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ABSTRAKT

Zobrazovanie pomocou kardiovaskuldrnej magnetickej rezonancie s neskorym sytenim
gadoliniom sa da vyuzit pre zobrazenie preablacnej fibrézy alebo postablacnej jazvy my-
okardu. Moze to vyznamne pomoéct lekarom pri diagnostike pacientov trpiacich fibrézou
myokardu pre urcenie regiénu fibrézy a pre pooperacni validaciu zakroku po radiofrek-
vencnej katétrovej ablacii. V tejto praci predstavime algoritmus pre spesné rozpoznanie
fibrézy na stibore dat pacientov s fibrézou myokardu nasnimanych vo Fakultnej nemocnici
u sv. Anny.

KLUCOVE SLOVA
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ABSTRACT

Late gadolinium enhancement cardiovascular magnetic resonance imaging can be used
to visualize pre-ablation fibrosis or post-ablation myocardial scar. This can significantly
helps physicians with diagnosis patients who suffer from myocardial fibrosis to determine
region of fibrosis and for post-operative validation of intervention after radio-frequency
catheter ablation. In this thesis, we introduce an algorithm for successful distinguish of
fibrosis on datasets of patients with myocardial fibrosis, scanned at Faculty hospital at
St. Anne's University Hospital.
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Uvod

Fibrotizacia je reparacny proces s degenerativiym dopadom na funkéné tkanivo
srdca. Nasledkom fibrézy kardidlneho tkaniva je rad patofyziologickych zmien srd-
cového tkaniva. Fibrotické tkanivo sa teda musi operativne odstranit, napriklad
katétrizacnou ablaciou. Pre tento tcel je nutné rozpoznat fibrotické tkanivo. Ne-
invazivne stanovenie myokardialnej fibrézy sa povazuje za tucinné pre diagnostiku,
prognézu a terapiu [1]. Zobrazovanie pomocou magnetickej rezonancie (Magnetic
Resonance Imaging - MRI) je ¢asto vyuzivané vdaka neinvazivnosti a citlivosti na
mékké tkaniva. Pre rozpoznanie fibrotického tkaniva z obrazov magnetickej rezo-
nancie (Magnetic Resonance - MR) sa pouzivaju rézne pocitacové algoritmy. Cie-
fom tejto préace je vyvinuf algoritmus pre i¢inné rozpoznanie fibrézy s ¢o najvyssou
presnostou a reprodukovatelnostou na viacerych datach. V tejto praci vyuzivame
data z MR s neskorym sytenim gadoliniom, naskenované vo fakultnej nemocnici u

sv. Anny (FNUSA) v Brne.
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1 Teoreticka cast

1.1 Srdcovy sval

1.1.1 Stavba a funkcia

Srdce, cor, je duty svalovy organ, ktory pohana krv v krvnom obehu pod tlakom
tym, ze sa rytmicky stahuje a uvolnuje. Systola je srdcovny stah. Diastola je ochab-
nutie stahu. Srdcové chlopne st mechanické prvky v srdci, ktoré si upravené tak, ze
pri systole je krv vytlacena do tepien a pri diastole je zabranené spatnému prudeniu
a krv je nasavana do srdca. Prietok krvi v artériach je primarne vyvolany ¢innostou
srdca, hoci ho podporuje aj elastickost ciev pocas diastoly srdca [2]. Vény prispievaji
upravou svojich chlopni, vdaka ktorym dovoluju len jednosmerny tok krvi.

Srdce je ulozené v mediastine, za sternom. Jednou tretinou je vpravo od strednej
ciary a dvomi tretinami vlavo od strednej ¢iary. Otlacok srdca je prostrednictvom
obalu srdca - perikardu, viditelny na oboch plicach. Prostrednictvom perikardu
srdce nasada na branicu. Srdce je ulozené v obale zvanom pericardium - osrdcov-
nik. Dutina perikardu je serézna dutina. Perikard ma (ako ostatné serézne dutiny)
typické dva listy:

1) lamina parietalis, nastenny list, je tenkd, leskld blana, kryta jednovrstvovym
plochym epitelom. Pokryva vnutorny, k srdcu otoceny povrch dutiny perikardu.

2) lamina visceralis, epikard je vnutorny list, zrasteny s povrchom, tvoriaci leskly
povrch srdcovej steny.

Na srdcovej stene sa rozoznavaju tri vrstvy:

1) endocardium, endokard, tenkd leskla blana vystielajtica vnitro srdca, tvorend
jednou vrstvou endotelovych buniek podloZenych véazivom (s réznou hrubkou a pev-
nostou na roznych ¢astiach srdca).

2) myocardium, myokard, svalova vrstva, tvorend prietne pruhovanou srdcovou
svalovinou.

3) epicardium, epikard, serézny povrchovy povlak srdcovej steny. Pod nim lezi
vrstva subepikardového véziva, ktoré je miestami (hlavne v zdhyboch a zliabkoch)
bohatéd na tukové vézivo. Tukovym vézivom st obalené nervy, koronérne cievy a ich

vacsie vetvy [3].
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Obr. 1.1: Srdce [33]

Srdce ako celok ma tvar nepravidelného kuzela s bazou obratenou dozadu nahor

a s hrotom smerujicim dopredu dole vlavo.
Je zlozené z basis cordis, srdcovej bazy, kranidlnej Sirsej casti, kde si ulozené srd-
cové predsiene a kde do predsieni vstupuju velké zily a z komdr vystupuju hlavné
tepny - aorta a plicnica. Apex cordis, srdcovy hrot, je na komorovej casti srdca. At-
rium dextrum et atrium sinistrum. prava a lava srdcova predsien, si pri baze vzadu.
Ventriculus dexter et ventriculus sinister, prava a lava srdcova komora, siahaju od
predsiene k srdcovému hrotu. Tvar srdcovych komor vznikol na zédklade dvoch hlav-
nych faktorov:

1) Na zaklade rozdielu velkého a malého krvného obehu. Velky krvny obeh, po-
hanany stahmi lavej komory, potrebuje vzhladom k svojmu rozsahu silnejsi pohon
nez maly krvny obeh pohanany pravou komorou. Svalovina stien Tavej komory je
preto az trojnasobne hrubsia nez svalovina pravej komory.

2) Na zdklade vyvoja srdca. Srdce malo najprv tvar trubice, ktord sa esovite

zalomila a postupne vytvarala tvar suc¢asného srdca [4].

12



1.1.2 Fibr6za myokardu

Fibréza je tvorba prebytocného vldknitého spojivového tkaniva v organe alebo tka-
nive v reparativnom alebo reaktivnom procese. V reakcii na zranenie sa nazyva
zjazvenie, a ak vznika fibroza z jednej bunkovej linie, nazyva sa fibrém. Fibrotiza-
ciu sposobuje ukladanie spojivového tkaniva, ¢o moze znicit architektiru a funkciu
podkladového organu alebo tkaniva. Definovana patologickou akumuléaciou proteinov
extracelularnej matrix, fibroza vedie k zjazveniu a zhrubnutiu postihnutého tkaniva.
Je to v podstate prehnand reakcia hojenia ran, ktora zasahuje do norméalnej funkcie
organu [5].

Urcity typ srdcovych fibroblastov je zodpovedny za homeostédzu extracelularne;
matrix. Avsak po poraneni alebo inom patofyziologickom procese, sa tieto bunky
transformuji na myofibroblastovy fenotyp a prispievaju k srdcovej fibroze. Toto
remodelovanie obsahuje patologické zmeny, ktoré zahfnaju dilataciu komory, hyper-
trofiu kardiomyocytov, apoptézu buniek a nakoniec vedu az k srdcovému zlyhaniu
[6].

Okrem toho prebytok extracelularnej matrix a fibroblastov zhorsuje mechanicko-
elektricku vizbu kardiomyocytov, ¢im sa znizuje kontrakcia srdca a zvysuje sa riziko
arytmogenézy a mortality. Typicka remodelacia tkaniva ma niekolko zloziek: zmena
vlastnosti iénovych kandlov (iénova remodeldcia), znizeny pocet gap junctions, po-
zmenenie velkosti buniek a zmeny v celkovej struktire tkaniva.

Vztah fibrézy a arytmii bol skiimany v niekolkych experimentalnych studiach.
Ukazalo sa, ze indukovatelnost ventrikularnych arytmii sa zvysuje takmer linearne s
fibrotickou remodeldciou. Struktira a priestorova distribiicia fibrézy hraju tak isto
rozhodujtcu tlohu pri arytmogenéze [7].

Tento patologicky proces moze tiez zahinaft hypertrofiu a dysfunkciu kardiomy-
ocytov prostrednictvom parakrinnych mechanizmov, ¢o dalej prispieva k zhorseniu
funkcie srdca. Okrem toho zapal a fibréza v perivaskularnych oblastiach moézu znizit
dostupnost kyslika a zivin ku tkanivam a zvysit patologickii remodelarnu odpoved.

Na rozdiel od inych organov ma srdce velmi obmedzent regenera¢ni kapacitu
po poraneni. Procesy opravy zahirnaju odstranenie nekrotickych kardiomyocytov a
naslednu fibroticki nahradu tkaniva vytvorenim jazvy, ktora napoméaha zachova-
niu strukturalnej a funkénej integrity myokardu. Na vykonévanie tychto funkcii sa
kardidlne fibroblasty v spojivovom tkanive premienaju na svoju aktivovani formu,
casto znamu ako myofibroblasty, ktoré vylucuji zvysené hladiny proteinov extrace-
luldrnej matrix na podporu profibrotického prostredia. Fibroza je podobna procesu
zjazvenia, pretoze obe zahfnaju stimulované fibroblasty, ktoré pokryvaju spojivové
tkanivo vratane kolagénu a glykozaminoglykanov. Tento proces sa zacina, ked imu-

nitné bunky, ako napr. makrofagy, uvolnuju rozpustné faktory, ktoré stimuluju ak-
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Obr. 1.2: Fibréza myokardu. Zlava - bez fibrézy, mierna fibréza, vdzna fibréza [34]

tivitu fibroblasty. Specializovanym profibrotickym mediatorom je TGF-g, ktory sa
uvolnuje aj pomocou akéhokolvek poskodeného tkaniva medzi povrchmi intersticia
[6].

Kardialna fibréza sa moze tykat abnormalneho zhrubnutia srdcovych chlopni v
dosledku nevhodnej proliferacie srdcovych fibroblastov, ale castejsie sa vztahuje na
nadmerné ukladanie extraceluldarnej matrix do srdcového svalu. Fibrotické srdcové
bunky st tuhsie a menej kompatibilné a st viditelné v progresii srdcového zlyhania.
Zhrubnutie a strata flexibility mo6ze viest k dysfunkcii chlopni a pravostrannému
zlyhaniu srdca [§].
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1.2 Prinos magnetickej rezonancie

1.2.1 Zobrazovanie magnetickou rezonanciou

Zobrazovanie pomocou magnetickej rezonancie (Magnetic Resonance Imaging, zkr.
MRI) je neinvazivna vysetrovacia metoda, ktora sa koncom 70. rokov zacala prak-
ticky pouzivat v medicine. MRI je odvodena od klasickej nukledrnej magnetickej
rezonancie, ¢o je metdda zalozena na rozdielnych magnetickych vlastnostiach ato-
movych jadier roznych prvkov. V medicine sa vyuziva najmé pre jej rozliSovaciu
schopnost méakkych tkaniv a faktu, Ze na svoju funkciu nevyuziva skodlivé ionizu-
juce Ziarenie [9]. NavySe zobrazovanie pomocou magnetickej rezonancie (Magnetic
Resonance, zkr. MR) je schopné podat omnoho komplexnejsie informécie o vlastnos-
tiach vysetrovaného tkaniva nez napriklad pocitacova tomografia (CT), pri ktorej je
v podstate jedinym faktorom, ktory ovplyvinuje vysledny obraz, priepustnost tkaniv
pre rontgenové Ziarenie [10].

MR je zalozend na nasledujicich principoch :

1) Na rozdiel od elektrického nédboja, kde méoze existovat pozitivny a negativny
naboj oddelene a nezavisle na sebe, nemozeme v pripade magnetizmu uvazovat o
existencii jedného magnetického polu. V principe teda magneticky monopdl neexis-
tuje.

2) Magnetické pole vznikd v okoli kazdej elektricky nabitej Castice, ktora je v
pohybe. Napriklad magnetické pole permanentného magnetu vznika pohybom elek-
tronov v atémovych obaloch materialu, z ktorého je magnet vyrobeny. Podobne v
okoli kazdého vodica, ktorym prechadza elektricky prud, vznika magnetické pole.

3) Atémové jadra sa skladaju z nuklednov, teda z proténov a neutrénov. Protony,
vdaka svojmu kladnému naboju, neustale rotuji okolo vlastnej osi (tento pohyb sa
oznacuje ako magneticky spin). Protén, ako kazda pohybujica sa nabité Castica, vy-
tvara vo svojom okoli magnetické pole, teda vykazuje magneticky moment. Protony
sa teda chovaji ako miniatirne magnety.

4) Atémové jadra s parnym nukle6novym ¢islom nie su vyuzitelné pre MRI. Ich
magnetické momenty sa navzajom vyrusia a jadro sa navonok chova nemagneticky.

5) Jadra s neparnym nukleénovym ¢islom maji vzdy jeden nukle6n neparovy. Ten
zaisti, ze si jadro zachova svoj magneticky moment a k okoliu sa chova magneticky.
Do tejto skupiny patri napr. atém uhlika, fluéru, sodika ¢i fosforu, ale najvhodnej-
sim zastupcom je atom vodika, ktory ma len jediny protén v jadre. Navyse jeho
hojny vyskyt v zivych tkanivich (Tudské telo je zlozené viac ako z 60 % z vody) a
jeho pomerne velky magneticky moment z neho robi zlozku idealne vyuzitelna pre
MRI.

6) Ak skiimané tkanivo vystavime t¢inkom silného vonkajsiecho magnetického
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pola, usporiadaji sa vSetky protény svojimi rotac¢nymi osami rovnobezne so silo¢ia-
rami vonkajsieho magnetického pola. Cast z nich sa ustali do polohy, v ktorej ich
magneticky moment orientovany suhlasne, tzn. paralelne s vektorom vonkajsieho
magnetického pola, druhd cast potom presne o 180 stupnov obratene tzn. antipa-
ralelne. Antiparalelné usporiadanie je energeticky naroc¢nejsi stav. Paralelne uspo-
riadanych proténov je vzdy o nieco viac ako polovica vsetkych protéonov. Tkanivo
zacina vykazovat svoj ihrnny magneticky moment a teda zacina sa chovat magne-
ticky voci svojmu okoliu. Tato vlastnost je zdkladom pre MRI.

7) Napriek tomu Ze si protény zachovavaju svoj rota¢ny pohyb (spin), vykazuji
este jeden druh pohybu, tzv. precesiu. Precesia je tak isto rotacny pohyb, kedy okolo
vlastnej osi rotujtci protén navyse kruzi okolo pomyselnej osi, ktorit mozno stotoz-
nit s vektorom magnetického pola vonkajsieho magnetu. Vlastna rotacna os proténu
teda vykonava navyse este pohyb po plasti pomyselného kuzela. Tento typ pohybu
sa nazyva Larmorova precesia [L1]. Jeho frekvencia, nazyvana Larmorova frekvencia,
zavisi len na dvoch faktoroch. Prvym st magnetické vlastnosti daného atémového
jadra tzv. gyromagneticky pomer (pre atémy vodika je to 42,477 MHz/T). Druhym
je intenzita vonkajsieho magnetického pola vyjadrend v jednotkdch magnetickej in-
dukcie (T - Tesla) [10].

Velkost vektora tkanivovej magnetizacie sa zisti tak, ze zmenime orientaciu thr-
nného vektora tkanivovej magnetizacie. To sa zabezpeci vyslanim elektromagnetic-
kého impulzu do tkaniva. Frekvencia elektromagnetického impulzu musi byt totozna
s Larmorovou frekvenciou (napr. pri intenzite magnetického pola 1,5 Tesla je Lar-
morova frekvencia vodikovych jadier 63,87 MHz, teda v oblasti kratkych az velmi
kratkych radiovych vin). Ak st obe frekvencie totozné, prenos energie je najlepsi a
tento jav sa nazyva rezonancia (odtial ndzov metédy).

Niektoré nadpocetné paralelne usporiadané protény (udévajice vektor pozdlz-
nej magnetizdcie v tkanive) teda po absorbcii elektromagnetického pulzu prejdia do
antiparalelného stavu, a tym sa vysledny vektor pozdlznej magnetizdcie zmensi.

Dolezitou vlastnostou elektromagnetického impulzu je jeho periodicita, teda fa-
zovity prenos energie. Dosledkom toho, Ze protény vykonavaju precesny pohyb ne-
zavisle na sebe je, ze sa ich momenty v rovine kolmej na smer vektora magnetického
pola navzajom vyrusia a teda velkost vektora ich priecnej magnetizacie je nulova.
Elektromagneticky impulz sposobi, ze paralelne i antiparalelne usporiadané protony
zacnu vykonavat precesny pohyb synchrénne, vo faze. Vysledkom je vznik vektora
priec¢nej magnetizacie, ktory sa otaca okolo silo¢iar magnetického pola magnetu Lar-
morovou frekvenciou.

Vyslany elektromagneticky impulz mé teda dva zasadné dosledky:

1) Odovzda niektorym paralelne orientovanym proténom energiu, otoci ich mag-
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neticky vektor antiparalelne, ¢m sposobi ibytok pozdlZnej magnetizécie.

2) Vsetky protény zacént vykondvat svoj precesny pohyb synchrénne, vo faze.
Tym vzniké vektor prietnej magnetizacie. Vektory prietnej a pozdiZnej magneti-
zacie uz nie su rovnako orientované, ale st na seba kolmé. Takto mozeme velkost
vektora priecnej magnetizacie uz priamo zmerat [10].

Po skonceni elektromagnetického pulzu sa cely systém navrati do povodného
stavu. Tento dej sa nazyva relaxdcia. Vektor pozdlznej magnetizdcie postupne nado-
buda pdvodni velkost (| pozdlrna relaxdcia). Akondhle prestaneme do systému priva-
dzat energiu vo forme elektromagnetického vlnenia, vratia sa protény z energeticky
narocnejsieho antiparalelného zapojenia do paralelného a prebytoc¢nu energiu vyzia-
ria do strukturalnej mriezky tkaniva. Jedna sa o postupny dej s exponencialnym
priebehom. Relaxacny cas, ktory kvantifikuje prenos energie do okolitych molekul
sa oznacuje T7. V literatture sa oznacuje ako spin-lattice relaxation, teda relaxacia
spin-mriezka [12].

Po skonceni elektromagnetického pulzu uz nie je ziadna sila, ktora by udavala
proténom synchrénny precesny pohyb. Magnetické pole MR magnetu nemoze byt
dokonale rovnomerné, a tak vdaka tomu a vplyvom slabych magnetickych poli vzni-
kajucich v okoli tkaniva sa jednotlivé protéony zacnu frekvenéne odchylovat od Lar-
morovej frekvencie. To, Ze protony prestant vykonavat precesny pohyb vo faze, ma
za nasledok postupné vymiznutie prie¢nej magnetizacie. Rychlost tohoto deja po-
pisuje konstanta T5, ktorej velkost je rovnako ako pri ¢ase 77, zavisla od chemickej
struktury tkaniva. Tento c¢as je oznacovany ako relaxacia spin-spin. Opat sa jedné
o postupny dej s exponencidlnym priebehom. Je to prave vplyv magnetickych poli
jednotlivych castic, ktory sposobuje vymiznutie priecnej magnetizacie.

Ako cas T byva oznacovany relaxacny cas, ktory v sebe obsahuje okrem priecnej
relaxacie, ktora reprezentuje magnetické nehomogenity v tkanive, i zlozku vyjadru-
jucu magnetické nehomogenity vonkajsiecho magnetického pola MR magnetu.

V praxi je nirotné urcit kedy presne doslo k ukonéeniu prienej ¢ pozdlznej
relaxacie. Preto relaxacny cas T definujeme ako dobu potrebnt k tomu aby vektor
pozdlZnej magnetizécie ziskal 63 % svojej povodnej velkosti a relaxaény ¢as Ty ako
dobu poklesu vektora priecnej magnetizacie na 37 % poévodnej hodnoty. V biologic-
kych tkanivach sa hodnoty 77 pohybuji v rozmedzi 300 az 2000 ms a hodnoty 75
v rozmedzi 30 az 150 ms. Tkaniva s vysokym obsahom vody maju dlhé casy 7} i
T,, zatial ¢o tkaniva s vysokym obsahom tuku maju oba ¢asy relativne kratke. Je
to dané tym, ze molekuly tuku st vyrazne vicsie a pohybuju sa ovela pomalsie ako
molekuly vody [10].

V pripade, ze pri elektromagnetickom impulze prejde do antiparalelného po-
stavenia presne polovica nadbyto¢nych proténov (polovica proténov orientovanych

paralelne a polovica antiparalelne) a zdroven sa zosynchronizuju ich precesie, vy-
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mizne vektor pozdlZnej tkanivovej magnetizicie a zostane len prie¢na magnetizicia.
Elektromagnetickému impulzu ktory docieli tento stav sa hovori 90 ° pulz. Existuje
i napr. 180 ° pulz, ktory otaca vsetky nadpocetné protény do antiparalelného po-
stavenia.

Po skonceni posobenia elektromagnetického impulzu sa protéony navracaju do
povodného stavu. Tym ako klesa velkost vektora priecnej magnetizacie, klesd aj in-
tenzita meratelného elektromagnetického signalu, ktory z tkaniva vychadza. Tesne
po skonceni 90 ° impulzu sa objavi kratkodoby sinusovy elektromagneticky signél
nazyvany Free Induction Decay (FID signal) [I3]. Je to najjednoduchsia metdoda
merania pomocou MR a déva nam informaciu o zlozeni skimaného tkaniva.

Ak vysleme 90 ° impulz a pockame, kym sa protony ustalia do povodného stavu
a nasledne vysleme druhy 90 ° impulz, bude FID signal totozny s pévodnym. Ca-
sovy interval medzi dvomi 90 ° pulzami sa nazyva TR z angl. Time to Repeat, teda
opakovaci Cas sekvencie.

Kedze sa da zmerat velkost vektora priecnej magnetizacie, je mozné od seba odli-
Sit tkaniva, ktoré sa lisia svojim relaxacnym ¢asom 7. Cim vacsi bude rozdiel v ¢ase
T} jednotlivych tkaniv, tym viac stupnov intenzity dokazeme rozlisit vo vystupnom
obraze (tkanivovy kontrast). Takéto zobrazenie oznacujeme ako T3-vazeny obraz.

Tesne po aplikécii 90 ° pulzu, po case ktory si zatial oznac¢me T'x napr. 50 ms, po-
uzijeme 180 ° pulz, ktory tym zZe zmeni orientaciu proténov o 180 °, spdsobi zaroven
to, ze protény zacnu vykonavat precesny pohyb presne opacnym smerom. Aplika-
ciou 180 ° pulzu teda obratime zmensujuci sa vektor priecnej magnetizacie tak, ze
sa bude opéf zvacsovat a v dobe Tx, teda po dalsich 50 ms budi protény vykonavat
svoj precesny pohyb synchrénne. Vysledkom bude opatovy narast signalu FID. Po-
tom sa zacnu protony v precesii znova rozfazovavat a cely proces sa moze zopakovat.

Pouzitie 180 ° pulzu sa da prirovnat k odrazu zvuku od steny, ktord vyvolava
ozvenu. Preto sa vysetrovacia sekvencia pri ktorej sa vyuziva 90 ° a 180 ° pulzu
nazyva spin-echo sekvencia. Je to jedna s najvyuzivanejsich vysetrovacich sekvencii
pouzivanych pri MR, pretoze dokaze zobrazovat tkanivové struktiry podla relaxac-
nych casov T, T i podla proténovej hustoty. Spin-echo sa teda sklada z 90 ° pulzu
ktory je po dobe Ty, ktory sa bezne nazyva TE/2, nasledovany 180 ° pulzom, od
ktorého za rovnaki dobu TE/2 ziskame na prijimacom zariadeni silny signdl - echo.
Ak séitame oba casy TE/2 a TE/2, ziskame ¢asovy interval TE z angl. Time to
echo, teda cas do ozveny. Algoritmus spin-echo sekvencie je nasledovny: 90 ° pulz,
pockat ¢as TE/2, 180 ° pulz, pockat ¢as TE/2 a nasledne prijimame signal.

Po vyslani elektromagnetického impulzu do tkaniva po predchadzajicom krat-
som ¢ase TR (kedy niektoré tkaniva s kratsim ¢asom 77, oproti inym s dlh$im ¢asom
T:, nadobudli va&siu ¢ast pozdiznej magnetizdcie), budi hodnoty prienej magneti-

zacie u roznych tkaniv odlisné. Ak potom vysledny obraz ziskame v kratSom case
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TE, tak bude takyto obraz funkciou rozlicnych relaxac¢nych casov T jednotlivych
tkaniv. Tymto sposobom sa ziska Tj-vahovany obraz (hodnoty napr.: TR 500 ms,
TE 15 ms).

Po dostatocne dlhom ¢ase TR, (kedy aj tkaniva s dlhsim ¢asom T; nadobudni
pozdiznu magnetiziciu v povodnej velkosti) a vytvoreni vysledného obrazu po dosta-
tocne dlhom case TE (kedy rozdiely v ¢asoch T3 rdznych tkaniv uz buda dostatoéne
vyjadrené), ziskame Ty-vdhovany obraz (hodnoty napr.: TR 2000 ms, TE 90 ms).

Nakoniec, po dostatocne dlhom ¢ase TR (kedy rozdiely v T vlastnostiach tka-
niv nebudi vyjadrené) a naopak kratkej dobe TE (kedy rozdiely v T3 vlastnostiach
este nebudi mat dostatok casu sa vyraznejsie prejavit) ziskame obraz, ktory bude
odrazom toho, ako st jednotlivé tkanivd bohaté na protény. Tento typ zobrazenia
sa nazyva obraz vazeny podla proténovej hustoty (hodnoty napr.: TR 2000 ms, TE
15 ms).

Moderné zobrazovacie MR pristroje vyuzivaja pre zrychlenie zobrazovacieho pro-
cesu rozne druhy sekvencii, sithrnne oznacovanych ako gradient-echo sekvencie. V
stucastnosti si vypoctové systémy MR natolko rychle a sofistikované, ze umoznujt
vysoko kvalitné zobrazenie aj rychlo sa pohybujtcich struktir, ako napriklad krvi v

cievnom systéme ¢i srdca [10].

1.2.2 Fibréza v kardiologickych MRI datach

V histopatologickych studiach st fibrézy casto pritomné v terminalnych stadiach srd-
cového zlyhania. Patofyziologické mechanizmy, ktoré vedu k tejto fibroze su rézne.
Niektoré su akutne ako pri infarkte myokardu, iné si progresivne a potencialne
reverzibilné ako pri hypertenznej kardiomyopatii. Fibroza myokardu je spojend so
zhorsujucou sa komorovou systolickou funkciou, abnorméalnou remodeléciou srdca a
zvysenou komorovou rigiditou.

V terapeutickych smerniciach pre zlyhanie srdca v dosledku réznych kardiomy-
opatii neexistuju ziadne Specifické stratégie zalozené na tkanivovom zlozeni steny
myokardu bud v skorsich, alebo pokrocilejsich stadiach ochorenia. Tento nedostatok
specifickej liecby by mohol viest k nevhodnym terapiam vedicim k zvyseniu chorob-
nosti a dodatoé¢nému finanénému zatazeniu zdravotnickych sluzieb.

Nedavne spravy preukazali vyhody pouzitia kardiovaskularnej magnetickej rezo-
nancie (CMR) pre neinvazivne zobrazovanie pacientov so srdcovym zlyhanim. CMR
bola zavedena ako referenéna zobrazovacia metdéda na hodnotenie srdcovej anato-
mie a funkcie tym, ze poskytuje vysoko presné a reprodukovatelné merania lavej aj
pravej komory, a tiez pre hodnotenie zivotaschopnosti myokardu. Oblast CMR sa
rychlo vyvija s pokracujucim technologickym pokrokom a neddvnym vyvojom apli-

kécii, ktoré dalej posilnili schopnost charakterizovat tkanivo myokardu [14].
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Zobrazovacie techniky CMR umoznuji priame a nepriame hodnotenie fibrozy
myokardu. Mapovanie 77 a Late Gadolinium Enhancement (LGE) CMR su v sucas-
nosti najcastejsie pouzivané techniky na priame posudenie fibrézy myokardu. Medzi
nepriame techniky patri CMR tagging a feature tracking CMR, ktoré umoznuju po-
sudif deformaciu myokardu ako funkény parameter, ktory nepriamo odraza fibrézu
srdcového svalu. Navyse, najnovsie pokroky v molekuldarnom CMR zobrazovani po-
skytuju nastroje s vysokou specifickostou na detekciu fibrézy myokardu.

Treba vsak poznamenat, Ze hrani¢né hodnoty metrik odvodenych z mapovania
T} na definovanie fibrézy nie je mozné v siicasnosti stanovit, pretoze hodnoty vyka-
zuju znacné prekryvanie fyziologického a patologického myokardu. Okrem toho, nie
je to optimélna metdda pre stanovenie fibrézy myokardu.

Relaxatny ¢as pozdlznej magnetizicie myokardu, teda ¢as Ty, je velmi citlivy
na procesy, ktoré zvic¢suju intersticialny priestor. Mozu byt kvantifikované réznymi
technikami. Jednou z najbeznejsie pouzivanych v klinickej praxi je modifikovand
pulzna sekvencia Look-Locker, kde je 9-17 jednorazovych obrazov snimanych v dias-
tole a generuju sa krivky obnovenia inverzie [15].

Pouzitie extracelularnych kontrastnych latok na béaze gadolinia s LGE CMR
umoznuje presne a spravne analyzovat tkanivové zlozenie myokardu, najma oblast
myokardialnej fibrézy. Pri snimkach CMR je intenzita signdlu pixelov zalozena na
relaxacii proténov vodikovych jadier v statickom magnetickom poli, typicky s vyko-
nom 1,5 alebo 3 Tesla.

Relaxacné casy 17 a T zavisia od molekularneho prostredia vody v tkanive,
a preto charakterizuje kazdé tkanivo velmi Specificky. Relaxacné casy 17 a Ty sa
vyznamne lisia od jedného typu tkaniva k druhému, ale aj v rdmci toho istého
tkaniva v zdvislosti od jeho fyziopatologického stavu (zépal, edém, fibréza). Pou-
zité zobrazovacie techniky CMR budd mat za nasledok odlisné kontrastné obrazky.
Specifické sekvencie CMR sa mézu pouzit na selektivne odhalenie ur¢itych moleku-
larnych prostredi v tkanive. Tieto rozdiely sa dalej zvysSuju pouzitim kontrastnych
latok s gadoliniovou extraceluldrnou magnetickou rezonanciou.

Gadoliniové kontrastné latky znizuju cas relaxacie T} prilahlého tkaniva. Ich lo-
kalna koncentrécia, ktora na zaklade roznych specifickych vlastnosti tkaniva, vyvola
rozdiely v intenzite signalu v T}-vazenom zobrazeni. Hlavné parametre tkaniva, ktoré
ovplyviuja konecént intenzitu voxelového signalu v kontrastne zvyraznenych obra-
zoch, si: lokalna perfuzia, extracelularny distribu¢ny objem, rychlosti vymeny vody
medzi vaskuldrnymi, intersticialnymi a bunkovymi priestormi a vymyvacie charakte-
ristiky kontrastného ¢inidla. Fyziologicky zaklad LGE pre detekciu fibrézy myokardu
je zalozeny na kombinécii zvyseného distribu¢ného objemu pre kontrastné ¢inidlo a
dlhodobého vymyvania stvisiaceho so znizenou hustotou kapilar vo fibrotickom tka-

nive myokardu.
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Zvysenie koncentracie gadolinia vo fibrotickom tkanive sposobuje skratenie doby
T}, ktoré sa javi ako jasna intenzita signdlu v CMR obraze, zaloZzenom na konvenc-
nych inverzne zotavovacich sekvencidch gradientného echa. Rozlisenie medzi fibro-
tickym myokardom a fyziologickym myokardom sa opiera o rozdiely v kontrastnej
distribucii spojené s vybranym nastavenim parametrov inverznych zotavovacich sek-
vencii. Tieto parametre st nastavené tak, aby potlacili signal fyziologického myo-
kardu, ktory sa v koneénom zobrazeni bude zobrazovat tmavsi vzhladom na jasnejsi
signal fibrotického myokardu.

Je potrebné poznamenat, ze gadoliniové kontrastné latky nie st Specifickymi
markermi fibrozy myokardu. Kvantifikicia LGE (napr. Mapovanie 7}) skima ob-
jem extracelularnej matrix vdaka vlastnostiam kontrastnych ¢inidiel. Tento objem
sa zvysuje pri fibroze myokardu, ale moze sa tiez zvysit pri inych patologickych pro-
cesoch, ako je zapal a edém [I4]. Vysledky tejto met6édy sa teda vyuzivaji najmé

ako pomocny diagnosticky marker.

Obr. 1.3: Fibréza myokardu na MRI [35]
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1.3 Segmentacia kardialnej fibrézy

1.3.1 Pozadie

Zobrazovanie kardiovaskularneho systému pomocou magnetickej rezonancie s LGE
moze byt pouzité na zobrazovanie fibrotickych oblasti lavej predsiene (LA) myo-
kardu. To moze byt vyznamnym markerom klasifikacie pre ucel liecby pacientov s
atrialnou fibrilaciou a pre posudenie liecby po radiofrekvencnej katétrovej ablacii. Za
poslednych 15 rokov nastal razantny vyvoj analytickych prostriedkov v lekarskom
zobrazovani. AvsSak prenos tychto nastrojov do klinickej praxe zostal limitovany.
Hlavnym faktorom tejto limitdcie je nedostatok valida¢nych postupov. Aj napriek
tomu ze sa algoritmy vo velkej miere testuju v ramci vyvoja, casto nie je jasné ako sa
relativizuju v porovnani s inymi modernymi algoritmami. Majoritnym faktorom je,
7e sa neporovnavaju vyuzivajuc rovnaky stubor dat. Preto rozdiely ako typ pacienta,
kvalita obrazu ¢i rozlisenie robia spravodlivé porovnanie naro¢nym. Ddlezité je teda
porovnavanie algoritmov so zlatym standardom tzv. benchmarking.

Volba inverzného ¢asu dokaze vytvorit vzhlad viac alebo menej podobny jazve a
dokaze zmenif vhodny prah detekcie jazvy. Takisto existuji mnohé struktiry ako na-
priklad aortalna stena, chlopne a pazerdk ktoré musia byt nalezite odlisené od lavej
predsiene. Vzhladom na to ze CMR zohrava ¢oraz dolezitejsiu tlohu pri kvantifikacii
preablacnej fibrézy a postablacnej jazvy, vyvoj spolahlivych algoritmov, ktoré od-
stranuju skreslenie pozorovatela, je kluc¢om ku klinicky relevantnej kvantifikacii [16].

Predsienova struktirna remodeldcia so sprievodnou intersticianou fibrézou sa
casto objavuje u pacientov s atrialnou fibrilaciou v histologickych studidch. Otézka,
¢i je fibrotickd transformaécia atridlneho myokardu pricina alebo dosledok atrialnej
fibrildcie, zostava nejasnou. Mnozstvo fibrézy v stene lavej predsiene (LA - left At-
rium) na LGE CMR silne koreluje s vysledkom ablécie predsienovej fibrildcie. LGE
CMR dokéaze detekovat strukturalnu remodelaciu pacientov s atridlnou fibrilaciou
ked sa zdravy atridlny myokard stane fibrotickym. Ako remodelacny proces postu-
puje sa pre ucely katétrizacnej ablacie, sinusovy rytmus obnovuje stale menej . Tieto
zistenia naznacuju ze MRI moze zlepsit vyberovy proces a vysledok pre pacientov
ktori su urceni k ablacii atridlnej fibrilacie a tym znizit naklady na starostlivost a
zvysit kvalitu zivota [17].

Dlhodobym néasledkom vzniku komorovej jazvy v dosleku infakrtu myokardu je
zvysené riziko malignych ventrikuldrnych arytmii a nadhlej srdcovej smrti. Komorova
jazva ma za nasledok vznik re-entry okruhov, ktoré si dosledkom spomalenia Sirenia
elektrického vzruchu skrz kandly zjazveného myokardialneho tkaniva. Stucasny stan-
dard pre vysporiadanie sa s takymi pripadmi zahina vytvorenie LGE MRI obrazov

pred abla¢nou procedirou na vizualizaciu jazvy. V sticasnej dobe si lekari len prezru
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raw data LGE MRI alebo vyuzivaju ¢asovo narocné a subjektivne manualne tech-
niky spracovania obrazu pre identifikdciu zjazveného tkaniva. Iny pristup je vyuzit
manualne zmeranie priblizného objemu jazvy, ¢o poskytuje len globalne metriky a
tak nedisponuje troj-dimenzionalnymi modelmi lavej komory s vysokym rozlisenim,
ktoré poskytuju pacientove Specifické priestorové popisy heterogenity a architektiry

jazvy [18].

1.3.2 Metébda hysterézneho prahovania

Hysterézne prahovanie je mozné pouzif na segmentaciu jazvy. Je to velmi znama
metoda na poli spracovania obrazov a pocitacového videnia. Poskytuje zlepsSenie
oproti beznym prahovym hodnotam, pri ktorych je hlavnou nevyhodou absencia
sudrznosti v konecnej segmentacii. Hysterézne prahovanie toto prekonava, pretoze
nevyrazné useky predsienovej jazvy mozu byt segmentované natolko, nakolko si

susediace s niektorymi vyraznymi castami obrazu [16].

1.3.3 Jednoduché prahovanie s uréenim atrialneho endokadru

Jednoduché prahovanie je zakladnou technikou segmentacie obrazu. Praca s praho-
vymi hodnotami sa d& pouzif pre segmentaciu fibrézy z preablacnych a takisto pre
segmentaciu jazvy z postabla¢nych obrazov. Hlavnou nevyhodou je vsak to, ze pra-
hovanie posudzuje iba informéciu o intenzite a vztahy medzi pixelmi nie st brané
do tvahy. Preto nie je ziadna zaruka ze pixely identifikované prahovymi hodnotami
st susediace [16].

Protokol pre tento postup vyzera nasledovne. Ako prva sa definuje endokardidlna
hranica spolu s rozsahom pulmonalnej vény, manualnym trasovanim krvného objemu
lavej komory v kazdom reze LGE MRI objemu. Ako dalsie sa endokardidlna segmen-
tacia morfologicky dilatuje a potom manudlne prisposobi tak, aby vytvorila hranice
epikardialneho povrchu LA. Nakoniec sa endokardialna segmentacia odcita od epi-
kardialnej segmentacie, ¢o vytvori oblast zaujmu atridlnej steny, ktora je nasledne
rucne upravena tak, aby odstranila mitralnu chlopen a pulmonalnu vénu.

Zvycajne sa gadoliniom zosilnené hodnoty pohybujt v rozmedzi od 2 do 4 sme-
rodajnych odchylok (SD - standard deviation) od priemernej hodnoty. Akonahle sa
rozhodne o hodnote prahu, vypocita sa percentualna hodnota zosilnenia ako po-
¢et voxelov LA steny s hodnotami nad zvolenym prahom delend poctom vsetkych

voxelov LA steny [17].
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1.3.4 Metdda graph-cuts so c-means zhlukovanim

Tato metoda vyuziva grafy. Graf je v matematike sief uzlov spojenych véizbami.
Kazda vazba ma svoju vahu. Kazdy voxel obrazu mézeme povazovat za uzol v grafe.
Kazdy uzol voxelu ma hrany ktoré ho spajaju so susednymi voxelmi (N-vézba) a
dvomi termindlnymi uzlami (T-vézba) [19]. Susedné pixely alebo uzly moézu byt po-
tom prepojené s vazbami. To umoznuje aby bol obraz modelovany ako graf. Pre
ulohu binarnej segmentacie obrazu su pixely zoskupené alebo rozdelené na dva dis-
junktné subory. Podobne graph-cuts st pristupom rozdelujicim graf do dvoch ¢i
viacerych subgrafov s ur¢enymi obmedzeniami. Tato metdda rozdeli jednotlivé pi-
xely do zhlukov na zaklade podobnych vlastnosti. Zaradenie do zhlukov nie je jedno-
znacné. Jednotlivé pixely su zaradené na zaklade miery prislusnosti do jednotlivych

skupin. Takto sa da odlisit fibrotické tkanivo od zdravého myokardu.

1.3.5 Metdda aktivnych kontir a mixture model fitting

V tejto metdde sa implementuju aktivne kontiry a zaroven algoritmus expectation-
maximisation (EM). V tejto technike sa pouzili aktivne kontiry na ziskanie epikar-
didlnej hranice. Zabranuje to presakovaniu regiénu. Pociatoény obrys je modelovany
splajn (krivka volného tvaru), ktory mu umoznuje flexibilne rast s pridanymi ob-
medzeniami v obrazku. Nasledne sa pracuje s energetickou funkciou a konec¢ny tvar
obrysu sa ziska minimalizaciou energie.

Jednou z najpouzivanejsich metéd segmentacie obrazu je technika zaloZenad na
energii, pri ktorej sa maximalizuje energeticka funkcia popisujica podobnost medzi
tymito dvomi obrazmi [20]. Algoritmus ocakavanie-maximalizacia (EM) je techni-
kou na odhadovanie modelovych parametrov vzhladom na pozorované udaje. Pozo-
rované udaje su distribtucie intenzit obrazu predsienovej steny a model je Statisticky
Gaussovsky mixture model. Algoritmus EM vypocita najlepsi odhad modelovych
parametrov, pre ktoré st pozorované tidaje najpravdepodobnejsie. Strieda sa medzi
krokom E, ktory vypocita o¢akavanu pravdepodobnost pozorovanych dat za pouzitia
sucasného odhadu modelovych parametrov a krokom M, ktory opatovne prepocita

modelové parametre maximalizaciou pravdepodobnosti zistenej v kroku E.

1.3.6 Region growing s Otsu prahovanim

Pre segmentaciu lavej komory je vytvoreny poloautomaticky algoritmus, ktory vy-
uziva pristup znamy ako MRA fusion (MRA - Magnetic resonance angiogram). Tento
pristup vyzaduje expertom urcené intenzitne prahované vyznacenie maximalneho

mozného rozsahu segmentacie. Nasledne expert urci pociatocény bod v Iavej komore,
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ktory sluzi ako zaciatok level-set algoritmu. Algoritmus vykond proces region gro-
wing od pocatocného bodu pre identifikdciu komorovej steny. MRA a LGE st regis-
trované za pomoci registracnej techniky image-to-image a vytvori sa transformacia.
MRA a LGE obrazy su priestorovo usporiadané tesne pri sebe dosledkom akvizic-
nych parametrov a preto sa vyzaduje len minimalna rigidna registracia. Segmentacia
sa prostrednictvom registracnej transformécie presunie do LGE pozi¢ného systému.
Vysledna segmentéacia sa vyhladi medidnovym filtrom, vyplnia sa malé priehlbiny,
odstrania drobné ostrovéeky a na zvysny objem sa pouziju erézne/dilatacné filtre.
Epikardidlna hranica sa potom urci dilatdciou endokardidlnej steny o 7 pixelov (pri
velkosti voxelu 1,25 x 1,25 x 2,5 mm). Otsu algoritmus potom vykona segmentaciu
pixelov do popredia a pozadia najdenim optimalneho prahu intenzitnej distribicie

v obraze [I§].

1.3.7 Soft fuzzy prahovanie

Algoritmus vyuziva pristup mékkého prahovania, kde je o klasifikacii pixelu rozhod-
nuté na zaklade fuzzy pravidiel. Predpoklada sa, ze histogram vstupného obrazu sa
rozdeli do niekolko rozlisiteInych regionov. Pre odstranenie odchylenych hodnot sa
vyuzije normalizacia histogramu tak, aby vysledné hodnoty intenzit pixelov patrili
do intervalu (0; 1). Dalsfm délezitym krokom je poéet rozlisitelnych vrcholov histo-
gramu. Toto ¢islo oznacuje jednotlivé rozpoznané oblasti. Hlavnou ¢astou algoritmu
je vytvorenie funkcie prislusnosti pre kazdy vystupny region. Pre kazdy klasifikator
existuje urcity stupen funkcie prislusnosti. Existuje velké mnozstvo tvarov funkcii
prislusnosti. V tomto algoritme sa ukazal ako najlepsi trojuholnikovy tvar. Preto
bol vybrany trapezoiddlny tvar. Segmentacia postupuje v iterativnych krokoch, kde
je prvy krok definovany ako maximalna hodnota stupna prislusnosti k danej funkcii
prislusnosti. Vysledok je silne zavisly na vstupnom obraze. Preto, ak je napriklad ob-
raz zatazeny Sumom, sa vyuziva namiesto maxima, median pre kazdy segmentacny
kanal.

Prvym krokom je vytvorit oblast zaujmu a nasledne interpolaciu vybranej ob-
lasti, ¢o zaruci lepsiu klasifikdciu analyzovaného objektu. Spusti sa segmentaény
proces, ktory jasne oddeli jednotlivé oblasti. Po prebehnuti segmenta¢ného procesu
staci odstranit prilahlé oblasti. To je pomerne jednoduché pretoze jednotlivé oblasti
st zaradené do tried. Potom staci uz len vymedzit, ktoré triedy sa maju zachovat a
ktoré odstranit [21].
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1.4 Volne dostupné segmentacné nastroje

1.4.1 Seg3D

Seg3D je volne dostupny software na trojrozmerni segmentaciu a spracovanie obra-
zov, ktory vyvinul NIH Center for Integrative Biomedical Computing at the Univer-
sity of Utah, Scientific Computing and Imaging (SCI) Institute. Seg3D kombinuje
flexibilné manudalne segmentacné rozhranie s vykonnymi algoritmami spracovania a
segmentacie viacrozmerného obrazu. Pouzivatel tak dokaze prehladavat a oznacovat
obrazové objemy za pouzitia vykreslovania objemu a okien s nahladom ortogonal-
nych rezov [22].

Filtracia obrazu je mozna prostrednictvom zabudovanych filtrov. K vybaveniu
programu patri napriklad medidanovy filter, priemerovaci filter, detekcia hran, Gaus-
sovské rozostrenie a podobne. Umoziuje taktiez jednoduché prahovanie na zédklade
zvoleného prahu. K dalsim moznostiam filtracie patri Otsu prahovanie, ktoré vyuziva
histogram intenzity obrazu, aby rozhodlo o adekvatnych trovniach prahu, podla kto-
rych nasledne vysegmentuje obraz. Dalej obsahuje pokroéilejsie algoritmy filtracie
ako napriklad inteligentny detektor hran, distanéni mapu, gradientny rozsah, ekva-
lizaciu histogramu a korekciu intenzity na zdklade polynomialneho radu a senzitivity
hran.

Hodnotim program Seg3D ako velmi prehladny a uzivatelsky priatelsky systém
na zakladné ale i pokrocilé spracovanie a segmenticiu objemovych dat. Umoznuje
nastavit mnoho zobrazeni rychlo a jednoducho. Ocenujem, ze dokaze nacitat obrazy
vo forméte .mat, kompatibilné s programom Matlab, ktory vyuzivam v tejto praci.

Program Seg3D bol povodne urceny k praktickej ¢asti. Preskiimanim a pracou s
tymto programom pre uUcely tejto prace sme sa neskor zhodli, ze bude efektivnejsie
spracovat prakticka cast tejto prace v programovom prostredi Matlab. Hlavnym
dovodom pre pracu v Matabe bolo sirsie spektrum segmentacnych technik a moznosti

hlbsej analyzy.

26



Obr. 1.4: Rozhranie programu SEG3D

1.4.2 MITK

Medical Imaging Interaction Toolkit (MITK) je volne dostupny software, ktory sa
zameriava na poskytovanie podpory pre efektivny vyvoj metéd a aplikacii pre ana-
Iyzu medicinskych obrazov. MITK je aktivne vyvinuty vyskumnymi pracovnikmi
a inziniermi z Mint-medical a Nemeckého centra pre vyskum rakoviny (DKFZ) v
Heidelbergu. MITK zahina vo svojej aplikacii Insight Toolkit (ITK) a Visualization
Toolkit (VTK). Software funguje ako centrélne datové ulozisko, poskytuje synchroni-
zované 2D a 3D vykreslovanie tohto tloziska, medzi jeho aplikéacie patri vizualizacia
3D a 4D objektov, rigidna a deformovatelna fuzia (registracia) viacerych objemov
obrazkov alebo interaktivna segmentécia organov [25].

Program MITK pontka jednoduchy a uzivatelsky prehladny sposob pre segmen-
taciu medicinskych obrazov. Umoznuje zakladné 2D a 3D segmentacné metody. Je
vhodny pre nenarocné spracovanie. Dokaze pracovat s priponami ako .cnt, .nnrd,
.mps, .jpeg, .png, .dcm, .vtk, .ply ¢i .dti.

Ocenujem jednoduchost a prehladnost uzivatelského rozhrania. Avsak program

neposkytoval taki Sirokd paletu segmentacnych metod ako napr. program Seg3D.
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Obr. 1.5: Rozhranie programu MITK

1.4.3 Imagel

Program ImageJ je volne dostupny program pre viacrozmerné spracovanie obrazov
zamerané na vedecké zobrazovanie. Program je realizovany na platforme Java a je
to najrychlejsi vypocetny program pre spracovanie obrazu postaveny na tejto plat-
forme. ImageJ sa vyvija v National Institutes of Health (NIH). Otvira a uklada
vSetky podporované typy tdajov ako TIFF (nekomprimované) alebo ako raw data.
Otvara a uklada subory GIF, JPEG, BMP, PNG, PGM, FITS, ASCII, DICOM,
TIFF, GIF, JPEG, DICOM a raw data pomocou URL. Otvara a ukladd mnoho
dalsich formatov pomocou pluginov [26].

ImageJ na prvy pohlad prekvapi svojim strohym grafickym rozhranim. Na druhu
stranu vsak pontka Siroku skalu moznosti spracovania obrazu s velkou mierou na-
stavitelnosti jednotlivych parametrov.
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Obr. 1.6: Rozhranie VolumeViewer programu ImageJ

1.4.4 3D Slicer

3D Slicer je volne dostupna softvérova platforma pre spracovanie medicinskych ob-
razov a trojdimenziondlnu vizualizaciu. Bola budovand pocas viac ako dvoch dekad
vdaka podpore National Institutes of Health (NIH) a celosvetovej vyvojarskej ko-
munite vedcov z mnozstva vednych odborov zahrnujic strojarsky a biomedicinsky
priemysel. 3D slicer prindsa neplateny vykonny cross-platformovy procesny nastroj
pre lekarov, vyskumnikov a vSeobecni verejnost [27]. Vizualizacné schopnosti soft-
véru 3D Slicer podporuji rézne zobrazovacie modality ako napr. CT, PET, MRI ¢i
ultrazvuk. Medzi pripony ktoré dokéze importovat i exportovat patria najméa: .mrml,
xml, .dem, .nrrd, .vtk, .vtp, .nia, .jpg, .png, .tiff, .mrc, .stl, .obj, ¢i .mat. Je vhod-
nym prostredim pre zobrazovanie dat z dvoj, troj ¢i stvorrozmernych zobrazovacich
modalit. Medzi hlavné moduly tejto platformy patri modul pre DICOM, objemovy
rendering, priestorovi transpormaciu, filtraciu, obrazovu registraciu, segmentaciu,
povrchové modely, difizne modely a obrazovo riadent terapiu [2§].

Program 3D Slicer obsahuje Siroké spektrum nastavitelnosti parametrov spraco-
vania a zobrazovania obrazu. Vdaka velkému mnozstvu pracovnych modulov poniika

riesenie pre rézne ulohy spracovania medicinskych obrazov.
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2 Prakticka cast

2.1 Popis problému

Povodny plan praktickej casti bol zameraf sa na segmentaciu lavej predsiene myo-
kardu v programovom prostredi Matlab. Fakultnd nemocnica u sv. Anny (FNUSA)
nam pre tento tcel poskytla obrazové data z MR vo formate DICOM a 3D model
lavej predsiene ako stbor s priponou vizualization toolkit (.vtk). Za tcelom kom-
patibility bol 3D model Tavej predsiene exportovany ako stbor s priponou .ply v
programovom rozhrani softvéru Paraview.

Prvotnym cielom bolo zobrazif povrchové stradnice 3D modelu lavej predsiene
a priradit ich k jednotlivym MRI rezom tak, aby na jednotlivych rezoch kopirovali
endokard lavej predsiene. Dilataciou a naslednym odcitanim endokardu od epikardu
by sa vytvorila oblast zaujmu v oblasti atrialnej steny, kde by sa pouzila metdda
zhlukovania pre vymedzenie fibrotickych oblasti.

MRI rezy obsahuju len pozicie pixelov vyjadrené v indexoch riadka a stipca
a body modelu predsiene boli vyjadrené 3D pozi¢nych siradniciach v mm. Preto
bol prvym krokom prepis indexov pixelov jednotlivych obrazov do sturadnicového

systému MR v milimetroch. Pre dosiahnutie tohoto kroku bol pouzity nasledovny

Zapis:
P, X,Ai Y,A; 0 S, ][ i
Pl | XA VA5 00S, ||
Pl | X.Ai .Aj 0 S, |0
1 0 0 0 1 1

!

e Suradnice voxelu (1,j) v obrazovej rovine v jednotkdch mm,
Sgy>  Tri hodnoty z atribttu Image Position Patient.

Je to umiestnenie v mm od pociatku siradnicového systému,
Xauy» Hodnoty riadka (X) smerového kosinusu atribitu

Image Orientation Patient,
Y.y. Hodnoty stIpca (Y) smerového kosinusu atribitu

Image Orientation Patient,

i Index stipca v obrazovej rovine. Prvy stipec mé index nula,
AV Stlpcové rozliSenie pixelu atribitu Pixel Spacing,
j Index riadka v obrazovej rovine. Prvy riadok méa index nula,

Aj  Riadkové rozliSenie pixelu atribitu Pixel Spacing. [24]
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Déata obsahovali 55 vstupnych obrazov s rozlisSenim 512 x 512 a model lavej predsiene
obsahoval 13274 x 3 hodndt. Je teda jasné, ze vypocetna narocnost, ako to uz pri
obrazoch s vysokym rozliSenim byva, je znacna.

Dalsfm krokom bolo vetky body modelu priradit k najbliz§im poziciam voxelov v
zmeranych obrazoch, aby tak ohranicili oblast Tavej predsiene v jednotlivych rezoch.
Toto bolo dosiahnuté dvoma metdédami. Prva bola dosiahnutd ndjdenim najmensej
euklidovskej vzdialenosti kazdého bodu modelu so vsetkymi suradnicami pixelov
kazdého rezu. Pre druhi met6du bolo potrebné vypocitat rozmery voxelu 3D objemu
rezov. Nasledne bola vytvorena podmienka, ze ak niektory bod modelu predsiene
zasahuje do priestoru tohto voxelu, priradi tomuto bodu indexy daného pixelu v
obraze a pozi¢né suradnice tohoto pixelu.

Priradenim vysokej hodnoty intenzity na indexy tohto pixelu sme zviditelnili ob-
rys lavej predsiene v jednotlivych rezoch. V tejto faze vSak nastal problém, pretoze
obrys nezodpovedal endokardialnej hranici, ale nachaddzal sa na inom mieste v ob-
razoch (vid Obr. . Po doslednom preskiimani oboch metdéd nebolo mozné najst
vychodisko zo vzniknutého problému kvoli nespravnemu umiestneniu endokardidlne;
hranice v obraze. Domnievame sa, ze tento problém nastal v dosledku nekompati-
bilnej datovej sady. Obdrzané data mohli pochadzat z r6znych merani toho istého
pacienta, pripadne boli data poskytnuté od dvoch roznych pacientov. Preto sme
zvolili alternativny postup a to ruénu segmentaciu lavej komorovej steny na novej
sade dat.

Obr. 2.1: Zobrazenie modelu predsiene v reze
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2.2 Metodika

Databaza pacientov, poskytnutych pre ucely tejto prace pozostava z troch pacientov
(dalej ich budeme uvadzat ako LK1, LK2, LK3, teda rovnako, ako st nazvani v
programovej ¢asti).

MRI srdca prebiehalo na zobrazovacej modalite Philips Ingenia. Pacientom bola
podana kontrastna latka na baze gadolinia a vystupné obrazy boli ziskané vahova-
nim ¢asom T7.
obrazové data si vo formate DICOM,
obrazové data kazdého pacienta obsahuju LK1 - 14, LK2 - 15, LK3 - 14 rezov,

rezy su od seba vzdialené o 5 mm,

- kazdy obraz je definovany maticou o velkosti 384x384 pixelovych hodnot,
- Pacient LK1 je 58 ro¢né zZena s pokrocilou fibrézou myokardu,
- Pacient LK2 je 19 ro¢ny muz s pokrocilou fibréozou myokardu,

- Pacient LK3 je 68 ro¢ny muz s pokrocilou fibrézou myokardu.

Pre prehladnost a jednoduchi interpretaciu sme zvolili dvojdutinové snimky (2
Chamber view). Na tomto zobrazeni je dominantd lavd predsien a lava komora.
Navyse toto zobrazenie umoznuje vymedzit podstatni c¢ast komorovej steny. Pre

vymedzenie komorovej steny sme zvolili vymedzenie volnou rukou.

33



Zo Sirokej skaly prahovacich metod, ktoré sa vyuzivaju na segmentaciu fibrézy z
kardiologickych MRI dat, sme zvolili dve metédy. Prvou z nich je prahovanie Otsu

metddou [23]. Druhd vyuziva fuzzy c-means zhlukovanie [32].

Obr. 2.3: Vymedzenie oblasti zaujmu (LK2 - rez 2CHLV007.dcm)

2.3 Predspracovanie

2.3.1 Nacitanie 2D MRI obrazu

Pre nazornost a jednoduchu interpretaciu, bolo zvolenych 5 rezov od kazdého pa-

cienta nasledujicim sposobom:

LK1 Rez 2CHLV003.dcm ... 2CHLV007.dcm,
LK2 Rez 2CHLV005.dcm ... 2CHLV009.dcm,
LK3 Rez 2CHLV006.dcm ... 2CHLV010.dcm.

Rezy boli vyberané tak, aby sa dala vizudlne odlisit samotna komora od srdcovej

steny. Obrazy sa nacitali ako Sedotonové.
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2.3.2 Normalizacia intenzit pixelov

Intenzity pixelovych hodnot v sibore obrazovych dat dosahovali rozmedzie od 0
az do radovo stoviek pixelovych hodnot. Navyse, rozsah sa menil s kazdym obra-
zom. Preto bola na kazdy vstupny obraz aplikovana normalizacia intenzit pixelovych

hodndt do rozmedzia <0,1> nasledujticim spésobom:

oy P ) = Pmin (i )
P(i, j) = — — (2.1)
pmax(la j) - pmz’n(% .])
P(i,j) Hodnota pixelu v pozadovanom rozmedzi,
p(i.j) Hodnota aktualneho pixelu,
Pmin(i,7) Najmensia hodnota intenzity pixelu v obraze,
Pmaz(?,J) Najvacsia hodnota intenzity pixelu v obraze [29].

2.3.3 Standardizacia intenzit pixelov

Pre ulahcenie najdenia univerzalneho prahu pre fibréozu bola néasledne na kazdy
vstupny obraz aplikovana Standardizacia intenzit pixelovych hodnot. Vysledny prie-
mer tychto hodnot po standardizacii je rovny 0 a smerodajnd odchylka rovna 1.

Standardizacia bola dosiahnuté nasledujiicim spésobom:

P(i,j) = w (2.2)

i Priemer intenzit pixelov jedného rezu,

o Smerodajnd odchylka intenzit pixelov jedného rezu [30].

2.3.4 Analyza histogramu oblasti zaujmu

Pre kazdy rez bol vytvoreny histogram oblasti zaujmu. Celkovy pocet histogramov
bol 15. Cielom analyzy histogramu bolo porovnat tvar histogramov a zhodnotif, ¢i
vykazuju uréit podobnost, na zaklade ktorej nasledne mozeme pouzif prahovaciu
metodu. Nasim cielom bolo zaroven urcit, ¢i by bolo vhodné navrhnut jednotny prah
pre rezy kazdého pacienta.

Histogram na obrazku znézornuje paciena LK2 s pokrocilou fibrézou myokardu.
Moézeme vidiet, ze lokdlne minimum sa nachadza na hodnote 3,6 medzi pixelami s
vyssou intenzitou, avsak nemozeme tvrdit ze je to vhodny prah pre segmentaciu fib-
rozy. Je mozné, ze toto minimum vzniklo ¢isto ndhodne, pretoze samotny histogram

vykazuje skor log-normalne rozdelenie.
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Histogram ROI

Pocet pixelov

Intenzita pixelov

Obr. 2.4: Histogram oblasti zdujmu (LK2 - rez 2CHLV007.dcm)

2.4 Metéda Otsu prahovania

Otsu metdda sa snazi dosiahnut optimélny prah tym, ze spolo¢ny rozptyl dvoch sku-
pin bodov musi byt ¢o najvacsi, alebo alternativne ¢o najmensi. Metéda pracuje tak,
aby znizila pravdepodobnost identifikacie pixelu pozadia ako popredia a naopak. Je
to zakladna metdda pre tvorbu monochromatického obrazu zo Sedoténového obrazu.
Zaroven je vhodna pre hladanie prahu z obrazov, ktoré vykazuji bimodalny histo-
gram [31]. Pre ucely tejto prace je Otsu metdéda vhodnd, pretoze sa predpokladad,
ze fibroza bude figurovat v popredi, zatial ¢o zdravy myokard bude vystupovat ako

pozadie, teda jeho histogram bude bimodéalny. Met6da je uréend nasledovne:

o2 = nA(T)np(T) [pa(T) — ()] (2.3)
na(T) = 3 p(0) (24)
np(T) = p(i) (2.5)
& (i)
MA(T) - ~ TLA(T) (26)
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—_

np(T) = X_j TZE% (2.7)

~

o? Vzajomny rozptyl bodov oboch skupin,
T Hodnota skimaného prahu,

na,ng Pocet pixelov patriacich do skupiny A a B,

pa,pp  Priemery pixelovych hodnét skupin A a B. [23]

V programovej casti bol pouzity Otsu prahovaci algoritmus na kazdy rez zvlast
pre 3 intenzitné oblasti: oblast s nizkymi hodnotami intenzity, strednymi hodnotami
intenzity a vysokymi hodnotami intenzity. Navyse, algoritmus bol testovany pre 2
aj 4 oblasti, avSak ako najispesnejsia sa ukdzala byt varianta prave pre 3 oblasti.
Pouzita funkcia pre 3 oblasti obsahovala na vystupe dva prahy, ktoré oddelovali
jednotlivé oblasti.

Kedze fibréza sa na LGE CMR snimkoch prejavuje zvysenou intenzitou od po-

zadia, bol vybrany prah medzi druhou a trefou skupinou.

Obr. 2.5: Prahovanie oblasti zaujmu (LK2 - rez 2CHLV007.dcm)
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Obr. 2.6: Vysledok Otsu algoritmu (LK2 - rez 2CHLV007.dcm)

Obr. 2.7: Vysledok Otsu algoritmu (LK1 - rez 2CHLV004.dcm)

2.5 Metéda fuzzy c-means

Tato metdda z oblasti méakkej zhlukovej analyzy je vhodna pre ucely tejto prace,
pretoze samotna segmentacia fibrozy sa da vykonat pomocou priradenia réznych
intenzit do zhlukov. Fibrotické regiony maja nepravidelny tvar a umiestnenie. Proces
vytvarania zhlukov je optimaliza¢ny a navyse mozeme podla rozlozenia histogramu
pribliZzne ur¢it poc¢iatocné centroidy [32].
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Metoda je ur¢end nasledovne:

Vi(k=1,2,... K) (2.8)

(2 (a5, Vi)] 7T

Ukn = % - 1 (29)
S [P (T, Vi)
> ZNzl(ukn)q'fn
newys, — Zn=LUkn) Tn 2.10
R () (210)
(@, Vi) 7T
ey = T WL T (211)
S [P (T, Vi) o
MAT o | Upr, =" Upn| < € (2.12)

Krok 1, popisany vyssie uvedenou rovnicou [2.8] znaci vyber inicializa¢nych cen-

troidov zhlukov.

Vi Pozicia centroidu k-tého zhluku,
k  Index zhluku,
K Pocet vsetkych zhlukov.

Krok 2, popisany rovnicou [2.9] znaé¢i vipocet matice prislusnosti n-tého objektu

ku k-tému zhluku za podmienky, Ze S5 | up, = 1.

Uk, Stupen prislusnosti n-tého objektu ku k-tému zhluku,
d*(x) Kvadrat vzdialenosti n-tého objektu od k-tého stredu zhluku,

q Redlne ¢q € (1, 00), riadi neostrost hranic vyslednych zhlukov.

Krok 3, popisany rovnicou [2.10]| spociva v prepocte centroidov na nové hodnoty.
Krok 4, ktory je popisany rovnicou [2.11] sa rozumie prepocet stuptiov prislusnosti
na zaklade prepocitanych centroidov. Krok 5, popisany rovnicou [2.12] je podmienka
stability stupniov prislusnosti, kde € € (0,1). Cyklus optimalizicie potom prebieha
od kroku 3 do kroku 5, az kym nie je splnend podmienka. [32].

V programovej ¢asti bol pouzity algoritmus fuzzy c-means na kazdy rez zvlast pre
rozdelenie intenzit do 3 zhlukov. Obrazy boli testované na 2 aj 4 zhluky, ale najlepsie
vysledky dosahovala metoda pri rozdeleni do 3 zhlukov. Samotné rozdelenie danych
objektov do zhlukov sa vytvorilo na zaklade najvacsej miery prislusnosti k danému
zhluku.
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Pociatofné umiestnenie centroidov sme volili na poziciach [2,2], [4,4] a [6,6]. Vy-
chadzali sme z rozlozenia sumovaného histogramu pre jednotlivé rezy tak, aby kazda
pozicia centroidu reprezentovala vyznamnu cast histogramu. Pri zmene umiestnenia
pociatocnych centroidov od tychto hodnot sa vysledky segmentacie postupne menili

a taktiez sa zvysSoval pocet iteracii algoritmu.

Obr. 2.8: Zhlukovanie oblasti zdujmu (LK2 - rez 2CHLV007.dcm)
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Obr. 2.9: Vysledok c-means algoritmu (LK2 - rez 2CHLV007.dcm)

Obr. 2.10: Vysledok c-means algoritmu (LK1 - rez 2CHLV(004.dcm)
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3 Vysledky prace

Pre vsetkych 15 rezov bol vytvoreny sumovany histogram, ktory ma nasledovny tvar:

Sumovany histogram

3000 - . .

2500

2000

1500

1000

Pocetnost intenzit pixelov

500

-4 -2 0 2 4 5] 8 10 12
Hodnota intenzit pixelov

Obr. 3.1: Sumovany histogram

Volba poctu tried histogramu bola testovana najprv pomocou automatickych
metod. Ruéné volba poctu tried na hodnotu 40 sa nakoniec ukazala ako najvhodnej-
sia, aby Co najvernejsie popisala rozlozenie intenzit rezov. Priemerny prah vsetkych
15 rezov dosiahnuty pomocou Otsu metédy dosahuje hodnotu 2,8776. Avsak prahy
jednotlivych rezov z dévodu obrazovej variability znacne kolisu. Navyse tento his-
togram nevykazuje bimodalne rozlozenie, nanajvys rozdelenie log-normélne. Preto
sme neuvazovali o vytvoreni globalneho prahu pre vsetky rezy, ale vytvorili sme
priemerné prahy pre kazdého pacienta osobitne. Kazdy pacient ma teda 5 rezov a
jeden prah pre rozlisenie fibrézy. Pre posiidenie spravnosti najdenych prahov pre
jednotlivé rezy sme stanovili, ze tento prah sa nesmie odliSovat od spriemerovaného
prahu pre daného pacienta o viac ako 5%, z celkového rozsahu intenzit pixelov pre
daného pacienta. Vysledky st zhrnuté v tabulke [B-2 a[3.3 a na obrazkoch [2.5]
al21
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Pacient LK1
Priemerny prah 41173
Rozsah +5% <3,4165;4,8181>
Prah rezu 3,6155 | 4,7705 | 5,1811 | 5,1569 | 1,8626
Odchylka ok ok +7,60% | +7,40% | -16,1%

Tab. 3.1: Najdené prahy pacienta LK1

Sumovany histogram pacienta LK1

1200
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Pocetnost intenzit pixelov
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-2 0 2 4 6 8 10 12
Hodnota intenzit pixelov

Obr. 3.2: Sumovany histogram pacienta LK1

Prvym hodnotenym bol pacient LK1. Jeho priemerny prah dosiahol hodnotu

svve

siahla zdporni hodnotu -16,1%.

Pacient LK2
Priemerny prah 1,8315
Rozsah +5% <1,0576;2,6055>
Prah rezu 1,4536 | 1,5778 | 2,0671 | 1,9396 | 2,1198
Odchylka ok ok ok ok ok

Tab. 3.2: N4djdené prahy pacienta LK2
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Sumovany histogram pacienta LK2
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Obr. 3.3: Sumovany histogram pacienta LK2

Vsetky rezy pacienta LK2 vyhovuji stanovenej podmienke. Jeho priemerny prah
dosiahol hodnotu 1,8315.

Pacient LK3
Priemerny prah 2,6839
Rozsah +5% <2,0604;3,3075>
Prah rezu 1,492 | 3,7403 | 3,5764 | 3,1001 | 1,4535
Odchylka -9,10% | +8,50% | +7,20% ok -9,9%

Tab. 3.3: N4djdené prahy pacienta LK3
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Sumovany histogram pacienta LK3
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Obr. 3.4: Sumovany histogram pacienta LK3

Pacient LK3 dosiahol priemerny prah 2,6839. Rozsah spliial jeden rez s prahom
3,1001, ostatné vykazovali zaporné, ale i kladné odchylky.

Pre lepsiu vizudlnu predstavu a jednoduchsiu interpretaciu fibrotickych regiéonov
bol vytvoreny 3D model fibrézy jednotlivych pacientov. Model fibrézy obsahuje 5
monochromatickych masiek vytvorenych pomocou fuzzy c-means algoritmu od pa-

cienta LK3. Zobrazenie je viditelné na nasledovnych obrazkoch:
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Obr. 3.5: 3D model fibrézy pacienta LK3

Obr. 3.6: 3D model fibrézy pacienta LK3 (2)
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4 Diskusia

V tejto praci sme sa zoznamili s poznatkami o srdcovom svale, MRI a zobrazo-
vani srdca pomocou magnetickej rezonancie. Preskiimali sme metdédy segmentéacie,
ktoré sa vyuzivaju v problematike segmentacie fibrozy z LGE CMR obrazov a po-
rovnali sme volne dostupné softvéry urcené k tomuto ucelu. Nakoniec sme navrhli
dve metédy segmentacie kardialnej fibrozy komorovej steny a zrealizovali sme ich v
softvérovom prostredi Matlab.

Povodna tloha segmentovat stenu lavej predsiene sa dalej nerozvijala. Pri¢inou
je pravdepodobne nekompatibilita modelu predsiene a MRI dat.

Spriemerovanim prahov jednotlivych rezov najdenych pomocou Otsu metédy
sme dostali prah pre vSetky rezy a dosiahol hodnotu 2,8776. Tento prah nemdzeme
povazovat za globdlny pre vsetky rezy, pretoze jednotlivé rezy nevykazovali poza-
dované bimodalne rozlozenie histogramov. Priemerné prahy pacientov boli 4,1173,
1,8315 a 2,6839. Tato znacna variabilita prahov je dana tym, ze metéda Otsu pracuje
s histogramami, ktoré v nasom pripade vykazovali rozdielnu distribticiu pixelovych
hodnot pre kazdého pacienta.

V analyze histogramov oblasti zaujmov bola stanovend podmienka odchylky
prahu konkrétneho rezu od priemerného prahu pacienta v rozmedzi +5%. Pre pa-
cienta LK1 vyhovovali 2 rezy z 5. Pre pacienta LK2 vyhovovalo vSetkych 5 rezov
zadanej podmienke a pre pacienta LK3 vyhovoval 1 rez z 5. mdézeme teda tvrdif,
ze prahy fibrézy pre pacienta LK2 splnili zadani podmienku +5%. Je teda vhodné
pre tohoto pacienta stanovit jeho priemerny prah ako univerzalny. Naopak pacienti
LK1 a LK3 podmienke nevyhoveli.

Otsu metdda pracuje dobre s bimodéalnymi histogramami, avsak oblasti zaujmu
rezov vykazovali vo vacsine log-normalne rozdelenie, a to moze byt pri¢inou skresle-
ného prahovania. Otsu metéda bola pouzita pre 3 regiony. Metdda bola odsktsana
pre 2 aj 4 regiony ale najlepsie vysledky boli dosiahnuté prave pri 3 regionoch.

Metdda fuzzy c-means clusteringu sa ukazala ako vhodnejsia z hladiska nezavis-
losti na rozlozeni histogramu. Potvrdilo sa, Ze si vie poradif i s odlahlymi hodnotami,
ktoré skresluju vyslednu segmentaciu.

Podielom fibrotickych pixelov k poc¢tu vSetkych pixelov oblasti zajmu sme vytvo-
rili percentualne zastupenie fibrozy v jednotlivych rezoch a porovnali ich navzajom
v tabulkach a [4.3] Je zname, ze fibréza myokardu sa tvori v uzavretych
regiéonoch myokardu.

Snahou bolo vytvorit 3D model fibrozy na podklade segmentovanych obrazov
pomocou fuzzy c-means metody. Najlepsia sidrznost bola dosiahnuté pri pacientovi
LK3.
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Obsah fibrézy [%)]
Pacient LK1

Otsu 10,81 7 | 86 | 10,7 | 27,3
C-means | 13,4 | 8,6 | 10,5 | 13,9 | 15,1

Tab. 4.1: Percentualne zastipenie fibrozy pacienta LK1 oboch metod

Obsah fibrézy [%]
Pacient LK1

Otsu |29,8|25|218 21,3 | 16,2
C-means | 22,6 | 22 | 16,8 | 15,8 | 134

Tab. 4.2: Percentualne zastipenie fibrozy pacienta LK2 oboch metod

Obsah fibrozy [%)]
Pacient LK1

Otsu 25 10,3 16,3 | 15,8 | 25,5
C-means | 16,2 | 11,5 | 174 | 179 | 16,4

Tab. 4.3: Percentualne zastupenie fibrozy pacienta LK3 oboch metdd

Otsu C-means
1 o ] o
LK1 | 12,88 | 8.2144 | 13,3 | 2,6711
LK2 | 22,82 | 5,0162 | 18,12 | 4,0165
LK3 | 18,58 | 6,5305 | 15,88 | 2,547

Tab. 4.4: Priemer a smerodajna odchylka obsahu fibrézy
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5 Zaver

Praca na tejto problematike nam priniesla mnohé teoretické, ale i praktické vedo-
mosti a zrucnosti. Na realnych pacientoch sme si overili implementaciu dvoch metod
vyuzivanych v problematike segmentécie fibrézy z LGE CMR dat. Z povodnej tilohy
segmentovat stenu lavej predsiene sme ziskali mnohé vedomosti o roznych datovych
typoch pre uchovavanie 3D pozi¢nych suradnic, ich konverzii, spracovavani v prog-
rame Matlab a o zobrazovani obrazovych tomorovin do priestoru.

Pri segmentacii lavej komorovej steny je nutné poznamenat, ze oblasti zaujmu
vykazovali zna¢nu intenzitnd variabilitu. Ich histogramy vykazovali log-normaélne
rozlozenie namiesto predpokladaného bimodalneho. Bolo naro¢né vytvorit uspoko-
jivé vysledky oboch pouzitych metdd. Napriek roznorodnym obrazom sa ukazali obe
metody ako uc¢inné. Naplnil sa nas predpoklad, ze lepSie vysledky dosiahne metdda
fuzzy c-means, ktora si poradila s nerovnomernym rozlozenim fibrézy a potlace-
nim odlahlych hodndt, ¢im efektivne vymedzila uzavreté regiony fibrozy. Pretoze
tato metoda nie je zavisla na rozlozeni histogramov, ale na rozlozeni pociato¢nych
centroidov, ktoré sme jednoducho stanovili, sa tato metéoda velmi dobre prisposo-
bila vstupnym datam. Kedze fibr6za myokardu ma nerovnomerné rozlozenie, je tato
metoda vhodnda, najmé pre svoju schopnost optimalne sa prisposobit fibrotickym
regionom. Je treba poznamenaf, ze percentudlne obsahy fibrézy jednotlivych rezov,
rovnako tak ich priemery a smerodajné odchylky pre kazdého pacienta, boli omnoho
stabilnejsie pri metéde c-means ako pri Otsu metdde. Zobrazenim kazdého rezu a
jeho segmentovanej fibrozy do samostatného obrazu je viditelné, ze so sebou kores-
ponduji. Z 3D modelu komorovej steny je rovnako viditelnd stidrznost fibrotickych
regionov. Zhodujeme sa teda, ze metoda fuzzy c-means pre segmentéciu fibrotického
tkaniva z LGE CMR dat je vhodnou a efektivnou.

LGE CMR zostava aj nadalej efektivnou metddou z hladiska zobrazovania fibrozy
kardiologickych obrazov. Dalsf rozvoj tychto metéd v spolupréci s dokonalej$imi seg-
mentacnymi algoritmami prispeje k tc¢innejsej segmentacii v diagnostickom procese

a tym ku kvalitnejsiemu zivotu pacientov.
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Zoznam symbolov, veliCin a skratiek

MRI

MR
FID

TR

TE
FNUSA
CMR

LGE
CT
LA
EM

Zobrazovanie magnetickou rezonanciou - Magnetic Resonance
Imaging

Magneticka rezonancia - Magnetic Resonance

Volny tubytok signalu - Free Induction Decay

Opakovaci cas sekvencie - Time to Repeat

Cas do ozveny - Time to Echo

Fakultni nemocnice u sv. Anny

Kardiovaskularna magneticka rezonancia - Cardiovascular Magnetic
Resonance

Neskoré sytenie gadoliniom - Late Gadolinium Enhancement
Pocitacova tomografia - Computer Tomography

Lava predsien - Left Atrium

Ocakavanie-maximalizacia - Expectation-Maximalization
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