, jak moc obrazek
nakonec ztmavne. Napiiklad pokud se prodlouzi ¢as mezi gradienty, voda bude mit vice
Casu na zménu mista. Tyto parametry se pro jednoduchost uvadi jednim Ccislem,
spoctenym takto:

b =y* G* &* (A—d/3),

kde v je gyromagnetickd konstanta typické pro dané jadro (vodik), viz Obr. 5. Postupné

tmavnuti obrazi pfi rizné trovni b-hodnoty ukazuje nasledujici Obr. 20. [4]

:‘/'L.ﬁ.

b = 1394 s/mm?

Obr. 20 — Vliv b-hodnoty na obraz [4]

1.2.2 Matematicky model

V Obr. 20 jsou znazornény dva body (modry a rizovy pixel). Pro tyto dva body

bude ukazano stanoveni parametrt difuze, tedy konstanty D. Pokud se zobrazi signalova
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intenzita (Groven jasu) v danych pixelech vzhledem k b-hodnoté, dostane se nasledujici

Obr. 21.
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Obr. 21 — Méreny difuzni signal [4]

Zavislost poklesu signalu na b-hodnot€ je klesajici exponencialni, proto se vyuziva tzv.
exponencialni model pro nalezeni difuzni konstanty D:
S = Sye~ PP,

kde S je métena signalova intenzita daného pixelu, So je méfena signalova intenzita pro
b-hodnotu rovnu 0 (tedy obraz bez difuzniho vahovani), b je b-hodnota a D je difuzni
konstanta. V klinické praxi je bézné (vzhledem k uspote ¢asu a apriorni znalosti, ze je
zavislost exponencialni) méfit pouze dva obrazy v jednom sméru, jeden pro So bez
difuzniho véhovéni a druhy pro vyssi b-hodnotu (pro presnéj$i méfeni je samoziejmée
lepsi mit vic bodit). Témito body se prolozi exponencidla (tedy najde se napt. metodou
nejmensich c¢tvercll) stakovymi parametry, které nejlépe prolozi naméfené body.
Parametrem exponencidly je difuzni konstanta D a po proloZeni spravnou exponencialou

je tak urcena, viz Obr. 22 vlevo.

* Data 9.4

—Fit
SI=0.0009 xx b-values) 9.2 .\ In(S) = In(Sy) - bD

.
9 ™~

In(S) (intensity)

T T T T T T 1
0 100 200 300 400 500 600 700 800 900 0 100 200 300 400 500 600 700
b-value (s/mm?) b-value

Obr. 22 — Prokladani difuznim modelem [4]
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Pokud se toto vSe (akvizice dat a zpracovani) provede pro vice smérd, dostanou se difuzni
konstanty pro kazdy smér a pokud ptevazuje v urcitém sméru vyssi D, pak je v tomto
sméru difuzni anizotropie.

Difuzni konstantu lze také urcit linearizaci exponencialniho modelu — tedy tak, ze
se data zlogaritmuji a takto zménénymi daty se prolozi klesajici linearni funkce, jejiz
parametry definuji parametry difuze, tedy opét se stanovi difuzni konstanta D, Obr. 22

vpravo. [4]

1.2.3 Vyuziti difuzni anizotropie v NMR

V klinickém pouziti difuze v NMR je pozadavek na rychlost meéfeni a
jednoduchost zobrazeni, proto je nepraktické, jak zhlediska ¢asu a z hlediska
prehlednosti zobrazeni vysledkl, pouzivat zékladni model pro zjisténi anizotropie.
Definoval se jiny model, tzv. model tenzoru. Jde o elipsoid, ktery je uren 6 parametry
(parametry difuze) a jde o rozsifeni zakladniho modelu popsaného v predeslé kapitole. K
definovani elipsoidu je potfeba minimalné¢ 6 parametri. Nejméné 3 hodnoty délky
nejkratsi, nejdelsi a stfedni osy, které jsou na sebe kolmé. Tyto hodnoty jsou oznaceny
jako A1, A2, As. K definovani orientace elipsoidu sloZi 3 jednotkové vektory, které se
nazyvaji vi, vz, vs. VSe ilustruje Obr. 23. Protoze pro definovani elipsoidu je potieba 6
parametrl, musi byt provedeno alespon 6 méieni definovanych v piedesié kapitole podél
libovolnych os, avSak Vv praxi se vyuziva vice méteni. Pokud bychom méteni zpracovali
podle predeslé kapitoly (tedy pro vice smérit), dostali bychom mnoho hodnot pouze
parametru D, ze kterych by se mohl vyrobit také elipsoid v pfipad€ anizotropni tkané
(hodnoty D by se vynesly do jednotlivych smérti). Model tenzoru umoziluje stanovit ale

vice parametrt (nez pouze D), souvisejicich s difuzi a 1ékaf ma tak vice informace.

Obr. 23 — Parametry potirebné k definovani elipsoidu [4]
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Diky modelu tenzoru je pak jednoché stanovit mapy difuznich parametrii, napiiklad
smérovosti difuze, kde barva urcuje orientaci, viz Obr. 24 vlevo. Pokud se poté smérovost
trasuje ve vice fezech pro vSechny pixely, fika se tomu traktografie, je mozné zobrazit 3D

obrazy difuze tkan¢, napt. mozKku, viz Obr. 24 uprostied a vpravo, kde barva znac¢i opét

smér. [4]

Obr. 24 — Barevné difuzni mapy [9]
1.2.4 Klinické vyuziti

Difuzni zobrazovani ma vyuziti v onkologii, neurologii a kardiologii [10]. Difuzn¢
vahované zobrazovani je nyni nejpouzivanéj$i metodou pro diagnostiku a 1écbu
mozkového infarktu [11]. Dale se difuzni NMR uplatiuje se predevsim pii hodnoceni
patologickych stavii mozku, napiiklad zmény vlivem Alzheimerovy choroby [12],
autismu [13], schizofrenie [14], ale také k posouzeni bunééného sloZzeni mozkového
nadoru [15].

1.3 Perfuzni zobrazovani v NMR

Perfuzni zobrazovani pomoci syst¢ému NMR je neinvazivni (v ptipad€ pouziti
kontrastni latky je pouze tato injek¢éné vpravena do zily) zobrazovaci modalita, kterd
popisuje funkci zkoumané tkané€ z hlediska jejiho prokrveni. Oproti difuznimu NMR zde
lze zobrazovat distribuci kontrastni latky v téle. EXistuje nékolik zavedenych metod
V NMR, které zobrazuji perfuzi. Zobrazovani perfuze bez kontrastni latky se tika
,»Arterial spin labeling™ (ASL), zobrazovani s kontrastni latkou se pak nazyva ,,.Dynamic
Susceptibility Contrast (DSC)* a,,Dynamic Contrast Enhanced* (DCE). Prvni jmenovana
metoda odhaduje pouze parametr prutok krve v dané tkani. Druhd, DSC, umi stanovit
kromé pratoku krve také objem krve a stfedni dobu prachodu kontrastni latky danym

prostorem (,,mean transit time*, Tc). Tteti jmenovana, DCE, ta pfedpoklada, Ze molekuly
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kontrastni latky pronikaji také wvné krevniho fecist¢ do extravaskuldrniho,
extracelularniho (mimo buriky) prostoru. Proto zde kromé parametra jako je priitok krve
V cévach, objem krve v cévach, Ize teoreticky stanovit dalsi perfuzni parametry jako je
objem extravaskularniho prostoru (mimo bunky, tam kontrastni latka nepronikd),
»déravost cév®, tedy jak kontrastni latka pronika skrz stény cév a zpét, atd. DSC je
vyuzivana v oblasti mozku (zde je hematoencefalickd bariéra, proto kontrastni latka
nepronikd mimo cévy, DCE se vyuzivd vSude jinde v téle. Pro ucely této prace je
perfuznim zobrazovanim NMR myslena podskupina technik zobrazujicich perfuzi, které
vyuzivaji kontrastni latku a to konkrétné DCE, tedy ta metoda, kde kontrastni latka
pronika i mimo cévy, viz Obr. 25. Metody zobrazovani perfuze v NMR nachazi hlavni
uplatnéni v onkologii, kardiologii a neurologii. Zejména v onkologii je fada pacientd
hodnocena stale na zakladé¢ morfologie, tedy velikosti nddoru, kde naddor po nasazeni
1é¢by reaguje znacné pomalu z hlediska zmény velikosti (mésice), ale na perfuznich
mapach je vidét zména v fadu dntl, tedy 1ékar dostane vice ¢asu na ptipadnou zménu

1écby.

extravaskulami

extrqcelulérni

prostor
L ]

intracelulami
prostor

Obr. 25 — Model tkané [16]

1.3.1 Zakladni princip

Tato kapitola popisuje princip a jednotlivé kroky perfuzni analyzy od akvizice dat,
pres zpracovani naméfenych obrazli aZz po stanoveni map perfuznich parametrti. Pro
zobrazeni a naslednou analyzu pomoci metody DCE je stéZejni relaxacni ¢as T1 (viz
kapitola 1.1.3). Tento €as je totiZ linearné¢ imérny koncentraci kontrastni latky, kterd se
do tkan¢ vpravuje. Jinymi slovy, pokud bude zndm relaxacni ¢as T1 tkang, bude znadma i
koncentrace kontrastni latky ve tkani. V ptedeslych kapitolach bylo feceno, ze ve

vysledném obraze (nebo 1épe métené signaly) jsou vahovany spoustou parametrii — pocet
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(hustota) protonovych jader, relaxacni ¢asy T1, T2 a dalsi. Proto, aby se omezil vliv
dalsich faktort a vysledné signaly (obrazy) vyjadiovaly co nejvice vahu T1 (a tedy jen
T1 urcil kontrast v obraze, tedy rozdil mezi napt. ledvinou a jatry) a zaroven bylo méfeni
co nejkratsi, aby postihlo rychlé déje ve tkéni a nezatizilo dlouhou dobou pacienta a
pojistovny, je nutno zvolit spravné akviziéni NMR sekvenci a pouzit kontrastni latku.
Kontrastni latka zajisti to, ze zkrati relaxacni ¢asy T1 a vhodnd akvizi¢ni sekvence
(zalozend na gradientnim echu, viz. Obr. 12), kde signalova intenzita v daném pixelu
obrazku (S) je dana dle vzorce:
TR

l—-e Tn
S =kpsin(FA)

IR
1—cos(Fd)e T

kde k p je hodnota vahovana hustotou protonovych jader a odhaduje se z prekontrastnich
obrazkd, které se méii pred aplikaci kontrastni latky. TR je repeticni ¢as, FA je uhel, 0
ktery se sklapi vektor magnetizace, oboje viz kapitola 1.1.3. TR a FA jsou zndmé
parametry, které se nastavuji na stroji NMR v rdmeci akvizi¢ni sekvence. Je zfejmé, ze
jedinou nezndmou v daném vzorci je pak ¢as T1. Ten je navic umérny koncentraci
kontrastni latky, a tak je tedy mozné stanovit jas v pixelu obrazu vyjadiujici koncentraci
kontrastni latky. [17]

Vlastni méfeni perfuze probiha tak, je pacientovi aplikovana kontrastni latka (do
zily, jako tzv. Bolus, tj. nikoli infuze) a méfi se (zpravidla nékolik jednotek minut) dany
fez (vice fezl) v Case. Tedy opakované (s urcitym c¢asem Ts — vzorkovaci periodou,
vétsinou cca 1 S) stejny fez (fezy). Jde tedy o tzv. dynamickou sekvenci. Tlustraci takové

dynamické sekvence uvadi Obr. 26.

registrace

Obr. 26 — Dynamicka perfuzni sekvence [16]
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Jak tento obrazek ukazuje, vlivem pohybu pacienta (zvifete), dychani, pohybu srdce, atd.
Je takova sekvence nezarovnana, je potieba provést tzv. registraci (matematicka
optimalizace), jejiz vysledkem je zarovnana sekvence v prostoru a case.

Aby pixely v sekvenci vyjadfovaly koncentraci kontrastni latky, je potiecba provést
prevod na koncentraci kontrastni latky, kdy vysledek jsou obrazy, kdy jas vyjadiuje

koncentraci, Obr. 27.

Obr. 27 — Prevod na koncentraci kontrastni latky [16]

Vlastni perfuzni analyza se provadi nikoli na obrazovém 2D signdlu, ale na kiivkach, 1D
signalu. Ty jsou z obrazli extrahovany jako ¢asové priméty danych pixelt (oblasti zajmi)
skrze celou sekvenci, dle Obr. 28, ktery zobrazuje jednu kiivku pro dany pixel. Tim jsou

ziskany méfené kiivky koncentrace kontrastni latky.

Obr. 28 — Krivka koncentrace kontrastni latky [16]

Tyto kfivky jsou riizné pro rizné tkané a jsou pro né typicke, viz Obr. 29.
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Obr. 29 — Typické krivky pro danou tkan [16]

Nyni je nékolik moznosti jak ur€it z takovych kiivek perfuzni parametry. Prostym
pohledem na kiivku lze urcit ¢as, kdy je kfivka maximalni, jak rychle se koncentrace
vyplavuje (sklon kiivky), atd. To jsou tzv. kvalitativni, nebo semikvantitativni parametry
a nejsou prili§ robustni vic¢i opakovatelnosti méfeni. V této praci se parametry urci
kvantitativni analyzou, ktera je 1épe reprodukovatelnd a poskytuje kvantitativni hodnoty
perfuznich parametri, tedy pomoci matematické optimalizace se méfend kiivka prolozi

modelem, viz Obr. 30 a dale v kapitole 1.3.3.

0.9
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Obr. 30 — Aproximace mérené kiivky modelem [16]

Cla.u.]

Parametry modelu pak urcuji jiz vlastni perfuzni parametry. Slozitost modelu urcuje pocet
perfuznich parametri. Pokud se provede odhad parametr pro kazdou kiivku ve vSech
pixelech obrazu, pak lze stanovit vysledné mapy perfuznich parametrti, které ilustruje

Obr. 31 pro objem krve (vb), objem mimo krev a buiiky (ve) a pratok krve (Fb). [17]
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Fo [ml/min/ml]

Obr. 31 — Mapy perfuznich parametrii [16]
1.3.2 Kontrastni latka

Naprosta vétSina kontrastnich latek pouzivanych v klinické praxi je na bazi
gadolinia, diky tomu dochazi ke zkraceni relaxa¢nich ¢asi T1 a T2 a systém NMR tak
muze zobrazovat oproti difuznimu NMR distribuci kontrastni latky v téle. Vazané
gadolinium ve slouceninach téchto latek neni toxické pro organizmus. Dle velikosti
molekul se takové kontrastni latky déli na ty, které pronikaji mimo cévy a ty, které v nich
zUstavaji, od toho se odviji moznost stanoveni perfuznich parametra, a tedy volba modelu.
Mezi typické kontrastni latky patii Magnevist, Gadovist, Omniscan, MultiHance, atd.
V poslednich letech se ukazuje, Ze u nekterych kontrastnich latek dochdzi k uvolnéni
gadolinia z vazby (ptipad linearni vazby, kde neni gadolinium vazano tak pevn¢) a jeho
uloZeni, nevyplaveni, z organizmu. Jednd se napi. o nejbeznéji pouzivané latky
Magnevist, jejichz pouziti bylo pozastaveno, dokud se neprokaze, jaké ucinky tim

nastavaji. [17]

1.3.3 Farmakokineticky model

Farmakologicky model je popis reality pomoci matematiky. Odvozeni modelu
zacina z obecné piedstavy na Obr. 32, kde tkan, ve které se vyskytuje kontrastni latka o
molarni koncentraci C(t), mol/ml, ma arteridlni vstupy, toky Jin (t) a vendzni vystupy Jout
(t). Jde o objemové normované parametry vyjadiujici poCet molekul proslych skrz

vstup/vystup za cas.

)rin1 (t) joutl (t)
e —_—
a a
finl(t): ¢e) =]out0(t)
—_— —_—>

Obr. 32 — Obecny model tkane [16]
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Nyni se odvozuje pomoci integralnich a diferencialnich rovnic (v rovnicich se vyskytuji
derivace, tedy zmény pro témét nulovy cas, ptresahuje zaméteni a tiroven prace) tento

model a vysledna rovnice modelu popisujici kinetiku Sifeni kontrastni latky, Obr. 33.

C(t) =F;(c, = R)t)

P _

ts] t[s] t [s]
Obr. 33 — Model aproximace mérené koncentrace [16]

Zde C(t) je meéfena koncentrace v obraze, Fp je pratok (,rychlostni konstanta®,
ml/min/ml, jde o podil toku J(t) a koncentrace C(t)), Ca(t) je méfena ¢i matematicky
odhadnuta koncentrace kontrastni latky z vyzivujici arterie, R(t) je pak model tkan¢, jehoz
parametry jsou hledané perfuzni parametry (jde o frakci kontrastni latky ztstavajici ve
tkani, pokud by na vstup tkdné byla pfivedena kontrastni latka jako ¢asové nekonecné
kratky impulz. Posledni parametr, znaménko ,,** znaci tzv. konvoluci, coz je matematicka
funkce, kterd znamena specifické nasobeni obou kiivek (jedna se Casové otoci a poté se
s ¢asem pronasobuji obé kiivky). Vysledkem pravé ¢asti rovnice je pak stejna kiivka jako
Vv Casti levé (mimo Sum), viz Obr. 30. Nejcitlivéj$Sim elementem ovliviiujicim presnost
modelu je pak ktivka Ca(t), tedy arterialni vstup. Ta se Casto stanovuje méfenim z n¢jaké
vétsi tepny, ale tim, ze je daleko od zkoumané oblasti zajmu, nepostihne rizné efekty,
které tvar kfivky zméni na cesté ke tkani. Proto se tato kiivka mize i matematicky
odhadovat a modelt pro popis tvaru kiivky je, stejné jako modell pro popis R(t), mnoho.
Zde nasleduje konkrétni popis modelil kiivek z Obr. 33, které se pouzily v této praci.
Predpoklad je model tkan¢ a méreni kiivky Ca(t) dle Obr. 34 vlevo.
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Obr. 34 — Model tkané pouzity v praktické casti [16]

Tento model, popsany v [18], upfesnuje obecny model popsany v Obr. 32,
rozliSuje oblast koncentrace kontrastni latky v cévach (Cp) a v extravaskularnim prostoru
(mimo bunky), Ce(t). Cévy jsou popsany jako set paralelnich trubic o objemu vp.
Extravaskularni extracelularni prostor je povazovan za stejnomérné rozmichané mnozstvi
kontrastni latky o objemu ve. Pfechod kontrastni latky mezi cévami a tkani je realizovan
rychlostni konstantou PS. Na vstup ptfivedeme kontrastni latku (Ca(t), signdl z artérie pred
zkoumanou tkéni) a tato kontrastni latka se bude pohybovat pritokem Fb métenym
intravaskularnim prostorem. Stfedni doba prichodu kontrastni latky méfenymi
kapildrami je pak parametr TC (,,mean transit time*). Rizova kfivka na Obr. 34 vpravo
pak zndzornuje R(t), tedy jak by vypadal casovy pribéh odpovédi tohoto modelu tkané,
kdyby byla na vstup piivedena Ca(t) za ¢as limitné se blizicimu nule. Parametry této
riZove kiivky popisuji vySe zminéné perfuzni parametry, tedy objem kapilar (vp, ml/ml),
objem mimo kapilary (ve, ml/ml), prutok krve (Fb, ml/min/ml), urovenn vyplavovani
(déravosti) cév (PS, ml/min/ml) a stfedni dobu prichodu kontrastni latky kapildrami (Tc,
min).

Parametry modelu R(t) se nachazi tak, aby po konvoluci s kiivkou Ca(t) pfesné
kopirovaly métenou kiivku C(t). To se dé€je tzv. dekonvoluci, tedy optimalizaci, kdy se
Vv itera¢nim postupu hledd minimum kvadrath rozdili mezi méfenou kiivkou a modelem.
Zkratka se v aktudlnim kroku odhadu (minimalizace) vezmou néjaké parametry modelu,
vytvori se modelova kiivka Cm(t), ta se odecte od mefené kiivky C(t) a rozdil se umocni.
Vysledné Cislo je hodnota ktera se ma v dalSich krocich (jiné, lepsi hodnoty parametra
R(t), vytvoii se jina Cm(t), provede se rozdil s C(t) a umocni se) zmensovat az se bude

blizit nule, tedy ptesn¢ kopirovat méfenou kiivku C(t). [17]
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1.3.4 Klinické pouziti

Hlavni oblasti pouziti perfuzniho zobrazovani v NMR onkologie, kde pro mozek
se pouzivaji metody DSC [19] a ostatni tkané¢ DCE [20], dale se vyuziva pro hodnoceni
akutni mozkové mrtvice [21] nebo diagndzy cirhdzy jater [22]. V neposledni fadé jde také
0 oblast kardiologie [23]. Vyhoda perfuzniho méfeni je rychlost. Doba méfeni perfuze

obvykle trva okolo 10 minut. Nevyhoda je nutnost pouziti k.1.

1.4 Perfuzo-difuzni zobrazovani v NMR

V klinické praxi pfi zobrazovacich modalitich (nejen NMR) je hledan vzdy
kompromis mezi kvalitou vysledku, dobou méfeni, zatézi pro pacienta a financni zatézi.
Proto je velmi zadouci, pokud se d4 pomoci jedné akvizi¢ni metody ziskat vice parametra,
zkratit ¢as méfeni, apod. V této kapitole jde o pfipad, kdy se pomoci jedné akvizice
stanovi jak parametry difuze, tak parametry perfuze. AC nebude stanoveno tolik
perfuznich parametrli, jako v piipad¢ cisté perfuzniho zobrazovani metodou DCE
popsaného v predeslych kapitolach, pro urcité oblasti pouziti to muize stacit. Dalsi

vyhodou je fakt, Ze neni potieba pouzit kontrastni latku.

1.4.1 Zakladni princip

Princip zobrazeni vychazi z difuzniho zobrazovani pomoci NMR (kapitola 1.2,
pohyb molekul vody) a pouze jej rozsifuje o Cast perfuze, nyni ale bude v méfenych
signalech vystupovat pouze perfuze v mikrokapilarach, nikoli mimo né¢, jako to bylo u
perfuzniho zobrazovani metodou DCE. VSe popsané vySe v kapitolach o difuznim
zobrazovani zistava v platnosti a k jevu popsanému v ¢asti difuze pomoci Obr. 19 se nyni
pouze ptida jev perfuze, viz Obr. 35. Oba jevy (Obr. 19 a Obr. 35) tak nyni budou
analyzovany soucasné. T¢éto metod¢ se fikd ,,Intra Voxel Incoherent Motion®, IVIM, ktera

byla poprvé popsana zde [24].
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Vhies V344

Obr. 35 — Perfuze v metode IVIM [4]

Jak ukazuje obrazek, vlivem perfuze nedojde ke znovu zfazovani (difuzni gradienty)
precesujicich elementarnich objemu, tedy vysledné métené signaly budou mit posunutou
fazi a v souctu s ostatnimi signaly mimo oblast perfuze snizi signdl. Navic oznacené
objemy (z vybéru fezu a oslovené RF pulzem) vlivem perfuze odtecou pry¢ a piiteCou
nove, které nebyly rozfdzovany, a proto jim zfdzovani nevrati fazi zpét, coz také vede ke

ztrat¢ signalu.

1.4.2 Matematicky model metody IVIM

Matematicky model se od modelu difuze popsaného v kapitole 1.2.2 1i8i pouzitim

dvou exponencidl, misto jedné:
S =Sofe 2" +Sy(1—f)e PP,

kde S je métena signalova intenzita pixelu v obraze, So je stejné jako v ptipadé difuzniho
zobrazovani signdlova intenzita v obraze bez pouziti difuznich gradientt, D je difuzni
konstanta stejné jako v difuznim zobrazovani, D* je nova, tzv. pseudodifuzni konstanta
ovlivnénd mikrocirkulaci v kapilarach a f je tzv. ,tokové frakce krve®, z anglického
flowing blood fraction [24], ktera popisuje perfuzi.

Realné méfeni je pak témét shodné jako v ptipadé difuzniho zobrazovani, tedy

méii se pro n€kolik b-hodnot (zde je vhodné€jsi pouzit vice b-hodnot, aby se mohly dvé
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exponencialy 1épe méfenymi daty prolozit) a pro nulovou b-hodnotu bez difuznich

gradientd. Naméfena data a proloZeni dvojitou exponencialou pak ilustruje Obr. 36 vlevo.
S/So
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Obr. 36 — Model IVIM [24] [25]

Na obrazku v levé ¢asti jsou ¢ernymi body zndzornény méfené hodnoty, ¢erna linka je
pak prolozeni dvojitou exponencidlou. Ta se sklada z difuzni exponencidly (zelend)
f pak ilustruje prava ¢ast obrazku, kde f je rozdil mezi So a teoretickou Sintercept, tedy So,
pokud by byl pouze jev difuze. Zde dle obrazku by f bylo cca 20%. Tedy tokova frakce
krve by byla 20% meéfeného objemu. Hodnoty parametru f pro rtizné tkané udava
nasledujici obrazek tabulkou v levo, kde fje popsano jako PF (perfusion fraction). Vpravo

je pak na tomto obrazku mapa parametru f pro fez lidskou tkani.

Organ PF (%) PF (X 100%)

Cardiac ! 8—31

Pancreatic ! 24— 55 e
Kidney ! 8 —37 e
Placenta ! 25 — 56 0.4
G&W matter 12 02-14" o
Breast ! 53—8.9

Obr. 37 — Hodnoty tokové frakce krve ve tkanich [25]
1.4.3 Klinické pouziti

Metoda IVIM se pouziva prevazné v neurologii [24], patofyziologii malych
mozkovych cév [24] a dale pro zobrazovani tkani celého téla v souvislosti s onkologii
[24].
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2 CILE PRACE

V teoretické casti prace byl popséan jev nuklearni magnetické rezonance a teorie
tvorby obrazu pii akvizici dat. Ze ziskanych obrazl riznymi akvizi¢nimi metodami se
pak riznymi metodami zpracovani téchto obrazii stanovuji parametry souvisejici s oblasti
pouziti v klinické praxi. Protoze zadani prace pozaduje popsat architekturu mikrocév,
byly v teoretické casti dale popsany metody ziskani obrazli a zpracovani obrazd praveé
téch odvétvi, které izce souvisi s charakterizaci funkce tkané na mikroskopické urovni —
tedy perfuzi a difuzi (a jejich kombinace). Tyto metody maji nejblize k tomu, aby mohly
popsat architekturu (orientaci) mikrocév. Ani perfuzni ani difuzni (ani zZadné jiné bez
invazivniho zasahu) zobrazovaci metody se vSak k tomuto Géelu zatim nepouzivaji
(vyjimku tvoii nedavné dvé védecké publikace s naznaky takového tcelu, které ukazuji,
ze védecka obec se o tuto problematiku zacina zajimat [26] [27]), pfesto, Ze znalost
orientace mikrocév je v mnoha klinickych oborech zadouci (reakce nadort na 1é¢bu, 1é¢ba
prokrveni pti/po cévni mozkové piihodé, rizné choroby jako Alzheimerova choroba,
atd.). Proto by dalsi vysledny parametr, ktery by definoval, zda jsou ve zkoumané oblasti
mikrokapilary orientovany souhlasné, ¢i nesouhlasné, a hlavné jakym smérem, obohatil
moznosti diagnostiky a 1é¢by v klinické oblasti.

Hlavni cil prace je nalezeni parametru ¢i parametrd, pomoci kterych by byla
neinvazivné popsana smérovost (orientace, architektura) mikrocév ve zkoumané oblasti
zajmu a ov¢tit jejich pouZiti.

Vedlejsi cile prace, neméné podstatné pro splnéni zadani, které pomohou naplnit
hlavni cil prace, zahrnuji navrh a realizaci modelu (fantomu) tkané s definovanou a
popsanou orientaci mikrocév, vybér vhodnych metod zobrazovani NMR, které maji
potencidl zobrazit tuto smérovost, provést méfeni pomoci systtmu NMR na tomto
vytvofeném fantomu a ziskand naméfena data zpracovat tak, aby vysledné parametry
potvrdily orientaci (smérovost) mikrokapilar ve fantomu. V ptipadé€ splnéni vyslednych
cilti pak navrzenou metodu akvizice a zpracovani ilustrovat na realnych datech, tzv. in
vivo, na zivém, konkrétn¢ na zviteti, potkanovi. Tim bude splnén také hlavni cil prace a

nalezena neinvazivni metoda umoziujici zobrazit architekturu mikrocév ve tkani.
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3  PRAKTICKA CAST

Veskera prakticka ¢ast prace se odehravala na ptidé Ustavu piistrojové techniky
Akademie véd Ceské republiky (UPT AVCR), na oddéleni Magnetické rezonance, kde
toto oddéleni je vybaveno preklinickym systémem NMR BioSpec od némecké firmy
Bruker. Supravodivy magnet ma magnetickou indukci o velikosti 9,4T a lze, diky
pruméru ,tunelu® dovniti vlozit a méfit nejen nezivé vzorky, rostliny, ale také mala
zvitata, jako je mys, potkan a kralik. Fotografie tohoto systému 9,4T je na Obr. 7.

Pro splnéni cilli prace je nutné navrhnout a vytvofit nezivy fantom, na kterém bude
mozné reprodukovatelné, diky jeho jasn¢€ popsanym vlastnostem, méfit a vyhodnocovat
data. Zaroven by takovy fantom mél z hlediska zaméteni prace spliiovat definovanou

smérovost ,,mikrocév* a mél by se blizit svymi parametry realné zivé tkani.

3.1 Navrh a realizace fantomu

V pribéhu feSeni prace bylo autorem navrzeno a realizovano nékolik verzi
fantomu, které byly postupné vylepSovany az do definitivni podoby hotového prototypu.

Obecné schéma zapojeni fantomu ukazuje Obr. 38.
1 2

10

'

=
1

Obr. 38 — Schéma zapojent fantomu

Fantom se rozklada v mistnosti ovladovny magnetu (1) a v mistnosti s vlastnim

magnetem (2). V mistnosti ovladovny je pak kadinka s vodou (3) a peristalticka pumpa
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(5). Ve druhé mistnosti (2) se nachazi trojcestny ventil (6) S moznosti, dle potieby, vpravit
do systému kontrastni latku namichanou ve stfikacce (7). Uvnitf magnetu (9) je pak
polozen dialyzacni filtr (8). VSechny prvky jsou propojené mezi sebou dlouhou hadickou,
znazornénou v obrazku modrou ¢arou (4, pfitok do dialyzacniho filtru) a ¢ervenou ¢arou
(10, odtok z dialyzac¢niho filtru).

Cely systém je zavodnény a voda je uvnitf systému pohanéna od peristaltické
pumpy pres trojcestny ventil do magnetu, kde tece dialyza¢nim filtrem a z néj se pak vraci
zpét do nadobky se zdsobou vody. Smér toku v obrazku znazorfuji ¢ervené Sipky. Voda
v hadi¢kach reprezentuje velkou tepnu (dle nastaveni na peristaltické pumpé je mozné
ménit velikost prutoku) a dialyzacni filtr pak predstavuje tkan. Je ziejmé, ze hadicky by
mohly byt kratsi, vzhledem k tomu, Ze pumpa je zafizeni elektrické, nesmi byt v blizkosti
magnetu, a proto byla umisténa do druhé mistnosti.

Dialyzacni filtr je vhodnym pfipodobnénim k zivé tkani. Jde o filtr, ktery se
vyuziva pii dialyze ledvin k ¢isténi krve. Jeho vyhodou pro ucely této prace je fakt, ze
sestava z velkého mnozstvi jednim smérem orientovanych velmi tenkych mikrotrubi¢ek
(mikrokapilér), kudy pfi dialyze proudi nevyc¢isténa krev a tyto trubic¢ky jsou propustné
(,,dirkované*), aby mohlo dochézet k ocist'ovani krve od neZadoucich sloucenin. To je
idedlni ptipodobnéni k zivé tkdni. Trubicky pfedstavuji mikrocévy, které jsou ve tkani
propustné pro latkovou vyménu mezi mikrocévnim a mimocévnim prostorem, viz Obr.
25. Zaroven jsou trubicky orientovany jednosmérné v dialyzacnim filtru, tedy
architekturu mikrocév definuje smér sumy téchto trubicek. Detail pouzitého dialyzacniho
filtru (firma B-Braun, typ DiaCap Pro 16L) ukazuje Obr. 39 nahofe, uprostied vlevo pak
tez filtrem, kde jsou vidét mikrohadicky, uprostied vpravo zméfené a vypocitané
parametry dialyza¢niho filtru podstatné k feSeni této prace a dole pak hmotnost (gramy)
filtru pted (vlevo) a po (vpravo) zavodnéni.

V pritbéhu névrhu fantomu lze ilustrovat dal$i verze fantomi, se kterymi byly
provadény pokusy, ale neosveédcily se. Obr. 40 ukazuje jeden typ takového fantomu, ktery
nebylo mozné dokonale zavodnit. Jde o malou verzi dialyzacniho filtru (ptivodni filtr ma

délku cca 40 cm, tento méa délku 5 cm) vytvoreného v prostorach UPT AVCR.
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Charakteristika fantomu
potet vlaken: 10000
vnitini pramér vldkna [um]: 200
vnitini primér fantomu [cm]: 4
protékand plocha [cm2]: 3,141592654
plocha fantomu [em2]: 12,56637061
objem uvnitf haditek v celém filtru [ml]: 100
objem celého filtru [ml]: 300
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Obr. 40 — Jina verze filtru

Po zavodnéni celého systému z Obr. 38 byla nejprve stanovena skute¢na hodnota pritoku
pfi zapnuté peristaltické pump¢. Skute¢na hodnota priatoku byla jina, nez jakou ukazoval
displej na peristaltické pumpé, protoZze na konstrukci fantomu byly pouzity z divodu

4

velké délky hadicek jiné hadicky s jinym primeérem a tuhosti, nez cejchované a nalezici
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K pumpé. Pokus zjisténi spravné hodnoty prutoku byl proveden tak, ze na pumpé se
nastavoval prutok a vypustni hadicka systému byla na dobu jedné minuty vlozena do
odmérného valce. Po jedné minuté se pro dané nastaveni pritoku na pumpé zjistil objem
vody v odmérném valci a tim byla zjisténa skute¢na hodnota pratoku za minutu. Zavislost

skute¢ného pratoku a pritoku, ktery zobrazovala pumpa je linedrni a ukazuje ji Obr. 41.

prutok ml/min
100

y =3,5335x-1,1692
20

60
pratok ml/min
nastavena hodnota na pumpé skute¢nd hodnota (odmérny vélec)
0 0
20 55
30 9
40 12
50 15
60 18 0 5 10 15 20 25 30
70 20,5 -20
80 22,5 naméfené hodnoty
90 25

40

20

nastavené hodnoty pumpa

Obr. 41 — Zjisteni korekcniho faktoru pritoku

Vysledkem z prolozeni namétenych dat linearni funkci 1ze z definice této linearni funkce
zjistit korekcni faktor (zjisténd hodnota je 3,5, viz obrazek), kterym je potieba pod¢lit
nastavenou hodnotu z displeje peristaltické pumpy, aby byl stanoven skute¢ny prutok

systémem.

3.2 Navrh metodiky zjisténi architektury cév

Pted vlastnim méfenim na vytvofeném fantomu byla stanovena metodika urceni
smérovosti mikrohadi¢ek (mikrokapilar) ve fantomu. Bylo zvoleno, Ze smérovost se uré¢i
perfuzo-difuznim zobrazovanim a perfuznim zobrazovanim a zpracovanim dat. Kazda z

téchto metod bude schopna samostatné urcit smérovost mikrokapildr.

3.2.1 Perfuzo-difuzni metodika

Kapitoly 1.2 a 1.4 (vCetné podkapitol) v teoretické Casti prace vysvétluji difuzni a
perfuzo-difuzni zobrazovani pomoci NMR. Na Obr. 36 je pak ziejmé, ze pokud je
pfitomna perfuze, kiivka proloZeni naméfenych hodnot (dvojitd exponenciala) tuto
perfuzi zohledni ve svém parametru f (tokova frakce krve). Je ziejmé, Ze pokud by perfuze
nebyla piitomna, bude f=0 a namécfena data by stalilo prolozit jednoduchou
exponencialou, tedy Cistou difuzi. Pokud bude perfuze (priitok) rist, bude parametr f rlist

také. Pozornost nyni smétuje k Obr. 35, kde je zndzornén smér priutoku a difuzni
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gradienty. Z obrazku je zfejmé, ze pokud perfuze ma souhlasny smér, jako maji difuzni
gradienty (rozfazovani a zfazovani), pak bude mit nejvétsi vliv na ubytek méteného
signalu. Vlivem perfuze se opétovnym zfazovacim gradientem nedoto¢i faze do stavu
pied rozfazovanim. Pokud by ale perfuze byla kolma na smér gradientu, tedy zelena Sipka
v Obr. 35 by byla 0 90° otocena, po aplikaci rozfazovaciho gradientu by se nijak faze
neposunuly vlivem perfuze a po opétovném zfazovani by se zpét dostaly na stejné faze
jako na zacatku a ubytek signdlu by byl minimélni. Z toho je zifejmé, ze pokud bude
prutok sméfovat v daném sméru, napt. v ose z (osa magnetu podél sméru Bo) a NMR
bude méfit stejny smér (aplikovany difuzni gradienty v ose z), pak bude nejvétsi tbytek
signalu. Pokud ale syst¢ém NMR pouzije gradienty v ose x ¢i y, kolmé na smér priitoku,
pak bude vliv perfuze nejmensi. Pokud se tedy bude métfeni opakovat pro rizné smeéry
(napf. 30 smért méfeni, 30 smért difuznich gradient), bude se prokladat tficet dvojitych
exponencial namétenymi daty a pouze jedind z nich bude mit nejvyssi hodnotu parametru
f—tavosez.

Pro ucely této prace tedy metodika bude nésledujici.
1. Na nastaveném prutoku provést béznou akvizi¢ni perfuzo-difuzometrickou metodou
meéfeni na fantomu pro vétsi pocet difuznich sméri.
2. Ziskana data prolozit exponenciadlnimi modely pro kazdy smér.
3. Zjistit, zda pro gradientni smér shodny se smérem perfuze, vysla hodnota parametru f
nejvyssi.
4. Provést cely tento postup s vypnutou peristaltickou pumpou a porovnat hodnoty

parametru f.

3.2.2 Perfuzni metodika

Kapitola 1.3 v¢etné podkapitol popisuje princip perfuzniho zobrazovani a perfuzni
analyzy. Z té€chto kapitol plyne, Ze, kromé jinych, existuje perfuzni parametr, stftedni doba
prachodu kontrastni latky cévnim fecistém (Tc), popisujici Cas, za ktery kontrastni latka
(tzn. krev, protoze kontrastni latka putuje zaroven s krvi) projde zkoumanou oblasti
v céve. Tento parametr je nesmérovy. Pokud by se ale podafilo jej vyhodnotit sméroveé,
pak by mohl popsat, ktery smér perfuze (pokud néjaky, ale u fantomu je jasn¢ pievladajici
smér vlaken) ptevlada. Z hlediska akvizice dat by se nic nemeénilo, pfi zpracovani by se
méla oblast zajmu definovat v riznych smérech a rtiznych velikostech a vysledné hodnoty
parametru Tc by mély korelovat se smérovosti vlaken ve fantomu. Body metodiky Ize

stanovit:
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1. BéZnou perfuzometrickou akvizi¢ni sekvenci naméfit perfuzni data na fantomu.

2. Definovat oblasti zajmu v rizném sméru a v ruznych velikostech.

3. Provést perfuzni analyzu (prolozit data modelem), viz kapitola 1.3.1 a 1.3.3 a stanovit
hodnoty parametru Tc.

4. Vyhodnotit parametr Tc a diskutovat, zda smér udavany parametrem Tc koreluje se

smérem vlaken ve fantomu.

3.3 Meéreni na systétmu NMR

Tato kapitola popisuje autorem zrealizovana méfeni systémem NMR Bruker
BioSpin 9,4 T na autorem vytvofeném fantomu. Celkem prob¢hlo deset celodennich
meéfeni (deset hodin méfeni v dany den), kdy jejich vystupem je osm naméfenych soubor
dat na fantomu, jeden naméteny soubor dat na ex vivo (vypreparovaném vzorku) patefi
potkana a jeden soubor dat méfenych na in vivo (zivém) potkanovi (hlava). Namé&fenym
souborem je mysleno mnoho akvizi¢nich sekvenci a ziskanych obrazii jak pro perfuzi, tak
pro difuzi, tak pro perfuzo-difuzi, kdy se odlazovalo nastaveni fantomu a kdy se méfily
rizné prutoky, rizné pozice fantomu v magnetu, riizné difuzni sméry, rizné koncentrace
kontrastni latky pfi perfuzometrii a rizné dal$i parametry. V ramci méfeni se dodrzuji
pravidla a pfedpisy stejné jako postup pii méfeni. BéZny méfici den vypadal nasledovné.
Vstup do mistnosti magnetu, resp. ovladovny, je povolen v uréené obuvi, s nasazenym
ochrannym plastém a po pouZiti dezinfekce. Pfisna opatfeni jsou kvilli zvifatim, ktera
jsou na pracovisti a je cilem je nekontaminovat viry a bakteriemi. Nasledné byl nachystan
fantom. Pfiprava fantomu sestava z napojeni na systém hadicek, zavedeni pritoku pomoci
peristaltické pumpy a zavodnéni fantomu. Duikladné zavodnéni fantomu je pro méteni
kli¢ove, protoze vzduchovée kapsle, které mohou mezi vldkny vznikat, ovliviiuji vysledek
méteni zkreslenim dat. Malé vzduchové bubliny mohou byt odstranény pfi vyhodnoceni
tak, Ze se vyberou ROI mimo tyto oblasti. Nasledn¢ byl fantom umistén a upevnén na
luzko. Pomoci laseru byla nastavena pozice fantomu tak, aby méfena oblast lezela
uprostied magnetu, kde je magnetické pole nejvice homogenni. Se spravné nastavenou
geometrii je fantom zasunut do magnetu. Vzhledem Kk velikosti dialyza¢niho filtru a
tunelu magnetu, byla pro vysilani RF pulzl a pfijem signalti pouzita objemova civka,
ktera vysilani i ptijem obsluhuje. Dale byla zapnuta elektronika magnetu, ktera lezi mimo
mistnost hlavniho magnetu. Pokud elektronika nehlési chybu, byl zapnut vykonny pocita¢

urcen pouze k méfeni dat, na kterém byl spustén program od dodavatele MR (konkrétné
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Bruker, program ParaVision 7.0). Po zapnuti programu je vytvofen novy pacient.
,Pacient” je oznaceni pro celodenni méfeni. Deset dnli méfeni tedy znamena deset
riznych pacienti. V ramci jednoho pacienta je dale zalozena studie, kterych miize byt
vice pro jednoho pacienta. Po zaloZzeni nového pacienta a studie se otevie rozhrani
systému, ve kterém se zadavaji zvolené akvizi¢ni sekvence a méni se jejich parametry a
zaroven se zde prohlizi namétené obrazy. Pied nastavenim vlastnich akvizi¢nich sekvenci
pro zjisténi smérovosti mikrocév ve fantomu je potieba piizplsobit systém NMR
konkrétnimu vzorku lezicimu uvnitf magnetu. Obsluha (autor) napiiklad manualné
prizptisoboval rezistenci vysilacich a pfijimacich civek pro co nejvyssi troven piijatého
signalu. Nyni za¢ina prvni méfeni dat, kdy prvni je vzdy pilotni méfeni, viz Obr. 42 (jde

o autorem namé&fena data hlavy potkana nahote a dialyza¢niho filtru dole).

A

Obr. 42 — Pilotni méieni

Pilotni méteni ma hned nékolik funkci. Kontrola dobrého umisténi objektu v magnetu
(proto je u pilotniho méteniv obrazech miizka), nastaveni geometrie a velikosti zorného
pole (FOV), a pied akvizici pilotnich obrazi jsou provedeny dalsi zakladni nastaveni
magnetu vzhledem Kk vzorku uvniti (ktery naruSuje homogenitu pole a magnet toto
elektronicky musi korigovat v zdkladnim nastaveni). Pokud je na pilotnim méteni vSe v
potadku, prechdzi se k meteni dat, tedy vybér akvizi¢ni sekvence a nastaveni parametra

této sekvence, jak ilustruje nasledujici obrazek.
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Ref Instruction Name Status | Duration

SYK_PILOT (E1) SUCCEEDED 00:00:00

DTI_EPI_seg_30dir (E2)  SUCCEEDED 00:00:00 =

oo e N e

DTI_EPI_seg_30dir (E5) SUCCEEDED [ 00:00:00
1TriPilotmulti (E6) SUCCEEDED [ [@ 00:00:00
DTI_EPI_seg_30dir (E7) SUCCEEDED [ 00:00:00

£ 00:00:00

Routine [ Diffu: Geometry | Sequence | Setup | System | Single Parameter | Instruction

Obr. 43 — Nastaveni parametrii akvizicni sekvence

Mg¢feni na potkanu, tzv. in vivo, probihalo s odlisnostmi. Zvife bylo pfineseno
laborantkou ze zvitetniku, ktery je soucasti budovy, na operacni sal. Zde bylo zviie
vloZeno do cervené plastové krabicky a uspano smési kysliku (1 I/min) a uspéavaciho
plynu isofluranu. Po uspéni bylo pieneseno na lizko magnetu, kde mu byl opét dodadvan
uspavaci plyn, a to po celou dobu méfeni (cca 2 hodiny). Nez se zviie umistilo dovnitt
magnetu, musely mu byt nasazeny monitory zivotnich funkci, v tomto ptipadé polstarek
pro dechovou funkci a rektdlni sonda pro kontrolu teploty zvitete. Liizko bylo vyhtivané,
v umélém spanku zvife neni schopno termoregulace a proto se musi nucené zahtivat. Dale
byla pouzita povrchova piijimaci civka pro lepsi signal pfijmu, nebot’ zvife je mensi nez
fantom. Hodnoty dechova kiivky, teploty a mnozstvi uspavaciho plynu se sledovaly pii
meéfeni na monitoru v ovladovné a v pifipadé potfeby upravovaly (vyskolenym

pracovnikem, nikoli autorem prace).

3.3.1 Perfuzné-difuzni méreni IVIM

Méfeni touto metodou (napiiklad desetkrat béhem jednoho dne) postupné iterovalo
k odladéné akvizi¢ni sekvenci. Vzdy byly pouzity difuzni gradienty na zakodovani
difuze, vlastni ndbér dat pak byl feSen nejprve dvéma typy akvizi¢nich sekvenci, a to
spinovym echem a metodou Echo Planar Imaging, tzv. EPI. Prvni jmenovana byla
zavrhnuta, a¢ poskytuje lepsi obrazy (ostré a geometricky nepoznamenané), ¢as méteni
pro ucely prace (tedy mnoho smért difuznich gradientil), je netinosny (v fadech jednotek
az desitek hodin). Proto byla zvolena rychld sekvence EPI, ktera diky zkraceni doby
akvizice dostala na inosnou miru, avSak za podminky hor$i geometrické vérnosti (je
velmi nachylna na nehomogenitu magnetického pole). Graf akvizi¢ni sekvence EPI
véetné difuzniho modulu ukazuje nésledujici obrazek. EPI se vyznacuje tzv. ,.echo
vlackem*, kde se za cca jeden echo ¢as TE muze naplnit cely k-prostor (tedy neplni se
vV kazdém TR jeden fadek jako je tomu na Obr. 12, ale k-prostor se plni jakoby ,,lezl had*).

To je diivodem rychlosti akvizice.
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Obr. 44 — EPI difuzni akvizice

Po odladéni sekvence byly pfi métenich na fantomu pouzivany nasledujici parametry této

sekvence s difuznim modulem:

Parametr
Repeti¢ni ¢as TR
Echo ¢as TE
Pocet pruméra
Pocet segmentt
Pocet fezli
Orientace
Tloustka fezu
Matice obrazu
FOV, velikost obrazu
Smér plnéni k-prostoru
Mezery mezi fezy
Urychlovaci metody plnéni k-prostoru
Difuzni modul
Doba trvani difuzniho gradientu, 6
Mezera mezi difuznimi gradienty, A
Pocet smérh pii méfeni kratkou verzi
Pocet smérti pii mefeni dlouhou verzi
BO obraz bez difuze
b-hodnoty kratké verze
b-hodnoty dlouhé verze
Doba méieni kratké verze
Doba méteni dlouhé verze

Hodnota
255
70 ms
8
1
24
axialni
1,5 mm
128x128 px
6Xx6 cm
Levo-pravy
0 mm
Z4dné, plnén cely k-prostor
SE — spinové echo
4 ms
11 ms
6 (dva v ose 2)
30 (Jeden v ose z — 5.smér)
1
4 (0-800 s/mm?)
10 (0-800 s/mm?)
8 min
1 hod 40 min

Pocet priméra je opakované méfeni t¢hozZ a obraz je tvofen primérnou hodnotou, pocet
segmenti je pocet na kolik TR cCast je nasbiran cely k-prostor. Ilustrace namétenych
obrazi takovou sekvenci pro jeden fez a nékolik b-hodnot ukazuje Obr. 45. Pti 24 fezech,

30 smérech a 10 b-hodnotéch tvofi jeden set méteni 7200 obrazkd.
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Obr. 45 — Namérena data pro riizné b-hodnoty

Pro méfeni na zviteti byla sekvence upravena tak, aby zvite nebylo v anestezii déle, nez
je nutné a celkové pii méfeni zvitete bylo nutno provést dalsi odliSnosti. Byl zkracen TR,
pouzito polovi¢ni nabirani k-prostoru, tim se zkratil TE. Zaroven bylo pouzito 6 difuznich
sméri, tedy uSetieny Cas se investoval do vyssiho poctu b-hodnot (25) tak, aby bylo vice
bodli na méfené kiivce, pfi méfeni in vivo je to vyhodou. Dale muselo byt k potlaceni
pohybovych artefaktii pouzito tzv. triggerovani. Jde o metodu, kdy pouze v urcitou fazi
dechového cyklu zvifete je povoleno méfit data. Tim se omezi pohybové artefakty

Vv namétenych datech.

3.3.2 Méreni perfuze s kontrastni latkou

Stejné jako pro méfeni difuze i zde byla sekvence upravovana do odladéné
podoby, stejné¢ jako byla ménéna koncentrace kontrastni latky a velikost davky
aplikovana do dialyza¢niho filtru. PouZitd kontrastni latka, Multihance, viz Obr. 46
nahofte vlevo, ve svém ptibalovém letaku uvadi aplikovat 0,2 ml kontrastni latky na 1 kg
hmotnosti. V ptipad¢ potkana, ktery vazi 500 g by byla aplikovana davka kontrastni latky
0,1 ml. Aplikace do zvifete se d¢je tak, Ze se vloZi kanyla do ocasni Zily a kontrastni latka
se vdany cas ztenké 100 ul stiikacky vyprdzdni do kanyly a do téla zvifete béhem
nckolika sekund. BéZné se poté do téla zvifete ithned za kontrastni latkou vpravi 0,2 ml
fyziologického roztoku. V piipadé zrealizovaného fantomu, kde objem a hmotnost
dialyza¢niho filtru, viz Obr. 39, lze povazovat za témét odpovidajici potkanovi, nelze
aplikovat stejny objem kontrastni latky s fyziologickym roztokem (u fantomu s vodou),
ktery se vpravuje do zvifete. To je dano faktem, Ze pro ucely prace byly ménény pratoky
systémem 1 mimo fyziologické hodnoty zvitat a konstrukce fantomu je odlisna v tom, ze
propojovaci hadi¢ky, které propojuji filtr, pumpu a stfikacku s kontrastni latkou, maji
vétsi vnitini primér a od mista aplikace kontrastni latky k mistu vstupu do dialyza¢niho
filtru je potieba vice objemu davky. Navic, pokud by byla vpravena do takového systému

malé davka nefedéné kontrastni latky a za ni velky objem vody pro co nejbliz§i posun
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¢ela kontrastni latky v hadic¢ce k filtru, tlakem tak velkého objemu vody by kontrastni
latka mohla zlstat u stén hadi¢ek a nepohnout se a do filtru se témét nedostat. Bylo jasné,
ze oproti aplikaci do zvifete bude kontrastni latka smichéna s uritym objemem vody a
takovd smés bude vpravena stiikackou do systému. Pro odladéni velikosti davky a
pratoku systémem byla pouzita nejprve barviva (jodova tinktura, inkoust) misto
kontrastni latky pro jasnou pozorovatelnost Sifeni (kontrastni latka je Cird a draha) a
zjiSténi za jak dlouho a pfi jakém objemu nejlépe objem barviva (poté kontrastni latky)
doputuje do dialyzacniho filtru. Ilustraci takovych pokusii ukazuje Obr. 46 nahoie
uprostied a vpravo nahote pak ukazku, jak je pres trojcestny ventil ze stiikacky
vpravovana kontrastni latka do systému. Dolni ¢ast obrazku pak ukazuje autorem

ptipravovanou davku kontrastni latky v digestofi (,,flowboxu®).
7 T e SR RS T

Obr. 46 — Kontrastni ldtka

Zkoumani pak vedlo k Gpravé fantomu tak, ze bylo posunuto misto vpraveni kontrastni
latky blize k dialyza¢nimu filtru a byly pouzity ten¢i hadicky. Koncentrace kontrastni
latky a objem vpraveny do systému v prvni verzi (tlustsi hadicky, aplikace dal od filtru)
byla 0,5 ml kontrastni latky a 19,5 ml vody a 0,25 ml kontrastni latky a 19,75 ml vody.
Po upravé systému pak byla davka 0,075 ml kontrastni latky a 3 ml vody. Je zfejmé, ze
V porovnani se zvifetem (vyrobcem doporucena davka 0,1 ml kontrastni latky na 500 g a
0,2 ml fyziologického roztoku) je mnozstvi kontrastni latky jiz shodné (fantom dle

parametr z Obr. 39 ma hmotnost mensi nez 500 g a obsahuje jen 300 g ,Zivé™
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neplastové* tekutiny). Oproti zvifeti je ale kvuli vzdalenosti od filtru a priméru hadi¢ek
mezi filtrem a mistem vpraveni kontrastni latky pouzit vétsi objem vody. To znamena, ze
koncentrace kontrastni latky je nizsi. To se ve vysledku projevi na vétSim zaSumeéni
vyslednych obrazii (snizi se tzv. pomér signal/Sum). To vSak nevadi, naslednd perfuzni
analyza, kterd je popsand v teoretické Casti (prokladani naméfenych kiivek modelem) a
ktera je odliSnd od metod, pro néz vyrobce kontrastni latky stanovuje hodnoty davky,
tento vyssi Sum v datech dokaze odfiltrovat. Problém by naopak byl pii vysoké davce
kontrastni latky, kdy se sytém saturuje a jiz nebude platit linearni pievod relaxacniho ¢asu
T1 na koncentraci kontrastni latky (viz kapitola 1.3.1).

Akviziéni sekvence byla pouzita stejnd, jako popisuje teoreticka kapitola 1.3.1

(Fast Low Angle Shot, jde o gradientni echo sekvenci) s t€mito parametry:

Parametr Hodnota
Repeti¢ni ¢as TR 10,396 ms
Echo ¢as TE 1,334 ms
Pocet praiméri 1
Pocet repetic (dle méfeni) 500-1000
Pocet fezli 3
Orientace koronalni
Tloustka fezu 1,5 mm
Matice obrazu 128x128 px
FOV, velikost obrazu 6x6 cm
Smeér plnéni k-prostoru Ptedo-zadni
Mezery mezi fezy 0 mm
Urychlovaci metody plnéni k-prostoru Caste&né plnéni bez doplnéni nulami
Sklapéci uhel (RF pulz) 25°
Doba méteni (dle repetic) 11min5s-22min 10s

Pocet repetic zde znamend, kolik obrazi stejné scény bude dynamickd sekvence
obsahovat (viz kapitola teorie), tedy 500 — 1000 obrazi v jednom fezu, pii tiech fezech
jde az 0 3000 obrazku jednoho méfeni. To, jak rychle se nasnimaji data pro jeden obrazek,
tedy jaka je vzorkovaci perioda Ts, kterd je nutna pro spravné provedeni perfuzni analyzy,
je urceno dobou, za jakou se naplni cely k-prostor, tedy jako TR vynéasobené poctem
pixell ve fazovém sméru, zde tedy 10,396 ms ndsobeno 128 pixely. Soucin, vzorkovaci
perioda dat, je tedy 1,33 s. Tuto hodnotu Ize stanovit i tak, ze se ¢as méfeni vydéli poctem
repetic. Pro perfuzni zobrazovani byl pro ucely vyhodnoceni pouzit koronalni fez. Ukazka
naméfenych dat pak v Obr. 47 v ruznych fazich pfichodu kontrastni latky s vyzna¢enou
zajmovou oblasti (horni fada zleva pied ptichodem kontrastni latky, uprostfed pii

pfichodu a vpravo po urcité dob¢, spodni fada vlevo naméfené 1D kiivky signdlové
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intenzity pro jednotlivé pixely ze zajmové oblasti v obraze pied pfevodem na koncentraci
kontrastni latky, vpravo jejich primérnd hodnota z oblasti zdjmu (viz teoreticka kapitola
prace vysvétlujici princip perfuzniho zobrazovani). Osa x, oznacend jako Casovy index,
znaci signal z oblasti zajmu pro dany obraz v datasetu, tedy méfeny v daném cCase po
aplikaci kontrastni latky. Osa x 1ze jednoduse prevést pfimo na Cas (s) tak, ze se vynasobi

vzorkovaci periodou 1,33s.

50 T T T 45

V
mm “M'Nf !l
Wik
0 260 460 660 800 1000 5O 260 460 600 8(‘)0 1000
time index [-] time index [-]

Obr. 47 — llustrace namérenych perfuznich dat

Soucasti akvizice perfuze je také nékolik méteni pred podanim kontrastni latky, tzv. prekontrastni
méteni, zde $lo vzdy o 6 kratkych méfeni. Jde o stejnou akvizici jako u kontrastniho méfeni, pouze
pocet repetic je znacn¢€ kratsi (napf. 10) a pro kazdé méteni se meéni ¢as TR. Tato méfeni jsou
potfeba pro spravny pievod na koncentraci kontrastni latky, kdy pomoci nich Ize odhadovat
konstantu kp ze vzorecku kapitoly 1.3.1 (je to hodnota pii FA 90° a TR a TE rovno nule) tak, aby

neznama byla jen T1, ktery je pfimo umérny C(t).

3.4 Zpracovani namérenych dat

Tato kapitola popisuje postup zpracovani od naméienych dat az po stanoveni vyslednych

parametrt definujicich smérovost ve tkani (smérovost vlaken dialyza¢niho filtru.
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3.4.1 Zpracovani perfuzné-difuznich dat

Veskera namétend perfuzné-difuzni data vSech méfeni a vSech pacientti byla
zpracovana dodanym softwarovym nastrojem vytvofenym na pidé UPT AVCR. Tento
program je vytvoreny v programovém prostiedi jazyka MATLAB. Na zacatku programu
uzivatel musi piepsat cestu ke slozce s naméfenymi daty a po spusténi programu se

zobrazi naméfena data v okné dle Obr. 48 vievo.
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Obr. 48 — Zobrazeni dat v softwaru

Zde jsou Vv levé ¢asti moznosti piepnuti obrazu do k-prostoru, oto¢eni obrazu atd.
Ve stiedni ¢asti je volba prochdzeni mezi obrazy, tedy mezi sméry a b-hodnotami a mezi
fezy (10 b-hodnot ndsobeno 30 sméry je 300 a jeden obraz bez difuznich gradienti, takto
pro 24 tezi). Déale doprava je zobrazena informace o rozméru obrazu (128x128 pixelt a
opét poctu fezli a b-hodnot a smérti). Vpravo je mozno meénit kontrast obrazu zadanim
maximalni a minimalni hodnoty jasu v obraze. Vpravo dole pak je mozno data zpracovat
(prolozit kiivkami exponencial) anebo ulozit obrizek z formatu stroje Bruker do
klasického formatu *.png.

Pokud se tedy zakresli oblast zdjmu (v obrazku ilustracné cervené a program vzdy
spocte primérnou hodnotu signalové intenzity v zadané oblasti se kterou dale pracuje) a
zmackne se tlacitko pro zpracovani dat (Statistic), pak program prolozi exponencidlami
vSechna naméfena data (pro vSechny b-hodnoty a sméry) pro vSechny fezy a zobrazi vzdy

samotny graf pro kazdy fez (zde 24 grafii), kde v kazdém grafu budou body znézornéna
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namétena data a kiivkami znazornéné prolozené exponencialy, tak, jak ilustruje pro jeden
fez Obr. 48 vpravo. Barevné je pak odlisena kiivka pro smér z, aby byla usnadnéna
interpretace vysledkti. Namétena data se vzdy prokladaji jednoduchou exponencialou
(modra pro smér z a zelena pro ostatni smery) a dvojitou exponencidlou (¢ervena pro smeér
Z a Cerna pro ostatni sméry). Jednoduchd exponenciéla vyuziva pouze métené body od b-
hodnoty vyssi nez 250 s/mm? (hodnota pro lidska data definovéna v [24]), kde lze
predpokladat pouze efekt difuze, druhd exponencidla se ptidava pro b-hodnoty mensi nez
tento prah, zde se projevuje difuze. Naméiena data (body) jsou tedy barevné odliSeny od
tohoto prahu. Pokud se bude uvazovat pouze jeden smér (napt. modré a Cervena kiivka),
pak je zobrazeni stejné, jako v teoretické casti na Obr. 36.

Autor prace pro lepsi piehlednost zobrazeni vysledkt nékteré sady dat (napt. tam
kde nebyl pritok a data se prokladala jednoduchou exponenciélou, viz kapitola vysledki
prace nize) prevedl do logaritmického zobrazeni (ekvivalent k Obr. 22 vpravo) tim, ze
data zobrazil v logaritmické ose y a ve spolupraci s vedoucim prace se podilel na

vytvofeni kodu na prolozeni zlogaritmovanych dat linearni funkci.

3.4.2 Zpracovani kontrastni perfuze

Obdobné¢ jako v ptipadé zpracovani perfuzné-difuznich dat 1 v tomto ptipadé byl
pouzit program vytvoteny na UPT AVCR (tzv. software PerflLab, ktery jako celek
obsahuje desetitisice fadki kodu), ktery provadi perfusni analyzu krok po kroku ve shod¢
s teoretickou kapitolou 1.3 (registrace dat, ptevod na koncentraci kontrastni latky, vybér
signalu z arterie Ca(t), vybér modelu R(t) a vybér oblasti, kde se budou zpracovavat
méfené kiivky koncentrace kontrastni latky. Tyto kiivky se nasledné v dal§im programu
aproximuji zvolenym modelem dle rovnice v Obr. 33 a vysledné perfuzni parametry se
ulozi do souboru.

Program v jednotlivych krocich ukazuje tfi ,,okna®, jak ukazuje Obr. 49 nahofe.
V prvnim okné je dany krok perfuzni analyzy, kde se zaddvaji parametry pro provedeni
daného kroku, druhé okno slouzi k vybéru oblasti zajmu, které se vybiraji v okné tfetim,
prohlize¢ce dat. Pii postupném prochazeni jednotlivych krokti perfusni analyzy (v
souladu s teoretickou kapitolou prace) je potfeba v programu zadavat ¢i vybirat rizné
hodnoty a rtzné varianty, jako je naptiklad vzorkovaci perioda Ts, oznaceni
prekontrastnich a kontrastnich sekvenci (slozky na disku), zadat pocet obrazi pired
pfichodem kontrastni latky, vybrat oblast zajmu, vybrat metodu pfevodu signalové

intenzity na koncentraci kontrastni latky (tento krok ilustruje Obr. 49 nahote), oznacit
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oblast pro pievod (v obrazku modra oblast kolem fantomu), vybrat oblast (nebo nacist
ulozenou kiivku) pro signal z artérie Ca(t) a vybrat model pro aproximaci méfenych
kiivek (ten z Obr. 34). Obr. 49 dole vlevo dale ukazuje, jak vypadaji data po pfevodu na
koncentraci kontrastni latky a je zde zakreslena také oblast pro spocitani perfuznich
parametrd. V uprostied dolni ¢asti obrazku je pak ilustrace jednoho perfuzniho parametru
(Tc) spocteného v ROI a to pixel po pixelu a nebo jako primérna hodnota v celé oblasti

v kazdém pixelu koncentrac¢nich kiivek.
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%% DOFLNEE K SOC Juttner
= for k=l:size(tissue{l,1},2)
- for i=l:size(tissue,l)
= data pro prumer (i,k)=tissue{i,l}(k):
- end

= for k=l:size(tissue{l,1},2)
= prumer (k)=mean(data_pro_prumer(:,k)):

= for i=l:size(tissue,l)
= tissue{i, l}=prumer;
- end
%% FONEC DOPLNEU SOC Jittner

Pro cely prace bylo nutno, aby program PerfLab zpracovéaval pravé primérné hodnoty
Vv oblasti zajmu. To musel autor do programu implementovat, nebot’ PerfLab touto
moznosti ve vybéru oblasti zdjmu nedisponoval. Tento krok zahrnuje orientaci v prostiedi
Matlab, pochopeni kodu programu PerfLab v ¢asti vybéru oblasti zajmu a Gpravu tohoto

kédu pro to, aby se parametry nepocitaly v kazdém pixelu, ale v primérné hodnoté ze
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zadanych oblasti. Ukazka doplnéni v kodu skritpu ,,NonBlindDec ref inclScaling.m* je
v Obr. 49 dole vpravo.

3.5 Vysledky méreni a jejich diskuze

Nasledujici text ukazuje, popisuje a diskutuje spoctené parametry z naméfenych
dat vyuzitim softwarovych nastroji z kapitoly 3.4. Je ziejmé, ze nelze vzhledem
k rozsahu prace ukazat vysledky vSech namétenych dat, proto jsou voleny typické

ilustra¢ni vysledky demonstrujici hlavni vysledky prace.

3.5.1 Vysledky a diskuze perfuzné-difuznich méieni

Me¢teni na zavodnéném fantomu nejprve bez pratoku (bez perfuznich jevi)
ukézalo, Ze uvnitf dialyzacniho filtru je anizotropni difuze, tak jak ilustruje Obr. 50 vlevo.
Obrazek je z hlediska své obsazené informace stejny jako Obr.24 vlevo v teoretické ¢asti

— ukazuje smér difuze pomoci barvy.

Obr. 50 — difuzni anizotropie

Modra barva na axidlnim fezu fantomu znaci difuzi ve sméru osy z (orientace vlaken).
Smeér znaci legenda v podob¢ barevného kruhu v tomto obrazku nad métenym fantomem
(Cervena barva by znamenala smér v ose X, zelena pak osu y). Obrazek fezu fantomem
s modrou barvou znacici smér z, podél vlaken, byl vytvoien pfimo v PC u magnetu
v softwaru ParaVision 7.0 z naméfenych dat dle kapitoly 3.3.1 pro 30 smértt a 10 b-
hodnot. Protoze nebyl v datech pritok, ale pouze difuze, mohly byt namétend data
aproximovana modelem difuze (tedy jednoduchou exponencialou z kapitoly 1.2.2),
kterou software u magnetu ma implementovanu. Tak by se ale zobrazily proloZené
kiivky, nikoli barevnd mapa. Barevnou mapu software spocital modelem tenzoru (viz

kapitola 1.2.3).
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Obr. 50 uprostied (anatomie) a vpravo (opét barevna mapa sméra difuze) dale
ukazuje, pro srovnani fantomu s realnou tkani, obdobné vysledky, kdy autor méfil potkani
patei ex vivo (tedy vypreparovanou a nalozenou ve formaldehydu). Patet je pifesné
uprostied obrazku. V patefi je, obdobné jako v mozku, Seda a bila hmota tvotici michu
[28]. Prave bila hmota je anizotropni (tvofii ji také ,,tenké trubicky*‘). Pokud polohujeme
patef v souslednosti s osou z magnetu, pak je z obrazku barevnych sméri ziejmé, ze bila
hmota michy je orientovéana s touto 0sou — v obrazku modré ,,srdicko*.

Timto byla ovéfena difuzni anizotropie a nyni se méfily sekvence (opét dle
kapitoly 3.3.1, vzhledem k ¢asu v uvedené kratsi verzi, kdy se pouzilo 6 sméri (dva sméry
byly souhlasné s osou z) a 4 b-hodnoty. Pritoky na displeji peristaltické pumpy (dle
ptepocétové tabulky Obr. 41 jsou pratoky v systému piiblizné 3,5x nizsi) byly nastaveny
na hodnoty 0 ml/min, 10 ml/min (tedy 2,83 ml/min), 20 ml/min (tedy 5,67 ml/min) a 30
ml/min (8,5 ml/min). Obr. 51 nahote pak ukazuje jeden z fez( pro vSechny nastavené
pritoky (smérem zleva pro rostouci prutok) pro obrazy s b-hodnotou 0, tedy bez
difuzniho vdhovani. Zobrazeny jsou zde také oblasti zajmu, ze kterych byla data pomoci
softwaru popsané¢ho v kapitole 3.4.1 vyhodnocena. Vyhodnoceni bylo zobrazeno po
zlogaritmovani namétenych dat (ptirozeny logaritmus o zakladu e), kdy se prokladalo
linedrni funkei, viz kapitola 3.4.1. Tyto kiivky proloZzeni namétenych dat pak ukazuje

stejny Obr. 51 dole, opét zleva pro vzristajici pritoky. OdliSnymi barvami (modra a

cervend) je pak znazornén dvakrat pouzity smér difuze v ose z.

TE: 71.5 ms DTI_EPI_s

8,50 ml/min

log(S!)-og(SI0)

0 200 400 600 8( o0 200 400 600 800 o0 200 400 600 800 ] 200 400 600 800
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Obr. 51 — Zvysujici se priitok fantomem

Obr. 51 jasné ukazuje, ze se pii rostoucim pratoku kiivky pfi pouziti difuznich
gradientli ve sméru s vlakny fantomu ¢im dél vice odklangji. To je jasnym diikkazem
efektu perfuze ve zobrazovani metodou IVIM (perfuzné-difuzni zobrazovani). Cerné

kiivky, tedy sméry mimo orientaci vlaken fantomu, zlstavaji na zvySovani perfuze
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nezavislé. Bez pratoku je také vidét, ze kiivky ve sméru podél vldken fantomu (modré a
cervend) jsou oproti ¢ernym ostatnim sméram nejnize. To signalizuje efekt anizotropie
difuze.

Ze znalosti parametri fantomu (hodnoty v tabulce na Obr. 39) a parametrii
akvizi¢ni sekvence lze vypocitat, jaka je teoreticka hodnota rychlosti toku v dialyza¢nim
filtru. Pokud bude uvazovan nastaveny prutok na peristaltické pumpé 20 ml/min, po
prepocteni (kiivka na Obr. 41) je 5,67 ml/min. Zaroven je z parametri filtru znama jeho
protékana plocha (ktera byla spoctena ze znalosti poctu vlaken, vnitiniho priméru vlakna
a kruhového tvaru fezu fantomem, Obr. 39 v tabulce), tedy 3,14 cm?. Pokud je vydélena
hodnota pritoku (5,67 ml/min) hodnotou protékané plochy (3,14 cm?), pak je stanovena
rychlost toku, tedy 1,81 cm/min, tj. 0,03 cm/s. Analogicky pro ostatni méfené nastaveni
pritoku je rozpéti teoretickych métenych rychlosti toku (v kapitole kontrastni perfuze je
pak toto potvrzeno métenim) ve filtru pii zapnuté pumpé od 0,015-0,045 cm/s. Krev v
mikrokapilarach v lidském téle tece rychlosti 0,05 cm/s [29] a v ptipadé malého zvitete
(potkan) pak maximalné rychlosti 0,03 cm/s. Lze tedy tvrdit, ze fantom s takto
nastavenymi pratoky odpovidd zivé tkéani, protoze rychlosti toku ve fantomu jsou
ekvivalentni s malymi kapilarami u ¢lovéka a u potkana. To znamena, Ze pokud je
zachycen efekt perfuze (odklangjici se kiivky v Obr. 51) ve sméru souhlasném s orientaci
vlaken ve filtru, d4 se ocekavat, ze pfi méfeni zvifete by tento efekt mél byt pii
orientované perfuzi zjistitelny.

Pro kvantitativni zjisténi parametru definujiciho smérovost mikrocév byla na
zaklad¢ zjisSténych poznatkli naméfena delSi varianta akvizice perfuzné-difuznich dat
(tedy dle kapitoly 3.3.1 30 sméri a 10 b-hodnot a nyni pouze jediny smér difuznich
gradienti byl ve sméru vlaken filtru a byl to 5. smér, ktery stroj proméfoval) a to pro
nulovy pratok a pro prutok 5,67 ml/min, odpovidajicimu rychlosti toku 0,03 cm/s. Obr.
52 ukazuje ve své horni ¢asti naméfeny obraz jednoho z 24 fezu bez difuzniho vahovani
(nulova b-hodnota) jak pro nulovy pritok, tak pro pritok 8,5 ml/min s opét vyznacenou
oblasti zajmu, ze které se data zpracovala. Nyni jiz byl aplikovan model dvojité
exponencialy na proloZzeni namétfenych dat a zobrazen nikoli po zlogaritmovani, ale
v souladu s Obr. 36 v teoretické ¢asti a s kapitolou 3.4.1 a Obr. 48 praktické Casti jako
soubor exponencialnich kfivek pro kazdy smér a fez, v Obr. 52 dolni Cast (pro piehlednost
jsou zobrazeny sméry pouze pro jeden fez). Zde jsou nameétena data kazdého sméril
prokladdna od prahové b-hodnoty (viz kapitola 3.4.1) jednoduchou exponencialou

predstavujici difuzi (pro smér souhlasny s vlakny filtru jde o modrou kiivku, jinak kiivky
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zelené) a poté prokladana dvojitou exponencidlou uvazujici 1 perfuzi pro vSechny b-

hodnoty (pro smér souhlasny s vldkny filtru jde o ¢ervenou kiivku, jinak kiivky cerné).

0 200 400 600 800 1000 0 200 400 600 800 1000
bval(s/mm2) bval(s/mm2)

Obr. 52 — Model IVIM na mérenych datech bez a s priitokem

Na prvni pohled je patrno, ze pro smér podél vladken perfuze nejvic ovlivnila
namefena data. Ostatni sméery v jinych orientacich se téméf neméni. Zaroven bez pritoku
je opét vidét difuzni anizotropie (kfivka ve sméru vlaken je tésné nejniz). V souladu
s teoretickou kapitolou 1.4.2 a textem pod Obr. 36 v této kapitole je z takto prolozenych
dat uréovan parametr f, tokova frakce (kdy dle teorie vySe jde o hodnotu v procentech
poklesu signalové intenzity pro difuzi oproti perfuzo-difuzi vSe pifi nulové b-hodnotg,
Z obrazku pro modrou a ¢ervenou kiivkou jde odhadem o 25 %). Nasledujici obrazek pak
ukazuje piesné spocteny parametr f pro vSechny sméry z Obr. 52, kdyZ je pfitomna

perfuze.
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Obr. 53 — Odhadnuty parametr f pro vsechny sméry

Z grafuna Obr. 53 je vidét, ze na 5. sméru (stroj NMR méfil s difuznimi gradienty
v 0se z, souhlasné s vlakny filtru, pfi patém smeéru), odpovidajicim modré a Cervené
exponenciale grafu Obr.52 vpravo, tedy sméru souhlasném s orientaci vlaken, je tokova
frakce jasn¢ zdaleka nejvyssi oproti ostatnim smérim. Tim je nalezen kvantitativni
parametr, ktery dokéze popsat orientaci mikrocév a tim je splnéno zadéani prace (nize je
pak nalezen dalsi kvantitativni parametr popisujici orientaci mikrocév pro akvizici
S kontrastni latkou). Hodnota parametru f pro smér podél vldken je tedy témeét 25 %.
Znamena to, ze frakce toku v daném fezu je 25 %, jinak feceno jedna Etvrtina plochy
tkan€ v fezu jsou cévy (kapilary). To lze porovnat s teoretickou hodnotou spoctenou
z parametru filtru (opét viz tabulka Obr. 39). Zde se uvadi, ze objem uvniti hadicek filtru
je 100 ml a ze stejného obrazku z porovnani hmotnosti nezavodnéného a zavodnéného
filtru vyplyva, Ze objem celé¢ho filtru je cca 300 ml. Pomér objemu uvnitf hadic¢ek a
objemu celku je cca 33 %, coz je teoretickd hodnota frakce toku. Experimentalné byla
zmétfena hodnota podobnd hodnota, téméet 25%, kdy rozdil oproti teoretické hodnoté
muze byt zpusoben hor§im zavodnénim fantomu v méfeném fezu, nebo vyrobni
odchylkou filtru.

Nasledujici obrazek pak ilustruje méfeni in vivo, na Zivém potkanovi dle
pfedchozich kapitol. V levé Casti je zobrazeny fez hlavou potkana, kde je oznacena oblast
vypoctu. Jde o zZvykaci sval, ktery dle anatomie a polohy potkana mé pievazujici orientaci
mikrokapilar podél svalovych vlaken [28]. Zpracovani bylo zcela stejné a kiivky
exponencial (zde normovany k hodnoté signalové intenzity v b-hodnoté nula, proto na

ose y je maximum hodnota 1) ilustruje prava ¢ast tohoto obrazku.
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Obr. 54 — Merenad a zpracovand IVIM na potkanovi

Zde je obdobny efekt jako u filtru, kde se kiivka sméru podél mikrokapilar stejné jako u
fantomu odkléani od jinych smérii. Z grafu je vidét (viz teorie vyse), ze hodnota parametru
tokové frakce f je cca 20 %. Pokud se tato hodnota srovna teoretickymi hodnotami
z litearatury (Obr. 37), které jsou sice pro lidskou tkan a pro jiné orgéany, ptesto lze
konstatovat, Ze méfena hodnota nijak nevybocuje z rozsahu téchto hodnot teoretickych
(je n¢kde uprostied intervalu hodnot ptes vSechny jmenované tkang).

V posledni ¢asti této kapitoly je pouze ilustrace, kam se budou ubirat dalsi kroky
ptesahujici obsah této prace ve zpracovani a zobrazeni smérového parametru. Pokud se
nebude analyzovat vzdy primérnd hodnota oznacené oblasti zajmu, ale kazdy pixel
souboru dat, a nebude se analyza provadét zobrazenim kiivek exponencial, ale rovnou se
vybere nejvyssi hodnota tokové frakce f ve vSech smérech daného tezu, pak lze zobrazit
mapu sméru tokové frakce f, kde by tato mapa neukazovala hodnoty tokové frakce (jako
se bézné v literatufe zobrazuje, viz mapa na Obr.37), ale smér tokové frakce, tedy
ekvivalent map smérd u difuze (viz Obr. 24 vlevo), avsak pro perfuzi. Obr. 55 pak z
métenych dat dialyzacniho filtru takovou mapu ilustruje. V Obr. 55 jsou vybrany pouze
tf1 smery: v ose se smérem vldken (modrd) a v osach kolmych ke sméru vldken (Cervena
a zelend). Pro vice vypovidajici zobrazeni pocitanymi se vSemi méfenymi sméry by

musel, podobné jako u difuze, byt pouzit model tenzoru.

Obr. 55 — Ilustrace mapy smérovosti mikrokapilar
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Z obrazku je vidét, ze v n¢kterych pixelech prevazil jiny smér, nez je hlavni smér
toku. To miize byt zplisobeno zejména nedokonalym zavodnénim dialyza¢niho filtru.
Odtud zaobrazeni takovych map uz je pouze dal$im logickym krokem spojit vysledky
Z jednotlivych fezli do obrazu objemu a zobrazit traktografii mikrokapiléar, obdobné jako
traktografii difuze, viz Obr. 24 uprostied a vpravo. Tim bude zobrazen plnohodnotn¢ dalsi

parametr popisujici funkci tkané.

3.5.2 Vysledky a diskuze perfuzniho méreni s kontrastni latkou

Perfuzni zobrazovani s kontrastni latkou na zavodnéném fantomu ma smysl méfit
pouze pfi Spusténé peristaltické pumpé¢, zde uvedeny vysledky pfi 5,67 a 8,5 ml/min, tj.
pii rychlostech 0,03 a 0,045 cm/s ve filtru. V souladu s kapitolou 3.4.2 byly provedeny
jednotlivé kroky perfuzni analyzy, kdy v poslednim kroku pied aproximaci méfenych
ktivek a spoéteni perfuznich parametrti a analyzovanim parametru Tc byly oblasti zajmu

zakreslovany dle Obr. 56.

Obr. 56 — Oblasti zajmu v perfuzni analyze

V obréazku jsou pro piehlednost zobrazeny jen nékteré oblasti zajmu, ve skutenosti byly
zakreslovany zvétSujici se oblasti vzdy o jeden pixel v obraze, bylo tedy mnohem vice
provedenych perfuznich analyz. Bila oblast zna¢i méteny signal z arterie, Ca(t), kiivka
pak na Obr. 57 vlevo (za srovnani stoji osa y téchto kiivek, kdy nyni jiz po pfevedu na
koncentraci kontrastni latky mé zcela jinou Skalu nez v pfipad¢ signalovych intenzit
uvedenych v Obr. 47, tamtéz je také vysvétlena osa X, Casovy index a pievod na ¢asovy
udaj — vynasobeni hodnotou Ts, 1,33 s). Barevné oblasti znaci signaly z tkang, kiivky ve
stejnych barvach jako znazornéné oblasti zajmu jsou pak na Obr. 57 uprostied (pro
odliSeni kiivek zobrazeno pouze do ¢asového indexu 600) a to pro se zvétSujici oblasti

zajmu ve sméru vlaken z Obr. 56. Kazda barva v Obr. 56 znamena provedeni prolozeni
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meétené kiivky modelem pro tuto jednu barevnou oblast zajmu, toto prolozeni pro jednu
Z barevnych oblasti ukazuje Obr. 57 vpravo, kde model, ktery prolozil kiivku oblasti
tkané (kterd je, jak bylo uvedeno v kapitole 3.4.2 vzdy primérnd hodnota v zadané oblasti

zajmu ze vSech pixeld, coz autor do kodu programu programoval).
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Obr. 57 — Merené a odhadnuté kiivky z oblasti zajmu

Ve vysledku, pokud bude déale uvazovan pouze parametr Tc modelu, stfedni doba
prichodu kontrastni latky oblasti z4jmu, bude ziskdna sada hodnot tohoto parametru
odpovidajici poctu zakreslenych oblasti. Tyto oblasti byly zamérn¢ zakreslovany jako
postupné se prodluzujici a ve druhém ptipadé postupné se rozsifujici, nebot’ ve sméru
toku by mél nartstat Cas stiedni doby prichodu kontrastni latky, Tc, se zvétSovanim
oblasti zajmu, ale v ptipad¢ stejn€ dlouhé oblasti z4jmu, jen se rozsifujici by mél parametr
Tc ziistavat neménny na §ifce oblasti.

Teoretické hodnoty parametru Tc pro zvétSovani oblasti 1ze stanovit s vyuzitim
vypocitané teoretické rychlosti toku v kapitole 3.5.1. Pro méfené dva pritoky jde o
rychlosti 0,03 a 0,045 cm/s ve filtru. Velikost matice obrazku v pixelech (128x128) a
centimetrech (6x6) dané méfenou sekvenci (kapitola 3.3.2), 1ze vypocitat teoreticky ¢as
prichodu kontrastni latky pro rizné délky oblasti zajmu tak, ze se pocet pixelt délky
oblasti zdjmu, napf. 20 vydéli rozmérem délky obrazu v pixelech (128) a vynésobi
rozmérem délky obrazu v cm (6). Délka oblasti zdjmu tak bude 0,9375 cm. Tento idaj se
vydéli rychlosti pohybu kontrastni latky ve fantomu, tedy pro rychlost 0,03 cm/s vyjde
31,25 s. To je vysledny cas, za ktery projde kontrastni latka vybranou oblasti zajmu.
Pokud se tento vypocet provede pro vSechny zadané oblasti zajmu a pro oba pritoky, pak
lze spocitat vSechny teoretické hodnoty parametru Tc. Tyto hodnoty ukazuje tabulkav
horni ¢asti Obr. 58 (modrou pro zvétSovani oblasti zajmu ve sméru vlaken, kde odstin
modré znaci méfené dva rizné pratoky a zelenou barvou obdobné pro zvétSovani oblasti
zajmu Kolmo na smér vlaken). Stejné jsou pak v tabulce uvedeny hodnoty pro méfena

data (Cervené pro smér podél vldken, odstin ervené znaci jinou rychlost toku, a odstin
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Sedé pro kolmy smér na vlakna). Protoze tabulka neni pfili§ pfehledna, Obr. 58 déle

ukazuje také grafy jednotlivych vyvoji parametru Tc.

délka oblasti ve sméru viaken [pixel]]

Tcteorie [s] smérpodél vidken  rychlost toku 0,045 cm/s [REEN | IS ] R Ao e | T | B T T | E B | PP PR e 25 26,04167 27,0833
Tcteorie [s] _smérpodél vidken  rychlosttoku0,03cm/s | 23,4375| 25| 26,5625| 28,125| 29,6875  31,25| 32,8125| 34,375| 359375|  37,5| 39,0625
délka oblasti ve sméru vldken [pixel]\ | 20| 20 20| 20} 20| 20|

Tcteorie [s]  smérkolmo navldkna rychlost toku 0,045 cm/s|
Tc teorie [s]  smér kolmo na vldkna rychlost toku 0,03 cm/s
délka oblasti ve sméru vlsken [pixel]]

[Tc méFeno [s] smér podél viaken  rychlost toku 0,045 cm/s|
Tc méfeno [s) smér podél vidken _ rychlost toku 0,03 cm/s
délka oblasti ve sméru vldken [pixel]]

[ Tc méFeno [s] smér kolmo na vldkna rychlost toku 0,045 cm/s|

28204 29,398 01 p 32,18 33452 34,641 , ; A 38979 40,001 41,572 )
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| Tc méfeno [s] smér kolmo na vlakna rychlost toku 0,03 cm/s 29,346 32,1 29,981 30,4 31,602 28,454 31,721 30,45 29,89 30,523 30,95 30,421 32,78 315 31,78
Rychlost 0,045 cm/s, smér podél vldken, Rychlost 0,03 cm/s, smér podél vlaken,
jednoducha konverze na C(t) konverze na C(t) s prekontrasty
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Obr. 58 — Vysledky méreni s kontrastni latkou

Grafy v levé casti obrazku (rychlost toku 0,045 cm/s) spliuji teoreticky vyvoj parametru
Tc z hlediska nartistu hodnot pii prodluZzovani oblasti ve sméru vlaken a hodnoty
parametru Tc pfi prodluZovani oblasti kolmé na smér vldken (kdy po sméru vlaken je
vzdy stejna délka) zlstavaji stejné. Absolutni hodnoty casu prichodu kontrastni latky jsou
vSak o cca 30 s vyssi nez teoretické. To je zptsobeno tim, Ze pro pfevod na koncentraci
kontrastni latky se v tomto ptipad¢ nepouzily prekontrastni obrazy a neodhadoval se
parametr kp (viz teorie), ale z kiivek signalové intenzity se pouze normovanim odstranil
posun v ose y tak, aby pred pfichodem kontrastni latky byla hodnota nula (nulova
koncentrace kontrastni latky). Vyhodou tohoto postupu, ktery nékdy pouziva, kdyz
nejsou pritomny prekontrastni méfeni, anebo se v datech objevuje pfili§ velky Sum, je
fakt, Ze po takovém pifevodu na koncentraci kontrastni latky jsou data méné zaSumeéna.

Dalsim zdrojem nepfesnosti tohoto méfeni je, ze zde §lo o prvni verzi fantomu,
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S hadickami o vétSim priméru a kdy trojcestny ventil byl ve vétsi vzdalenosti od
dialyza¢niho filtru a kdy byl do systému vpraven znacné vétsi objem kontrastni latky —
tedy pfi tomto pomalém pritoku systémem byla dlouhou dobu do systému stale ptivadéna
kontrastni latka, coz se projevi na dlouhém casu nariistu do maxima perfuzni kiivky a
napiiklad kiivka Ca(t), kterda méa symbolizovat signél z tepny a tedy rychly ptichod a
rychly vyplach kontrastni latky bude cCasové velmi prodlouzena. Pravé méfeni ci
matematicky odhad kiivky Ca(t) je nejvétsi vyzvou perfuzniho zobrazovani s kontrastni
latkou obecné.

Grafy v pravé ¢asti Obr. 58 (rychlost toku 0,03 cm/s) byly méfeny jiz s pozdé;js,
vylepSenou verzi celého fantomu, kterd odstranila vySe uvedené nedostatky. Vysledky
v grafech opét spliiuji trend nartistu parametru Tc pro prodluzovani oblasti ve sméru
vlaken, a statickou hodnotu vykazuje parametr Tc pfi zachovani stejné délky oblasti (méni
se velikost oblasti kolmo na smér vlaken, kde tok neni). Zaroven se zde podafilo témét
presné pirekryt teoretické a méfené hodnoty. Zde totiz byl také pouzit ptrevod na
koncentraci kontrastni latky s vyuzitim prekontrastnich sekvenci, a to znaéné zptesnilo
hodnoty méfenych Te. Mala odchylka v méné strmém naristu méfenych hodnot oproti
teoretickym je pak pfisuzovdna neptesné stanovené kiivce Ca(t) (signal z bilého
obdélniku Obr. 56. Vedouci této prace dodal poté autorovi jesté¢ druhou kiivku Caf(t)
odhadnutou pokro€ilymi matematickymi metodami, ale ani to nepomohlo lepsi shodé
S hodnotami teoretickymi. Pfesto jsou meéfené hodnoty velmi blizko hodnotdm
teoretickym a lze konstatovat, ze takto vyhodnoceny parametr Tc jasné potvrdil orientaci
mikrohadicek v dialyzaénim filtru tim, Ze jeho hodnota se ménila po sméru vldken a
kolmo na smér vlaken nikoli.

Dalsi kroky ve vyzkumu zobrazovani smérovosti mikrokapilar v perfuznim
zobrazovani s kontrastni latkou Ize nastinit takto. Pokud se v budoucnu zautomatizuje
vyhodnocovéni takto prodluzujicich se oblasti zajmu pro vice nato€eni (vice smérl) a
program perfuzni analyzy po vypocteni vSech natoceni a vSech prodlouZeni automaticky
vyhodnoti ten smér, kde parametr Tc vykazoval ndrast nejlépe, pak bude mozno opét
zobrazovat stejné mapy jako pro perfuzné-difuzni méfeni — mapy smérovosti
mikrokapilar tak, jak ilustroval Obr. 55 pro tato difuzni méfeni. Na algoritmizaci a Cas
perfuzni analyzy je to vSak znatné Casové narocné. Vyhodou je ale u perfuzniho
zobrazovani s kontrastni latkou ¢as akvizice (minuty) v porovnani S perfuzné-difuzni
akvizici (desitky minut). Zvlastni jev, ktery bude pfedmétem nejbliz§ich krokt vyzkumu

této metody, se vyskytoval v méfenych hodnotach pro kratsi oblasti (délka oblasti méla
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mén¢ pixeld), kde ptestavaly hodnoty Tc vykazovat linearni zavislost tak, jak tvrdi
teoeretické hodnoty. Toto ilustruje Obr. 59, kde je méfena kiivka Tc zobrazena i pro

nejkratsi rozméry oblasti.

Vliv kratkych oblasti zdjmu na Tc
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Obr. 59 — Vliv kratkych oblasti zajmu na parametr Tc

Odpovéd’ na to, pro€ se tento jev u méfenych dat s kontrastni latkou pro kratké oblasti
z4jmu pro navrzeny fantom s dialyza¢nim filtrem vyskytuje, bude pfedmétem
navazujiciho vyzkumu na tuto praci. V soucasné chvili je nejpravdépodobnéjsi, ze zde
puvodcem je vyssi Sum v datech (primérné hodnoty se tvofi pouze z par pixelit oproti

del$im a vétSim oblastem) a neptesné stanoveni kiivky Ca(t).

64



ZAVER

V souladu se zadanim prace byl popsan jev magnetické rezonance a proces sbéru
dat a tvorby obrazu. Nasledné, stale teoretické kapitoly, popisuji vybrané metody
zobrazovani pomoci systému NMR od akvizice dat, ptes zpracovani naméienych dat az
po stanoveni a zobrazeni vyslednych parametrti definujicich funkci tkané. Cilené pro
ucely praktické casti prace Slo o metody difuzniho zobrazovani, perfuzné-difuzniho
zobrazovani a perfuzniho zobrazovani s kontrastni latkou. Nasledné byly stanoveny cile
prace — pomoci zobrazovacich metod NMR stanovit smérovost mikrocév ve tkani. Dosud
se V literatufe a praxi nepouzivaji zddné parametry zobrazujici smérovost mikrocév ve
tkani, ptresto, ze by takovy vysledek doplnil spektrum jiz pouzivanych parametri
popisyjicich funkci tkané. V praktické ¢asti prace byly z teoretickych znalosti stanoveny
parametry, které by mély pii spravném typu akvizice nést informaci o smérovosti kapilar.
Byla navrzena metodika uréeni t€chto parametri a to, a to od akvizice dat, pies zpracovani
az po vyhodnoceni parametrii smérovosti mikrocév. Pro ovéfeni této metodiky byl
zkonstruovan perfuzni fantom (kde tkan pifedstavuje dialyzacni filtr pouzivany pii
hemodialyze), na kterém se na ptidé UPT AVCR naméfila data dle vytvorené metodiky.
Slo o perfuzné difuzni a perfuzni méfeni s kontrastni latkou. Nasledné byly viechny
naméfené datasety zpracovavany dle navrzené metodiky a vyhodnoceny vysledné
parametry definujici smérovost mikrocév.

Byly vyhodnoceny dva parametry ukazujici smérovost mikrocév, jeden pro
perfuzné difuzni méteni (tokova frakce krve ve tkéani) a druhy pro perfuzni méteni
S kontrastni latkou (stfedni doba prichodu kontrastni latky ve tkani). Zpracované
vysledky ukazaly, Ze tyto parametry pii akvizici a zpracovani dle navrzené metodiky
spolehlivé ur¢i orientaci mikrokapildr (mikrotrubi¢ek v dialyzacnim filtru).
Zkonstruovany fantom se svou charakteristikou (rozméry vlaken, objemy a pritoky
systémem) natolik pfiblizil lidské nebo zvitfeci tkani, ze bylo moZzno srovnavat nejen
s teoretickymi hodnotami pro tyto zivé tkané, ale také zrealizovat méfeni dle navrzené
metodiky na zivém zvifeti, potkanu. I zde se ukdzalo moZzné stanovit smérovost mikrocév.
Zadany cil prace byl naplnén. Je vSak ziejmé, Ze k rutinnimu zobrazovani parametru
smérovosti mikrocév bude potieba navazujici vyzkum. Zavér kapitol ukazujicich a
hodnoticich vysledky ur¢eni smérovosti u obou parametra (tokova frakce krve a stredni
doba prichodu kontrastni latky tkani) vzdy nastifiuje dal$i postup vyzkumu a moznosti

¢eho je mozné v budoucnu se zobrazenim smérovosti dosahnout (traktografie mikrocév).
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Autor tedy v ramci této prace pochopil a popsal zakladni princip jevu magnetické
rezonance, akvizici dat a tvorbu obrazu z namétfenych signalt. Dale se zaméfil na
pochopeni konkrétnich metod zobrazeni perfuze a difuze (opét od akvizice, pies
zpracovani az po identifikaci vyslednych parametrti). V ramci praktické ¢asti pak tyto
metody aplikoval na vlastnoru¢né vyvinutém a zkonstruovaném fantomu nahrazujicim
zivou tkan. Na zakladé konzultaci s vedoucim préace autor navrhl metodiku, jak naméfit a
zpracovat data tak, aby byla potvrzena orientace mikrotrubi¢ek ve fantomu. Absolvoval
desitky méfeni (v€etné méfeni na zivém zviteti) a poté vSechna data zpracovaval pomoci
softwarovych néstrojti vyvinutych na ptidé UPT AVCR. U téchto programi, které
pouzival, musel z ¢asti pochopit jejich kod, protoze potfeboval upravit nékteré prvky
fungovani programi. Data vyhodnotil a potvrdil navrzenou metodiku stanoveni
smérovosti mirkocév.

Vzhledem Kk tomu, ze byly navrZeny a ovéfeny dva zplsoby stanoveni smérovosti
mikrocév (perfuzné-difuzni a perfuzni s kontrastni latkou), autor si nyni dovoli
subjektivné zhodnotit jejich pfipadnou praktickou pouZzitelnost pii mozném zobrazovani
na ¢lovékovi. Navrzend perfuzné difuzni metodika nemé vypocetné a Casové narocnou
analyzu namétenych dat, avSak akvizice dat je z hlediska casu pomérn€ narocna (desitky
minut). Naproti tomu perfuzni metodika s kontrastni latkou obsahuje casové kratkou
akvizici (jednotky minut), av§ak zpracovani namétenych dat je vypocetné a Casove
Clovéka kontrastni latku. Autor této prace ze ziskanych vysledkll usuzuje, ze vétsi
robustnost je na strané perfuzné-difuzni metodiky. Je-li ale prakticka pouZitelnost
navrzenych metodik kombinaci (vzhledem k méfeni na ¢lovékovi) nejen vérohodnosti
ziskanych vysledku ale také ¢asu méfeni a tedy ceny, pak se jevi jako prakti¢téjsi perfuzni
metodika s kontrastni latkou.

V rédmci této prace tedy byla navrzena neinvazivni metodika zobrazeni smérovosti
mikrocév pomoci NMR od akvizice dat na systtmu NMR, pies zpracovani po
vyhodnoceni této smérovosti. Metodika byla ovéfena na vytvofeném fantomu a

ilustrovana na zivém zvifeti.
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