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ABSTRACT

The goal of this diploma thesis was to create a script in MATLAB, which is
capable to load DICOM pictures, read the data in their headers and then select the right
series for perfusion analysis. This analysis is based on detection of contrast fluid in
bloodstream and tissue and right interpretation of concentration changes of this fluid in
time. This work is trying to describe a way of building an ultimate system capable of
autonomous tumor analysis and classification. In the end, there is an analysis of

DICOM sample performed by created script.

ABSTRAKT

Cilem této diplomové prace bylo vytvorit skript pro program MATLAB, ktery je
schopen nacist obrazky DICOM standardu, pfecist informace v jejich hlavi¢ce a zvolit
spravnou sérii snimk pro perfuzni analyzu. Tato analyza je zalozena na detekci
kontrastni latky v lidském téle a spravné interpretaci zmeén kontrastu této latky v Case.
Cela prace se snazi popsat cestu ke tvorbé systému schopného automatické analyzy a
kvalifikace nadoru. Nakonec je vytvofenym skriptem provedena analyza poskytnutych

DICOM snimka.
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UvVOoD

Cilem této diplomové prace je analyzovat problematiku perfuzniho zobrazeni a
navrhnout zpusob tvorby programu, ktery by tyto poznatky vyuZzival a automaticky
hledal v poskytnutych snimcich uzitecné informace. Na nasledujicich strankach bude
nejdfive popsan princip magnetické rezonance obecné, z fyzikéalniho hlediska, abychom
si mohli predstavit, jak snimky v redlném prostfedi vznikaji, co vSechno jsou schopny
zachytit a také jak narocné z technického hlediska vlastn¢ snimkovani je. Dale se bude
prace zabyvat perfuznim zobrazenim, velmi uzite¢nym nastrojem pro detekci a analyzu
nadorovych onemocnéni, a pokusi se nastinit jeji princip a zplisoby vypoctu. Tato oblast
mediciny je jesté na pocatku své velmi slibné evoluce. Mozna je to tim, Ze donedavna
nebyla technika na takové tirovni, aby tuto naro¢nou zobrazovaci metodu zvladla, anebo

tim, Ze byl jeji vyvoj limitovan extrémni finanéni narocnosti.

Pozornost bude také vénovana standardu DICOM a postupu, jak z jeho soubort
dostat uzitecné informace. Na prvni pohled je jeho systém soubort relativné chaoticky a
necitelny, takze mlize tato prace piedstavovat hodnotny nahled do problematiky tiidéni
DICOM soubort a interpretaci informaci v nich obsazenych. Hlavnim pilitem
diplomové prace bude skript pro program MATLAB, ktery spoji vSechny poznatky
sepsané v nasledujicich kapitolach za ucelem analyzy perfuznich snimka obsaZzenych

v systému souborit DICOM.

Magneticka rezonance je metoda, kterd dokaze zobrazit a rozlisit tkdné v lidském
téle, aniZ by je jakkoliv poskodila a bez zasahu do organismu, je to jedna z takzvanych
neinvazivnich metod. Proto ji jist¢ ceka zafiva budoucnost v medicing, a jelikoz
zkoumany objekt nemusi byt vzdy jen ¢lovek a jeho organy, da se predpokladat vyuziti i
v jinych oblastech. Problém nastdva pii interpretaci téchto snimkl. Stejné jako u
ostatnich snimkovacich metod, analyza snimkl spoc¢ine na bedrech 1ékate obsluhujiciho
skener. V soucasné dobé mame totiz automatické nebo semiautomatické pocitaCové
programy ¢i algoritmy, které dokdzou snimky spravné zobrazit, setiidit a nékdy i
vyhodnotit a interpretovat nékteré informace v nich obsaZené, ovSem ke spravné

identifikaci zobrazenych objektd maji jest¢ hodné daleko. K tomu je stdle zapotiebi



zkuSeny odbornik a v nékterych pfipadech ani ten neni schopen vyuzit plny potencial

perfuznich i ostatnich snimkii magnetické rezonance.

Perfuzni zobrazeni je stile velmi mlady obor a rovnice pro vypocty jeho parametra
zahrnuji mnozstvi neurcitych prvkl, jako naptiklad konstanty popisujici vnitini
prostiedi tkan¢, koeficienty normalizujici efekty riznych kontrastnich latek, pribch
vstiiku téchto latek do krve a podobné. VSechny tyto parametry byly urceny
experimentalné na zédkladné snimkovani ptipadii, u kterych jiz byla provedena biopsie a
typ zkoumaného nadoru byl jiz zndm. Kvili témto neexaktnim elementim mizeme
v soucasnych odbornych publikacich dokonce narazit na rozdilnd vyjadfeni stejného
parametru. To bohuzel znamend, Ze nékdo, kdo nema k dispozici zdroje pro lékaiské
experimenty, nejspiSe nebude schopen sestavit plnohodnotny systém pro analyzu

snimk® magnetické rezonance.



1 MAGNETICKA REZONANCE

Magnetickd rezonance je tomograficka metoda pouzivana pro zobrazeni
vySetfovanych orgdni s velmi dobrym rozliSenim typt tkani. Obrovskd vyhoda
magnetické rezonancni tomografie (MRT) je to, Ze nema prakticky zadny negativni
dopad na vySetfovanou tkan, na rozdil od pouzivanéjsi metody pocitacové tomografie, u
které rentgenové paprsky mohou poskodit bunky, v nejhorsim piipadé i vyvolat
zhoubné rakovinné bujeni. MRT je velmi bezpecna metoda, poprvé byla nasazena
v sedmdesatych letech R. Damadianem a P. C. Lauterburem a ¢asto je nepostradatelna
pfi feSeni jistych diagnostickych problémii. BohuZel, jejimu vét§imu nasazeni stile

brani jeji vysoka nakladnost.

Informace Cerpany z [1].
1.1  Fyzikalni princip MRT
1.1.1 Kvantovy model

Kazdy atom je tvofen atomovym jadrem a elektrony krouzicimi kolem n¢j. V jadru
jsou protony a neutrony, které rotuji velmi rychle kolem své osy. Dilezity je rotaéni
impuls jadra, coZ je soucet rota¢nich impulsti vSech jeho ¢asti. Pokud je pocet nukleonil
(protony + neutrony) lichy, je celkovy rotacni impuls jadra nenulovy a je nazyvan také

jako jaderny spin I. Ten miiZe nabyvat pouze diskrétnich hodnot podle rovnice:

\N=h-/T,*(1,+1), h=1,0545"10"%*]s, (1-1)

kde h je Planckova konstanta a I, je kvantové ¢islo jaderného spinu, které miiZze nabyvat
pouze hodnot celociselného nasobku jedné poloviny. Jaderny spin vykazuje magneticky

moment p a plati mezi nimi vztah:

w=y-f (1-2)



kde vy je gyromagneticka konstanta charakteristicka pro dané atomové jadro. Pokud neni
jadro vystaveno pusobeni externiho magnetického pole, jsou vSechny orientace jeho

magnetického momentu energeticky rovnocenné.

Pii vystaveni jadra homogennimu magnetickému poli s intenzitou By, jeZ je

orientovano ve smeru osy z, zvysime energii jadra o potencialni energii o velikosti:

E = —p, + B,. (1-3)

1. je sloZzka magnetického momentu ve sméru osy z a miize mit pouze 2*1,+1 hodnot.

Podle kvantové mechaniky se energie atomu muiZe zménit pouze nespojité, skokem
mezi dvéma sousednimi hladinami. Tyto hladiny jsou diskrétni a nazyvame je Kern-
Zeemanovy energetické hladiny. V homogennim magnetickém poli nejsou preskoky
mezi hladinami mozné, protoZe by poruSovaly zdkon o zachovani energie. Mohou byt
ovSem vyvolany interakci atomového jadra s vysokofrekvencnim elektromagnetickym
signalem se stejnou frekvenci, jako mé rotace magnetického momentu atomového jadra.

Tomu se fika také magnetickd rezonance. Zde je tabulka srezonan¢nimi vlastnostmi

vvvvvv



Tabulka 1-1: Rezonanc¢ni vlastnosti biologicky relevantnich latek (pfevzato z [1]).

Izotop Kvantové Cislo | Gyromagneticka Rezonanc¢ni Relativni

I, konstanta frekvence pri MR -citlivost

y/10’ B=IT (‘"H=100%)
'H 1/2 26,752 42,577 100
BC 12 6,728 10,708 1,59
YF 172 25,181 40,077 83,34
*Na 3/2 7,080 11,268 9,25
P 1/2 10,841 17,254 6,63

Zdroj informaci [1] a [3]

1.1.2 Klasicky model

Z hlediska klasického modelu je jadro s lichym poc¢tem nukleonti elementarni koule
rotujici kolem své vlastni osy a majici kladny elektricky ndboj. Kazdy pohyb
elektrického naboje indukuje magnetické pole, takze jadro bereme jako rotujici

magneticky dipo6l.

Pokud uvazujeme slozeni lidského téla, nejCastéjsi stavebni latky jsou atomy
vodiku, uhliku, kysliku a dusiku. Atom vodiku, tvofeny jedinym protonem, je v téle
zastoupen nejvice a ma nejvyssi hodnotu gyromagnetické konstanty a nejvyssi citlivost
vaci magnetické rezonanci. Jestlize bereme mnozinu vSech protoni v téle, nema
navenek zadny magneticky moment. Je to zpisobeno tim, ze osy rotace jednotlivych
protonill jsou rozprostfeny rovnomérné ndhodné a navzajem se vyrusi. Tento stav se da
zménit pusobenim silného homogenniho magnetického pole, kdy se magnetické
momenty jednotlivych spini nasméruji rovnobézné k siloCaram pusobiciho
magnetického pole. MliZou se nachazet bud’to paralelng, to znamend ve sméru vektoru
pusobiciho pole, nebo antiparalelnég, to je ve sméru proti vektoru pole. Tyto dva stavy

maji rtiznou energetickou uroven a jsou v zavislosti na intenzit¢ vn&jsiho pole
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bude protond stimto uspofdddnim o néco malo méné nez paralelnich (pomér
1000000:1000007 pfi intenzité pole 1,5 Tesla). V kazdém centimetru krychlovém tkané
je asi 10'® protond, takze vzniklou nerovnovahu jiz miZeme sledovat a kazda Gast
lidského téla se tak jevi jako magneticky dipdl rotujici kolem své osy s odpovidajicim

rota¢nim impulsem.

Elementarni magnetické dipoly nerotuji pfesné podle silo¢ar magnetického pole,
ale vykondvaji takzvany precesni pohyb s kmitoctem zavislym na intenzité mag. pole.

Tento precesni kmitocet se nazyva Larmorova frekvence a Ize jej stanovit jako:

w =7Yy- B, (1-4)

kde Byje intenzita vn€jsiho magnetického pole v jednotkach Tesla.

Zdroj [1].

1.2  Princip MR snimkovani

Jelikoz intenzita magnetického momentu castecek tkané je oproti plsobicimu
magnetickému poli velmi mald, neda se prakticky zméfit. Jediny zptsob, jak tento
moment zméfit, je zména jeho orientace. Pokud vySleme kolmo ke sméru vngjsiho
magnetického pole elektromagneticky impuls o kmito¢tu @ rovném precesni rotaci
castic, dojde k prenosu energie a cast téchto Castic preskoCi na vyssi energetickou
hladinu. To znamen4, ze z paralelni orientace pfeskoCi na antiparalelni. Vyslani impulsu

ma také za nasledek zfazovani precese Castic.



Elmag. impuls

Obr. 1-1: Zfazovani precese protond v dusledku rezonance s impulsem (pievzato z [1]).

Po vyslani elektromagnetického impulsu o Larmorové frekvenci se vysledny
magneticky moment rozlozi na dvé slozky, jak ukazuje Obr. 1-1. Pomér obou slozek je
dan intenzitou impulsu. Pokud ji zvolime tak, Ze nam zcela zmizi slozka ve sméru osy
Z, je vysledny moment kolmo k vnéjsimu magnetickému poli sklopen o 90° a rotuje

s Larmorovou frekvenci w.

To nam dava mozZnost zméfit intenzitu magnetick€ého pole pomoci indukéni civky,
ve které se indukuje proud umérny intenzit¢ tohoto pole. Podle druhého zdkona
termodynamiky se rotujici ¢astice vybuzené impulsem zacnou neprodlené vracet do
stavu energetické rovnovahy, to znamena do stavu pred vyslanim impulsu. Tato
energetickd nerovnovaha byla zplisobena dvéma procesy. Preskokem nékterych ¢éstic
na vy$$i energetickou hladinu a zfdzovanim precese vSech Castic. To znamena, Ze navrat

do puvodniho stavu bude opét realizovan dvéma procesy, dvéma nezavislymi

paralelnimi relaxa¢nimi mechanizmy.

Informace Cerpany z [1] a [2].



1.2.1 T, —relaxace

Pii tomto procesu vybuzené cCastice preskakuji z vy$$i na nizSi energetickou
hladinu, vektor magnetického momentu se vraci zpét do osy Z a energie vznikla pii
preskoku se vyzaii do okolni atomové miizky. Proto nékdy hovofime o takzvané
relaxaci spin-miizka nebo T;-relaxaci. Dilezitou vypovidaci hodnotu ma T-kfivka, coz
je nartist hodnoty magnetizace ve sméru osy Z (podélna, longitudinalni) podle casu.
T, casova konstanta je doba, za kterou dosdhne longitudindlni magnetizace 63 procent
(1-1/e) své plivodni hodnoty. Rozmezi ¢asii 7; je pro biologické tkané zhruba od 300

do 2000 milisekund.

'y
Podélna magnetizace

A 4

tas

Obr. 1-2: Casovy priibéh podélné magnetizace - T1 kiivka (pievzato z [1]).

Hodnota 77 je zavisla na sloZzeni zkoumané tkan€. Pro stfedné velké molekuly lidskych
tkani (predevsim tuku) rotuji dipoly s frekvenci blizkou frekvenci Larmorové, takze
predani energie (vyzaieni) probchne snadno a rychle a hodnota 7; bude nizka. Naproti
tomu molekuly €istych tekutin jsou malé, rotuji s vyssi frekvenci, tim padem pfedani
parametr ovliviiujici hodnotu 7} je intenzita vn&jiiho magnetického pole. Cim je pole

silné€j8i, tim vétsi je rozdil mezi energetickymi hladinami a tim vétsi je 1 doba 7.

1.2.2 T, —relaxace

T, — relaxace probiha paraleln¢ s T — relaxaci, ovSem mnohem rychleji. Je spojena



s rozbihanim faze rotace Castic, ktera byla pfi vyslani pulsu synchronizovana. T, kiivka
je zavislost narastu hodnoty magnetizace ve sméru osy Y (pficna, transversalni) na cCase.
Rozbihani faze je zpiisobeno hlavné interakci mezi sousednimi dipoly, proto se T,
relaxaci také tika relaxace spin-spin. T, konstanta je doba, za kterou dosdhne pii¢na
magnetizace 37% (1/e) své piivodni hodnoty ve vybuzeném stavu a pro biologické
tkan¢ se jeji typickd hodnota pohybuje mezi 30 a 150 milisekundami. Molekuly ¢istych
tekutin se vyznacuji dlouhou T, - relaxaci, zatimco stfedné velké molekuly tkani maji

malou hodnotu T, - relaxace.

PFi¢na magnetizace

v

¢as

Obr. 1-3: Casovy pribéh pri¢né magnetizace - T2 kiivka (pfevzato z [1]).

Zakladni smysl MR snimkovani spo¢iva v analyze obou relaxa¢nich T konstant, to
nam pomtize rozlisit riizné druhy tkani na snimku, nebot’ rizné télni tkan¢ maji rtizné
slozeni, tim padem i relaxacni konstanty. Jako piiklad se nabizi analyza vodiku ve tkani
(jadro je tvotené pouze jednim protonem). Zkoumanou tkan vystavime homogennimu
magnetickému poli o intenzité 1,5 Tesla, ve kterém dojde k nasmérovani rotace protoni
paraleln¢ nebo antiparalelné. Kolmo k tomuto poli vySleme anténou impuls s frekvenci
64 MHz (Larmorova frekvence pro tento ptipad) tak, aby podélna magnetizace piesla
do magnetizace pficné (osy rotaci se sto¢i o 90°). Poté uz jen métime proud vznikajici
relaxacnim prechodem z pii¢né magnetizace do podélné. Tento signal se nazyva free

induction decay (FID).

Informace &erpany z [1], [2], [3], [4]



1.3 Pulzni sekvence

Abychom mohli vyuzit magnetickou rezonanci v medicing, nesta¢i nam pouze
jeden elektromagneticky impuls na analyzu tkéni. V redlnych aplikacich se proto
vyuzivaji rGzné pulzni sekvence, které jsou schopné zachytit snimek ve velkém
rozliSeni a témef v readlném case. Ziskdme pomoci nich informace o hustoté ¢astic a o

prabéhu obou relaxacnich konstant.

Nejjednodussi pouzivand sekvence je Partial-Saturation/Saturation-Recovery-
Sequence, sklada se z posloupnosti identickych impulsii nasledujicich po sobé po 500 az
1500 milisekundach (parametr TR — Time to Repeat), kde kazdy sklopi vektor
magnetizace o 90°. Pokud zvolime kratkou dobu opakovani TRgon, sekvenci se fika
Partial-Saturation a detekujeme hlavné T, — relaxaci. Jestlize zvolime dobu opakovani
dlouhou, TRjee, snimek neobsahuje Zaddnou informaci o T konstantich, ale ziskdme

udaje o rozdilu protonové hustoty vzorku a sekvence se nazyvéa Saturation-Recovery.

90° 90° 90° 90°

A 4

»

TR

"

MR image

Obr. 1-4: Pulzni sekvence Partial-Saturation/Saturation-Recovery (pfevzato z [1]).

Pro priblizeni toho, jak vlastné od sebe rizné tkan¢ podle jejich rtznych
relaxacnich konstant rozpozname, uvedeme zde piiklad grafu, kde vidime intenzitu

ptfijimaného signalu dvou rozdilnych tkdni v zavislosti na zvoleném parametru TR.
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v

L] ]
TRshort TRlonE Cas

Obr. 1-5: Intenzita signalu ve dvou riznych tkanich v zavislosti na zvoleném TR (pfevzato z

[1D.

K urceni T, — relaxace se pouziva Spin-Echo-Sequence. Je také nazyvéana zakladni
sekvenci magnetické rezonance a sestava se z posloupnosti dvojic impulst. Prvni z nich
sklopi vektor magnetizace o 90°, druhy po ¢ase TE (Time to Echo) sklopi tento vektor o
dalsich 180°. Druhy parametr je TR (Time to Repeat), jenz urCuje Casovy rozestup
dvojic impulsti. Vhodnou kombinaci TR a TE mulZeme ziskat bud’ T; nebo T,
konstantu. Hodnoty TR se pohybuji kolem 500 — 1500 milisekund, hodnoty TE okolo
30 az 80 milisekund.

11



90° 180° 90° 180°

i —

MR image

Obr. 1-6: Pulzni sekvence Spin-Echo (pfevzato z [1]).

K ziskéni snimku s T; — relaxaci slouzi vétSinou Inversion-Recovery-Sequence. Je
tvofena velmi podobnou sekvenci jako Spin-Echo-Sequence, avSak potradi impulst
vjedné dvojici je opacné. Prvni ota¢i vektor magnetizace o 180°, druhy o 90°,

parametry jsou identické.

180° 90° 180° 90° 180° 90°

TR

A=A

MR image

Obr. 1-7: Pulzni sekvence Inversion-Recovery (pievzato z [1]).

Zdroj informaci [1], [2].
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2  PERFUZNI ZOBRAZENI

Ve strucnosti, jednd se o zpusob, kterym se daji zobrazit tkan¢ pro klasickou
magnetickou rezonanci pfili§ malé nebo nevyrazné. Typicky jsou to cévy, kapilary a
nekrotické tkané. Tyto objekty jednoduse zvyraznime na MR snimcich tim, Ze do nich
pomoci krevniho obéhu dostaneme kontrastni latku, kterd je magnetickym tomografem
velmi dobie zaznamenatelnd. Pfi vyhodnocovani analyzujeme nékolik snimki
v riznych ¢astech téla a v riznych ¢asovych okamzicich. Sestavime tak model prutoku

kontrastni latky tkanémi.

2.1 DSC-MRI

Dynamic susceptibility contrast-enhanced magnetic resonation imaging (neboli
DSC-MRI) pifindsi nové postupy a moznosti do tomografického zobrazovani.
Standardni techniky magnetické rezonance jsou schopné detekovat nitrolebecni hmoty,
avSak nedokdzou rozeznat druh nadoru, rozlisit typ léze a maji potiZze pifi rozeznavani

nadorti od pooperacnich abnormalit ¢i nekroz zplisobenych ozatfovanim.

Tento nedostatek se snazi vyfeSit n¢kolik metod. Jedna z nich je PET (18F-
fluorodeoxyglucose positron emission tomography), dokaze poskytnout pfedoperacni
informace o prokrveni tkani, ale rozliSeni snimka je pfili§ malé a nelze detekovat
napiiklad nadory a léze malych rozméri. Dalsi feseni nabizi fMRI (functional MRI),
mezi néZ fadime MRS (MR spectroscopy), DWI (diffusion-weighted imaging) a PWI
(perfusion-weighted imaging), jenz dokéze poskytnout detailni informace o stavbé tkani

uvnitf lebky.

Zdroj [2].

2.2 Kontrastni latky

Jednd se o nedifuzni paramagnetickou (je pfitahovdna mag. polem) latku
vpravenou do krevniho fecisté za icelem zvyraznéni cév a kapildr pfi MR snimkovéani.
V soucasnosti je pro lékaiské pouziti v cerebralni oblasti schvaleno pét téchto latek.

Gadopentetate dimeglumine (Magnevist, Berlex Lab, Berlin, Germany), gadoteridol

13



(ProHance, Bracco s.p.A, Milan, Italy), gadodiamide (Omniscan, Nycomed Amersham
Health, Oslo, Norway), gadoversetamide (OptiMark, Mallinckrodt, St Louis, Missouri)
a gadolinium-DOTA (Dotarem, Guerbet, Paris, France) s tim, Ze nejvice pouzivané jsou
prvni tii.

Informace Cerpany z [2].

23 PWI

PWI je zalozZend na detekci prichodu kontrastni latky v tkanich pomoci sekvenci
citlivych na T, - relaxaci. Kontrast v MR obrazech je vytvoren pomoci magnetického
pole generovaného pii prichodu kontrastni latky cévnim systémem a hlavni vyhoda
oproti biopsii je to, zZe tato metoda je neinvazivni a opakovatelnd. PWI nam dava
informace o prokrveni tkani a mapach rCBV (relative cerebral blood volume). Tato
hodnota je dilezity a Casto méfeny parametr pii zkoumani MR snimkd, protoze zvySena
prokrvenost a angiogeneze typickd pro léze je indikovana pravé zvySenym rCBV.
Z 1ékatskych aplikaci vyplyva, Ze rCBV dokéaZe odhalit cévni systém typicky pro
nadory. Pouzivd se proto pii vySetfeni na mrtvici, urCeni oblasti tkdni zasazené

nekrozou, ¢i hledani jinych abnormalit.

Tim, jak pronikd kontrastni latka krevnim fecistém, vyvoldva rozdily
v magnetické susceptibilit¢ mezi krevnim proudem a okolni tkéni. Intenzita signilu
vysilaného krvi méfend rezonan¢nim tomografem je zavisla na efektech susceptibility,

relaxacich Ty a T, a da se vyjadfit rovnici:

1-E
Sbiood (€) % TN By () exp[TE 5| (D)
TR
By () = exp [~ ], (2-2)
TE
E,(c) = exp [_F(c) , (2-3)

kde TE je parameter time to echo, TR je parameter time to repeat, ¢ oznacuje
koncentraci kontrastni latky a parametr a je thel sklonu osy rotace. Konstanta k zavisi
na vlastnostech kontrastni latky, sile magnetického pole a parametrech zvolené pulzni

sekvence.
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Intenzita signalu v tkénich naproti tomu zavisi pouze na efektech susceptibility:

Stissue(€) X exp [—TE . %] (2-4)

Koncentrace ¢ se da vyjadtit rovnici:

k
Ctissue(t) = kKAR2 - (t) = ~TE In % (2-5)

S(t) je intenzita signalu v Case ¢, SO je intenzita signalu pred vpravenim kontrastni latky.

Pi1 perfuznim zobrazovani T; snimkl zpravidla pouZivdme pfed samotnou
zobrazovaci pulzni sekvenci jeSt€¢ jeden saturacni puls, takze rovnice vypada

nasledovné:

_IR "
TI TR n-1 Tr 1—-|e Ti-cos a)
Spx[l—e TrR- (e_ﬁ " COS a) +l—em ——p——, (2-6)

1-e Ti-cosa
Kde 77 je doba mezi satura¢nim pulsem a zacatkem detekéni pulzni sekvence a n je

¢islo zavislé na zvolené sekvenci.

Nejvice pouzivany parametr pro kvalifikaci tkani je bezpochyby parametr rCBV.
Zobrazuje totiz rozdily v kontrastech dvou sousednich oblasti s tim, Ze tyto kontrasty
nadoru a léze v medicing. Kazdy druh 1éze se totiz vyznacuje jinou, pro sebe velmi

Casto typickou, hodnotou rCBV. Ta se da vypocitat ze vztahu:

rCBViesion

rCBVyqtio = ’ (2'7)

1rCBV contralateral white matter
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coz znamena, ze jde v podstat¢ o pomér prutoku krve skontrastni latkou mezi
zkoumanou postizenou a okolni zdravou tkani. Na Obr. 2-1 je vidét postup hledani
mozkového nadoru a také rozdil mezi prvnimi tfemi neperfuznimi zobrazenimi a

poslednim perfuznim rCBV zobrazenim.

Obr. 2-1: Snimek mozku zpracovany riznymi metodami MR (pfevzato z [3]).

Prvni snimek je T, weighted, druhy T, weighted. Snimek c je takzvana postcontrast

T, weighted a snimek d je perfuzni rCBV zobrazeni stejného fezu lidskym mozkem.

Zdroj [2], [3], [4], [3]-

3 KLASIFIKACE NADORU

Perfuzni analyza snimkli mozku se vétSinou provadi za Ucelem nalezeni a
klasifikace mozkového nadoru. Lokalizace nadoru se provede pomoci CBV mapy nebo
T snimkil, kde je nador obvykle dobie vidét pouhym okem a rozezna jej 1 amatér.
Klasifikace téchto nadort je jiz mnohem obtiznéjsi ukol a automatizované systémy se
jej snazi vytesit pomoci vypoctu CBV, popiipadé rCBV parametri. Zde je tabulka
hodnot rCBV parametrt jednotlivych typt nador podle studie popsané ve zdroji [3].
Jak je vidét v tabulce, hodnoty pro jednotlivé typy nadort maji velky rozptyl a Casto se i
navzajem kryji, takZze spravné urceni nadori pouze podle rCBV nebo CBV je velice

obtizné.

16



Tabulka 3-1: Hodnoty rCBV odpovidajici jednotlivym typtim tumoru.

Typ nadoru rCBV
Primérna hodnota Rozpéti
High-grade glioma 5,76 £3,35 2,59 - 18,6
Low-grade glioma 1,69 £0,51 0,97 —-2,88
Meningioma 8,02 + 3,89 3,06-169
Metastasis 527 +3,22 1,53 -15,2
Hemangioblastoma 11,36 £4,41 6,12 - 18,5
Abscess 0,76 £0,12 0,62 - 0,93
Schwannoma 3,23 +£0,81 2,23 -4,45
Lymphoma 1,10 £ 0,32 0,78 — 1,64

Nejcastéjsi nitrolebecni nador je Meningioma. Vyskytuje se zhruba ve dvaceti
procentech vSech ptfipadiit nadorovych onemocnéni mozku a je zpravidla benigni, tedy
nezhoubny. Pouze 2,4% téchto nadort byva zhoubnych (malignich) a na perfuznich
snimcich jsou velmi dobte vidét, nebot’ obsahuji velké mnozstvi cév. Vétsinou s sebou
tyto nadory nenesou zadné ptiznaky a nevyzaduji kromé pravidelného pozorovani
zadnou dalsi lécbu.

Dalsim typem nadoru je Glioma. D¢li se na high-grade a low-grade, kde plati, ze
low-grade glioma sice neni Cisté benigni, ale nenese s sebou takova rizika pro pacienta a
ma lepsi progndzy na zlepSeni, nez high-grade glioma. Z hlediska imrtnosti jsou glioma
nadory nejcastéjSi pfi¢inou ze vSech malignich nadorovych onemocnéni centralni

nervoveé soustavy.

Druhym nejcastéjsim malignim nadorem je Metastasis, konkrétné rakovina plic
metastazovana do mozku. Je velmi dilezité je oproti ostatnim nadorim rozpoznat,
obzvlasté od high-grade glioma nadoru, abychom mohli korektné urcit zptsob 1écby a
stanovit prognozu. V piipadech pokrocilych onemocnéni tohoto typu je velmi tézké
v mozku rozlisit primarni nddor od metastazovanych 1¢ézi. Ty se $iii hematogenni cestou

a nejsou na CBV snimcich klasifikovatelné.

Hemangioblastoma ma ptivod v cévni soustavé a vznika ve stfednim véku pacienta.

Muze se vyskytovat i v oblasti michy nebo na sitnici oka a mize doprovazet i choroby
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charakteristické zvySenym poctem cervenych krvinek, pankreatické cysty a VHL,

neboli Von Hippel-Lindau syndrome.

Lymphoma, nebo také rakovina lymfatického systému, je pfi¢inou poruch
imunitniho systému. Jeji 1éze jsou konvencnimi metodami magnetické rezonance tézko
rozeznatelné od metastaz a glioma nadorti. Nicmén¢ jejich spravna kvalifikace je velmi
dilezitd pro zvladnuti nddoru, nebot’ na rozdil od ostatnich se lymphoma 1é¢i kombinaci

chemoterapie a ozafovani bez nutnosti operace.

Dalsi typ nadoru je Schwannoma. Je to benigni nadorové onemocnéni a 1éze jsou
slozeny pouze ze Schwannovych bunék. Tyto buniky se za normalnich okolnosti
vyskytuji v nervovém systému a jsou odpovédné za produkci myelinového ochranného
povlaku perifernich nervii. Nador schwannoma je velmi homogenni a nddorové bunky
zustavaji vzdy vné nervu, takze dokud se nezvétsi do takové miry, aby vytlacily nerv

stranou, nezpusobuji zadné skody.

Posledni typ onemocnéni je Abscess. Diky uzivani antibiotik posledni dobou

vyrazné klesl jeho vyskyt. Jednd se v podstaté o lozisko hnisu, jehoz vznik mize byt

wIrwe

zpusobena kulkou nebo jehlou. Abscess je velmi tézko rozpoznatelny od cystickych
1ézi.

Zdroj [3].

4 STANDARD DICOM

Standard DICOM vytvorila americka spolecnost NEMA (National Electrical
Manufacturers Association), aby tak pomohla distribuci, ukladani a prohlizeni snimkut
z oblasti mediciny a zaroven tak stanovila jednotny format poskytujici kompatibilitu
mezi zafizenimi raznych vyrobcti. Slouzi naptiiklad k prenosu snimki magnetické

rezonance, tomografi i ultrazvukovych snimaca.

Souborovy systém je sestaven zjednoho souboru DICOMDIR a slozky, ve které

jsou ulozeny jednotlivé obrazky. Tyto obrazky jsou pojmenovany podle potradi
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vytvorenych souborti, takze nemiZeme podle ndzvu urcit, o jaky obrdzek se jednd, ani
jakého je typu. Proto je potieba nejdiive analyzovat soubor DICOMDIR a v ném
nalezneme informace, které obrazky ze slozky pfifadit do jaké série a ke které studii.
Informace u standardu DICOM se totiz strukturuji tak, Ze pro jednoho pacienta miizeme
mit nékolik takzvanych studii a v kazdé studii byva obvykle vice sérii snimki. Tyto
série napiiklad v nasem ptipadé predstavuji rizné druhy snimki, konkrétné T1 série, T2
série, perfuzni série, atd. V systému se toto rozdéleni samoziejmé oznacuje anglicky,
takze nejvySe je Patient, potom Study a vkazdé Study nékolik Series. Soubor
DICOMDIR urychluje nacitani obrazkti a jejich tifidéni, ovSem neni pro nacitani
nezbytny. Kazdy obrazek totiz obsahuje jak obrazova data, tak i hlavicku, ve které jsou
obsazeny veskeré informace o ném. ProhliZze¢ tak mlZe nacist postupné vSechny
obrazky a podle informaci v hlavi¢ce je zatadit do pfislusnych sérii. Obrazova data
v obrazovych souborech mohou pak byt komprimovana pomoci ztratové nebo

bezeztratové technologie JPEG, nebo formatu podobnému TIFF obrazkam.

Informace v hlavi¢ce kazdého obrazku muizeme piecist napiiklad v MATLABu
pomoci standardni funkce dicominfo. Tato funkce vrati strukturu se vSemi daty o
snimku, v tabulceTabulka 4-1 je ptiklad nékterych dualezitych a téch, které jsem

potieboval pfi tvorbé programu.

Tabulka 4-1: Seznam vybranych polozek z hlavicky DICOM obrazku.

Filename Nézev souboru véetné kompletni cesty.

Width Sitka obrazku v pixelech.

Height Vyska obrazku v pixelech.

ColorType Barevna mapa. VétSinou “grayscale’.

BitDepth Pocet bith pouzitych na kédovani obrazu.
AcquisitionDate Datum potizeni snimku.

AcquisitionTime Cas poftizeni snimku.

Modality Metoda, naptiklad ‘'MR " pro magnetickou rezonanci.
SeriesDescription Snimkovéani pouzité pro danou sérii, napt. "T1".
PatientName Jméno pacienta

BodyPartExamined Snimkovana ¢ast téla.

SliceThickness Tloustka jednoho tezu.
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EchoTime Cas echo-time pouzity v sekvenci.

SliceLocation Pozice snimku od vychozi nuly.

TriggerTime Cas potizeni snimku od vychozi nuly. Pouze u
perfuzniho zobrazovani.

ScanningSequence MR Sekvence, napiiklad "SE’ pro spin-echo.

SeriesNumber Cislo série, do které obrazek patii.

StudyID Identifikator studie, do které obrazek patii.

InstanceNumber Potadi snimku v dané sérii.

V hlavicce najdeme 1 spoustu informaci o pacientovi, o instituci, kde bylo
snimkovani provedeno, o snimkovacim pfistroji a dokonce 1 o pracovnikovi, ktery
snimky potizoval. Vice jak polovina parametra celé hlavicky je pak typu private, to
znamena, ze si je mize kazda instituce vyuzit pro pfenos svych vlastnich vybranych
dodate¢nych informaci.

Pro predstavu prace stémito informacemi piikladam ukazku cteni hlavicky
v programu MATLAB. Nejdiive vytvofime strukturu info s informacemi v hlavicce,
v ni se poté orientujeme pomoci standardni teckové konvence. Zde je ptiklad pouze

zlomku polozek ze struktury:

info = dicominfo( 'plnd cesta k souboru’);

info =
Filename: [1x63 char]
FileModDate: [1x18 char]
FileSize: [1x1l double]
Format: 'DICOM'
FormatVersion: 3
Width: 256
Height: 256
BitDepth: 12
ColorType: [1x9 char]
FileMetaInformationGroupLength: 186
Zdroj: [8]
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5 NAVRH METODY

5.1 Segmenta¢ni metody

5.1.1 Livewire

Livewire je poloautomaticky segmenta¢ni algoritmus, ktery dovoluje uzivateli
generovat ROI (Regions of interest) z obrazu pouze pomoci bodli zadanych naptiklad
pocitacovou mysi. Uzivatel nejdiive zada vychozi bod, takzvany anchor neboli kotvu,
poté piesouva kurzor mysi piiblizn¢ podél hranice objektu, jenz chce oznacit.
Algoritmus vten moment vytvoii virtualni linii (virtual wire) z vychoziho bodu do
bodu, na némz je momentaln¢ kurzor. Tato linie predstavuje nejkrat§i moznou cestu

mezi témito body sledujici pfitom hranice objektl na obrazku. Nazornou ukazku prace

algoritmu livewire predstavuje Obr. 5-1.

o

Bod B

Obr. 5-1: Ukazka algoritmu livewire (pfevzato z [11]).

Algoritmus livewire postupuje tak, ze nejdfive na obraz pouzije Sobeluv filtr
detekce hran. Obraz vznikly konvoluci filtrovaného a origindlniho obrazu poté jasné
ukazuje hrany objektd tim, Ze je zvyrazni (zvysi jejich jasové hodnoty v obrazové
matici). Sobeliv filtr je anizotropni operator pro detekci hran v monochromatickém

obrazku. Ve své zakladni podobé detekuje hrany pouze v horizontalnim, nebo ve
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vertikdlnim sméru. V ukazce je ovSem pouzita funkce implementovand do programu
matlab, kde tento operator detekuje oba druhy hran, pokud nenastavime jinak. Tato
metoda zvyraziiuje oblasti tam, kde je zména jasovych hodnot nejvyssi. Jak vidime

na Obr. 5-2, neni tato metoda pfili$ citlivd na Sum a také celkem dobie detekuje hrany.

Obr. 5-2: Sobeluv detektor hran.

Matematicky funguje Sobeltv filtr tak, Ze piivodni obraz nasobi urcitou konvoluéni
matici neboli maskou filtru. Jedna se vétSinou o matici o rozmérech 3x3, kterou filtr
pouzije na kazdy pixel piivodniho obrazu, aby vytvoftil vysledny obraz. Princip je vidét
na Obr. 5-3. Kazdy pixel ptivodniho obrazu a 8 pixell z jeho nejblizsiho okoli se zde
nasobi Cisly v konvoluéni masce. Nakonec se sectou a vyjde hodnota pixelu nového
vysledného obrazu. U obrazovych filtrii jsou nékteré hodnoty masky zaporné, takze
nevychazi nesmyslna Cisla. Jak bylo jiz uvedeno, Sobeliv filtr je anizotropni, proto
musime pro detekci hran ve vSech smérech pouzit dvé konvolu¢ni masky za sebou.

Jejich tvar je nasledujici:

1 2 1
0 0 0
-1 -2 -1
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Obr. 5-3: Princip ¢innosti filtru (pfevzato z [14]).
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Pro nalezeni nejkratsi cesty z bodu A do B (z anchor ke kurzoru) pouziva livewire

Dijkstritv algoritmus. Jedna se o takzvany lowest-cost-path algoritmus, hleda trasu tak,

ze prifadi kazdému pixelu obrazku uréitou hodnotu cost, pfi¢emz hrany detekované

v predchozi fazi maji tuto hodnotu cost nizsi, nez ostatni pixely. Cim je pixel blize

hrang, tim ma nizsi hodnotu cost. Nakonec secte cost vSech pixelti na vSech moznych

cestach zbodu A do bodu B a za nejlepsi cestu zvoli tu, kterd ma nejnizsi celkovy

soucet hodnot cost.

Zdroje [9],[10],[11],[14].
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5.1.2 Watershed

Watershed, neboli zaplava, je algoritmus na segmentaci obrazu, ktery vyuziva

pon¢kud odlisny ptistup ke zdrojovym datim, nez vétSina ostatnich hranovych

detektorti. Princip spociva v tom, ze algoritmus nejdiive ze zdrojového obrazu vytvori

reliéf. Klasickou matici hodnot jasu obrazu pirevede do 3D grafu tak, ze hodnota jasu

pixelu na danych soufadnicich predstavuje vysku terénu reliéfu na identickych

soufadnicich. Vzniknou nam kopce tam, kde je hodnota jasu obrazu vysoka a niziny

tam, kde je obraz tmavsi. Nakonec se model reliéfu necha zaplavovat pomyslnou vodou.

Ta stoupa postupné od nejnizsich poloh terénu az po nejvyssi a zaplavuje rovnoméerné

reliéf, tim padem zacnou v nizinach vznikat jezera. Jakmile hladina stoupne tak, ze se

dvé nebo vice sousednich jezer spoji v jedno, algoritmus v misté spojeni detekuje hranu.

Postup je ndzorné€ ukazan v tabulceTabulka 5-1 na 2D reliéfu.

Tabulka 5-1: Princip algoritmu watershed.

Nejprve se vytvoii model reliéefu.
Vertikdlni osa, nebo také vyska terénu,
predstavuje hodnotu jasu v daném misté
obrazu. Horizontdlni osa je soufadnice
pixelu, vtomto ptipadé¢ analyzujeme
pouze vektor jasovych hodnot.

Zacneme se zaplavovanim od

A

vytvori jezera A, B a C.

Jak hladina stoupd, jezero A a B se
spoji. V misté, kde se ob& hladiny poprvé
dotkly, algoritmus detekuje prvni hranu

().

A+B+C

>

+

@
(9]

S dal$im stoupanim globalni hladiny
vody se spoji s ostatnimi 1 hladina jezera

C. V mistg, kde se tak stalo, je detekovana
dalsi hrana (2).

Zdroj [12] a [13].
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5.1.3 Polygonal Region of Interest

Jednd se o alternativu k automatickym, nebo semiautomatickym segmentacnim
metodam. Jelikoz existuji pfipady, kdy tyto metody nedovedou piesné urcit oblast,
kterou maji segmentovat, musime se za téchto okolnosti uchylit k ryze manuélni selekci
casti obrazu. Na druhou stranu ma tato metoda nesporné vyhody v tom, ze si uzivatel
sam piesné ohrani¢i oblast, kterou chce analyzovat. Pro tuto metodu hovofi jesté dalsi
fakt, a sice ze pii analyze v mediciné nemohou byt znalosti zkuSenych I1ékatd

v soucasné dob€ pln¢€ nahrazeny zadnym automatizovanym systémem.

V MATLABu je ktomuto ucelu pouZita funkce roipoly. V momenté, kdy ji
zavolame, prepne se na aktudlni figure a zobrazi kurzor pro zadavani bodi. Pomoci
mysi rucné zvolime libovolny pocet bodli na obrazku, jez budou slouzit jako ohraniceni
nami vybrané oblasti. Nakonec stiskneme enter nebo pomoci pravého tlacitka zadavani
ukon¢ime, automaticky se spoji pfimkou vSechny nami vybrané body a funkce vytvori
novou matici se shodnymi rozméry, jako ma matice obrazova. Tato nova matice bude
naplnéna pouze logickymi hodnotami a to tak, Ze nami vybranou oblast piedstavuji
logické jedniCky, zbytek obrazku logické nuly. Vznikne tak maska, kterou poté staci
obrazy nasobit, abychom dostali pouze pozadovanou vybranou oblast. Ptiklad vstupu a

vystupu funkce roipoly ukazuje Obr. 5-4.

ROI tool Polygon
pointer vertices

Obr. 5-4: Ukazka funkce roipoly.
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5.1.4 Segmentace modelem

Mezi dalsi postupy automatické segmentace patii segmentace modelem. Zakladni
myslenka tohoto postupu je takova, Ze bychom nami analyzovany snimek napiiklad
lidského mozku porovnavali s ur¢itym béZznym modelem. Tento model by predstavoval
obraz normalniho zdravého lidského mozku a pfi porovnani by tak byly vidét vSechny
odchylky ndmi analyzovaného snimku od normalu. Tento postup ma ovSem jednu
obrovskou nevyhodu, museli bychom totiz na vytvofeni tohoto modelu normalniho
zdravého mozku pouzit obrovské mnozstvi dat od vysokého poctu riznych lidi. Navic
bychom museli mit model pro rizné vékové skupiny i pro obé pohlavi. I tak by pri
segmentaci abnormalit musel asistovat zkuSeny odbornik, protoze ne vSechny odchylky
od normalu jsou nezadouci a problematické. Jedna se tak pouze o teoreticky postup,

ktery v ptipadé této diplomové prace rozhodné nemohl byt pouzit.

5.2  Registrace obrazu

Abychom mohli analyzovat perfuzni snimky, musime nejdiive z databaze obrazli
vybrat ty, které nas zajimaji. Pro jednu vrstvu snimaného modelu, naptiklad lidského
mozku, existuje v jedné DICOM databazi mnoho snimkd. V nasem ptipad€ nds zajima
vybér jednoho T; snimku pro pozadovanou vrstvu modelu a pfitfazeni vSech perfuznich
snimktli, které nalezi do stejné prostorové vrstvy. Tento vybér se provede podle
casového razitka kazdého snimku a je popsan v jiné kapitole prace. Dal§im krokem poté
bude registrace obrazu, referencni T, obraz je zpravidla pofizen v naprosto odliSném
rozliSeni a jiném cCase, nez perfuzni snimky. Z toho vyplyvaji hned dva problémy. Prvni
znich je ten, ze MATLAB pracuje s maticovym vyjadienim obrazl, takze stejné
soufadnice ur¢ené pro obraz s jednim rozliSenim znamenaji pro program uplné jiné
soufadnice pro obraz pofizeny v jiném rozliSeni. Druhym problémem je to, Ze poloha
pacienta se mize béhem potizovani obrazii ménit a urcita oblast tkdn€ ma tim padem na

ruznych snimcich riiznou polohu.

Zménu rozliSeni mizeme kompenzovat algoritmem, ktery vsSechny ukladané
soufadnice porovnava s aktuadlnim rozliSenim snimku a ukladd je v procentech
maximalnich moZnych hodnot. Abychom zajistili plnou funkEnost, musime toto

porovnani ud¢lat zvlast’ pro ob¢ osy a algoritmus pouzit pti kazdém cteni ¢i zapisovani
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hodnot v téch piipadech, kdy soufadnice ptenaSime z T; snimkG na perfuzni nebo

naopak.

Prostorova registrace obrazu proti zmén¢ polohy pacienta je uz ponékud slozitéjsi
ukol. Vyzaduje metodu, ktera je schopnd detekovat, jestli se viibec pacient pohnul,
ptipadné provést korekci. Nabizi se vyuzit jeden ze zplsobd popsanych v kapitole o
segmentaci a pak jednoduse obraz posunout, jenze tato cesta neni proveditelnd kvili
tomu, ze T, a perfuzni snimky jsou provedeny odliSnymi snimkovacimi metodami, jsou
na né¢ pouzity odlisné pulzni sekvence a rizné doby EchoTime. Tim padem kazda
metoda zobrazuje na snimku tkané jinak. Ty, které byly na T; dobie patrné, na
perfuznich nemusime viibec rozeznat a naopak, takze pro automatizovany rozpoznavaci
systém se budou jevit jako dva naprosto rozdilné snimky. Nastésti tento problém
v podstaté nemusime feSit. Pfi snimkovani je totiz pacient v klidu, a pokud vznikne
néjaka odchylka jeho pohybem, neni vétSi, nez nckolik milimetrii a na perfuznich
snimcich se neprojevi. Je to proto, ze tyto snimky zpravidla maji mnohem mensi
rozliSeni nez T snimky a na jeden pixel obrazu pfipada mnohem vétsi plocha tkané. Na
Obr. 5-5 vidime, ze pro urCeni stejnych prostorovych soufadnic na dvou obrazcich
rizného typu a rozliSeni ndm staci provést pouze procentudlni pfepocet podle poméru
rozliSeni. Na T1 snimek s rozliSenim 256x256 pixelt jsme vynesli soufadnice a promitli

je na perfuzni snimek o rozliSeni 64x64 pixeld.

78mm

Obr. 5-5: Ukazka piepoc¢tu souradnic na obrazcich o rizném rozliseni.
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5.3  Vypocet perfuznich parametru

V nasledujici kapitole bude popsan vypocet parametri pouzivanych pii analyze
snimkl perfuzni magnetické rezonance. Kromé samotnych snimkii budou k analyze
potieba jest¢ dalsi data souvisejici se snimkovanim, bez kterych by nebyl vypocet
mozny. Jsou to informace o pozici analyzovaného nadoru, informace o pozici arterie
privadéjici krev do mozku, pifesnd funkce definujici vstfikovani kontrastni latky
v z&vislosti na Case a nakonec parametr TE, neboli EchoTime pouZzity pii pofizovani
snimktli. Za ptedpokladu, ze je nador na snimcich dobfe rozpoznatelny a pouzili jsme
k jeho lokalizaci jednu ze segmentac¢nich metod, miiZzeme se obejit bez informace o jeho
pozici a ur€it ji sami. Popis téchto metod je v kapitole segmentacni metody. Na
nasledujicim obrazku je vidét, jak pfi vypoctu parametrii postupovat, pricemz hlavnimi
parametry, které chceme urcit, jsou CBV (cerebral blood volume) a MTT (mean

transition time).

S’l Cl Cl‘
—> —>
EPI time time
CBF.R
 —
s, Cs
m—
time time

Obr. 5-6: Vypocet perfuznich parametrti (ptevzato z [2]).

Obr. 5-6 nazorn¢ ukazuje pfistup, pii kterém pocitame CBV a MTT pro cely
mozek. Postup lze aplikovat také pouze na omezenou ¢ast snimku, naptiklad nador, a
vypocet se nam vyrazn¢ zrychli. Nejdiive musime provést selekci spravnych EPI (Echo-
planar imaging) snimki. Je nutné vybrat snimky pouze v fezu, ktery chceme analyzovat
a seradit je za sebe podle Casu jejich potizeni, v DICOM standardu ho najdeme jako

TriggerTime. Dostaneme tak zavislost jasu na Case SI(z) kazdého pixelu obrazu (pfi
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analyze pouze omezené oblasti nam postaci 1 jeden pixel nebo primér hodnot urcité
oblasti). Podle rovnice (5-1) vypocitame C,, coz je zavislost koncentrace kontrastni latky
v dané oblasti na case.

— 3 .
C(t) = ~Ing o7 (5-1)

Konstanta x se voli podle druhu zkoumané tkané, pouzité kontrastni latce, pulzni
sekvenci 1 sile magnetického pole. S(?) a S(0) je intenzita signalu v Case ¢ a v Case pred
aplikaci kontrastni latky a 7E je parametr EchoTime pouZity pfi pofizovani snimki.
Jako jednotka této veliCiny se uvadi arbitrary unit (a. u.), coz je relativni jednotka
udavajici pomér aktualni hodnoty k jisté referen¢ni hodnoté, predem definované na
zaklad¢ experimentil. ZvySena intenzita v dobé pratoku kontrastni latky je na obrazku

jasng patrna.

Parametr C, se vypocita naprosto stejnym zpusobem, jako C; s tim rozdilem, ze
jako vychozi oblast se zdrojovymi daty je vybrana pouze arterie, kterou piichazi do

mozku krev.

Pokud jsme jako zdrojova data zvolili cely snimek a ne pouze jeho ¢ast, mizeme
vytvofit CBV mapu snimku tak, ze pro kazdy pixel vypocteme parametr CBV a
vyneseme jako obrazovou matici, kde pouzijeme pro zobrazeni barevnou mapu zvanou
Jet. Piiklad takové CBV mapy vidime na Obr. 5-8 s tim, Ze tmav¢ Cervend oblast znaci
vyskyt nddoru. Barevna mapa Jet je na Obr. 5-7, nejmensi hodnoty jsou zndzornény
modfe, nejvetsi Cervené. CBV vypocitame jako pomér integralt z funkci C; a C, podle

rovnice (5-2).

I, cetat

CBV =%
Jo Ca(®)at

(5-2)
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min

Obr. 5-7: Barevna mapa Jet.

Obr. 5-8: CBV mapa.

Pro stanoveni parametru CBF (cerebral blood flow) potifebujeme znat rezidudlni
funkci R(?). Tato funkce v podstaté sleduje obsah kontrastni latky v krevnim obé&hu
v z&vislosti na ¢ase. Na zacatku méfeni nabyva maximalni hodnoty 1 a postupem casu
se snizuje az na 0, takze plati R(0)=1 a R(w0)=0. Za piedpokladu, Ze intervaly mezi

perfuznimi snimky jsou konstantni, vypocitaime CBF dekonvoluci C;a C,, nebot plati:

Ce(t) = CBFAt{C,(t) ® R(t)} (5-3)

a
Ce(t1) Ca(t1) 0 . 0 R(t1)
D) | _ cpppg| Gt CaltD O R(t2) (5.4)
Ce(tN) Co(tN) Co(tN—1) .. Cu(t1)/ \R(tN)
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Posledni parametr MTT se nakonec urc¢i jako pomér mezi CBV a CBF podle

rovnice (5-5).

MTT =22 (5.5)
CBF

V ptedchozich kapitolach byl také zminiovan parametr rtCBV. Ten vychazi z CBV a
vznikne tak, Ze se pivodni kiivky intenzity jasovych signali upravi pomoci gamma-
variate funkce na tvar, ktery je vidét na Obr. 5-6. V praxi se setkdme prevazné s rCBV.
Malokdy se totiz stane, Ze vystup z méficiho piistroje bude mit pozadovany charakter,
vétsinou se objevi chyby offsetu nebo se projevi velkou mérou Sum do takové miry, ze
je potieba vstupni data upravit a nezddouci hodnoty nepotiebné pro samotné meéteni

odfiltrovat.

Zdroje [7],[3].[2].
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6 IMPLEMENTACE

6.1 MATLAB skript

6.1.1 RozloZeni a funkce GUI
Skript do programu MATLAB byl kvili pohodli uZivatele feSen pomoci

grafického rozhrani, zkracené¢ také GUI. Toto GUI vidime na Obr. 6-1.

L - - - T 11 T s ™ R

— T =nimk: Perfuzni snitik:
78mm
Nati T1 snimky Nati perfuzni snimky
Pocet obrazkd: 2 Pocet dorazid: 1800
Seznam T obrézid Seznam perfuznich obrazk:
IDICOMIM_0001 &

Ohranieni [DICONMINM_D002
IDICOMIN_D003

[DICOMIM D004

Zuolt oblast [DICONIM_0005
[DICONIM_0006

Zobraz ohlast [DICONIM_D007
= [DICOMIM_0008
Sines chias [DICGMNM_0009

I

Pouze pomocna ohraniger. [DICOMIM 0010
Vhodna pro srovndvén [DICOMINM_0011
rilzjeh snimkd, nemail [DICOMIM 0012
#Adnou analytickau funkai DICOMuM_0013

OMIN 0014 [DICOMIM_0158

[DICOMIM_0015 [DICOMIM_0159

[DICOMIN_0016 <| | [pcomm oo i
et IPuconu e
Fogel fezl. 22 Poget rezit30
Faiet intervall:o0
VytvoF 3D model
Népaved

Z T snimki zvolte fez, na kterém je nador a stiskndte tladitko "Vyher oblast nadon”

Pomoci kurzoru mysi zvolte ohlast nadoru a poté pravim tlacitkem fvolba “create mask") neha dvojklikem vyhir
ukongete.

Zobrazi se pribéh koncentrace kantrastni 1atky v Ease ve zvolené oblasti, takzvand Ct funkce

Vigstnosti él ik — Perfuzni il
Wickh: 255 PrilhEh perfuze v Gase:

: SliceLocation:78 =
Height: 256 - =
Eitheplhu SiceThickness:5 [ Zobraz perfuzni sekvencia CBV mapu |

Frotocolame: TIv_SE CLEAR

ColorType: grayscals _
BtsAlocatedtts T Vyber oblast nédoru
BitsStorsd 12 EchoTime:15

HighBit:11 yber referengni oblast

Rows:256

| Columns:258 \iypoiie] parametry

Obr. 6-1: GUL

Okno grafického rozhrani se sestava z nékolika oblasti. Ta nejvétsi a nejvyraznéjsi
je okno pro zobrazovani snimkl a grafii a pro zachovani piehlednosti se nasledujici

snimek vzdy prekresli pres ten dosavadni.

Dalsim oknem je oblast pro zobrazovani informaci o aktualnim snimku, viz Obr.
6-2. Po vykresleni libovolného DICOM snimku se v ném zobrazuji nékteré informace
extrahované z hlavicky obrazku. V nasem ptipadé€ to jsou informace, jez byly relevantni
pii tvorbé a ladéni programu. Pro uzivatele budou nejspiSe zajimava pouze data

v pravém sloupci.
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— Ylastnosti zobrazovaného snimku

iWickth: 64 . .
Height: 64 Slicelocation:0

BitDepth:12 SliceThickness3.5

ColorType: grayscale Protocoltame: sPRESTO KL 1:5ml
BitzAllocated: 16 TriggerTime: 14657
Bit=Stored:12 EchioTime: 23172

HighBit:11

Rowes: 64

Columnz: 64

Obr. 6-2: Vlastnosti snimku.

Dalsim oknem, které nema pii samotné perfuzni analyze v podstaté zadnou funkci,
je okno s ohrani¢enimi. Miizeme ho vidét na Obr. 6-3 a slouzi k tomu, abychom mohli
na snimku oznacit urcitou oblast. Jeden zpisob vyuziti je v pfipadé prezentaci snimku
dalSim osobam, ¢i tvorbé vizualnich zdznami a druhy tcel této sady funkci je ten, Ze si
ozna¢ime jistou oblast na T snimku a nechame si ohranieni zobrazit na perfuznim
snimku. Pokud tato ohraniceni znazornuji na obou snimcich stejnou oblast, vime, Ze se

pacient v pribéhu snimkovani nepohnul a nemusime fesit registraci obrazi.

— Dhraniceni

| Zvolit oblast |

| Zobraz oblast |

| Smaz oblast |

Pouze pomocna ohraniceni.
Whodnd pro srovndyani
rizmych snimkd, nemsji

Fadnou analytickou funkci.

Obr. 6-3: Okno s ohranié¢enimi.

Posledni okno v uzivatelském rozhrani, které neobsahuje zadné analytické
prostiedky, je oblast s napovédou, Obr. 6-4. Zde se zobrazuji pokyny pro uzivatele

usnadiujici praci s programem.
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MapowEda

Z T snimki zvolte fez, na kterém je nador a stisknéte tlagitko "Wyber oblast nadoru”.

Pomoci kurzaoru mySi zvolte oblast nadoru a poté pravym tlagitkem (volba "create mask™) nebo dvajklikem wybér
ukoncete.

Zobrazi se prlbéh koncentrace kontrastni [4tky v £ase ve zvolenéd oblasti, takzvans Ct funkce.

Obr. 6-4: Oblast napovedy.

6.1.2 Proces analyzy snimkii
Ihned po spusténi skriptu se zobrazi prazdné GUI a v ndpovédé bude vyzva

k selekci T snimkd. Pro selekci a zobrazeni téchto snimkt slouzi okno na Obr. 6-5.

— T =nimky

Madti T1 snimky

Podet obrdzk; 22

Seznam T obrazk;

DIC M _000 r
DIC O _0002
DICOmM_0003
DICCmM_0004
DIC O _0005
DICOmM_0008
DICCmM_0007
DICOnM_0005
DICOmM_0009
DICOmMM_0010
DICCnM_0011
DICOmM_0012
DICOmuM_0013
DICOnuUM_0014
DICOmMUM_0015

DICOMIM_001 6
DUl Cikdiikd 004 T

Pocet Fezli22

m

Obr. 6-5: Okno s T snimky.

Po kliknuti na tlacitko se objevi klasicky formulat systému Windows pro zvoleni
cilového adresate (Obr. 6-6). Timto adresafem je ten, kde je umistén soubor
DICOMDIR a slozka s nazvem DICOM, v niz jsou jednotlivé snimky. Program poté
ptistoupi k analyze souboru DICOMDIR, aby mohl nacist informace o jednotlivych
sériich a uzivatel mohl zvolit tu spravnou, vétSinou T, nebo T, sekvenci. Jednotlivé

série skript vypise pod sebe a volime je podle poctu snimkt, viz obrazek Obr. 6-7. Je
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pravidlem, Ze T série mivaji nckolikanasobné niz8i pocet snimki, neZz perfuzni
sekvence. Na obrazku bylo jméno pacienta zdamérn¢ zakryto.
Pokud dany DICOMDIR soubor nacitdime poprvé, program ve stejné slozce vytvori

vlastni soubor s vybérem relevantnich informaci z tohoto souboru. Vyrazné to poté

urychli jeho kazdé¢ dalsi nacitani.

Browse For Folder ﬁ

Select DICOMDIR folder

Bl Desktop -
* = Libraries
ﬂa- Homegroup
» A Nabokow

> /M Computer
>‘¢h MNetwork

m

4 | Diplomka
» 1. Config
. DICOMDumper
. Imagel
. Moje GUI
. Obrazky diplomka
4| || SADA DICOM SOUBORD
. DICOM

Folder: SADA DICOM SOUBCRUO I

o) (o)

Obr. 6-6: Formulaft pro volbu slozky.

35



FIY Cicmmnmrn s
B DICOMDIR info | B [

- MR, Seri T, StudyDesc: mr.mozek perfuze, Mumber of Images: 22
FR, SeriesDescr: | StudyDesc: mr.mozek perfuze, Number of Images: 0
MR, SeriesDescr: , StudyDesc: mr.mozek perfuze, Number of Images; 22
MR, SeriesDescr: , StudyDesc: mr.mozek perfuze, Number of Images; 45
MR, SeriesDescr: , StudyDesc: mr.mozek perfuze, Mumber of Images: 24
MR, SerizsDescr: | StudyDesc: mr.mozek perfuze, Number of Images: 24
MR, SeriesDesc: | StudyDesc: mr.mozek perfuze, Mumber of Images: 1500

ooms | [ o ]

Obr. 6-7: Ptehled DICOM sérii.

Po nacteni T snimkl se zaplni okno se seznamem nazva téchto obrazkt. Nazvy
nam nic nefeknou, ale po kliknuti na dany ndzev v seznamu se zvoleny obrdzek zobrazi
a vypiSe se i zlomek informaci, jez mad ulozené ve své hlavicce. Byva pravidlem, ze
snimky budou sefazeny podle jednotlivych fezi. Nezalezi na tom, jestli bude snimek T,
nebo T,, nebo dokonce 1 jiny, slouzi totiZ jen pro zaméfeni nadoru. Pro samotnou

analyzu slouzi snimky perfuzni.

Stejny postup opakujeme 1 pro perfuzni snimky, které obdobné nacteme do
ptislusného okna. V seznamu sérii je pozname podle toho, Ze je jich nejvice. Tyto jiz
budou sefazeny jinak, nejdiive budou vsechny snimky jednoho fezu ve vSech ¢asech od
nuly a az po nich stejnym zpiisobem dalsi fez. Obdobné si kliknutim do seznamu

perfuznich snimkt mizeme vybrané obrazky zobrazit.

Abychom mohli provést analyzu snimkli, musime si pfifadit pfislusné perfuzni
snimky k jednotlivym T snimkim. Ob¢ série maji zpravidla rozdilny pocet fezl, rizné

rozliSeni snimku a rtznou tloustku fezu. Tyto informace jiz v DICOMDIR souboru
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nenajdeme, takZe musime jednotlivé snimky nacist a urcit jednoznacné jejich pozici
v prostoru 1 Case. Ktomu slouzi tlacitko “Vytvor 3D model”. Tato procedura trva
nékolik minut a ¢as potiebny k vypoctu zavisi velkou mérou na rychlosti procesoru
pocitace. Po provedeni funkce se pod kazdym seznamem zobrazi pocet fezll a v piipadé

perfuznich snimkt 1 pocet ¢ast pro kazdy fez.

Kdyz je model sestaveny, mizeme jiz pristoupit k analytickym funkcim. Projdeme
seznam T snimkd a nalezneme ten, na kterém je nejlépe vidét nador. Mizeme si
vSimnout, ze ted’ po sestaveni modelu se jiz u kazdého snimku zobrazuje i vzdalenost
fezu od referencni nuly. Pfiklad takového snimku mozku s nadorem piedstavuje Obr.

6-8.

78mm

Obr. 6-8: T snimek s nadorem.
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Analytické funkce se nachazi v okné¢ "Perfuzni analyza”. Nejprve stiskneme
tlacitko "Zobraz perfuzni sekvenci a CBV mapu”, skript béhem nékolika vtefin zobrazi
postupné perfuzni snimky pro vSechny ¢asy od nuly az po posledni snimek daného fezu
a vypisi se do seznamu “Pritb¢h perfuze v Case”, odkud je mizeme zobrazit tim, Ze na né
klikneme. Poté, béhem doby zavislé na rozliSeni snimku, zobrazi CBV mapu pro dany

fez (Obr. 6-9). Oblast nadoru je na ni vyznacena tmavé cervenou barvou.

Obr. 6-9: CBV mapa s nadorem.

Dalsim krokem je vypocet zbylych parametrii. Nejprve opét zvolime v seznamu
T snimka tu vrstvu, na které je naddor nejzietelnéjsi. Stiskneme tlacitko “Vyber oblast
nadoru” a aktivujeme tim ndstroj pro ru¢ni vybér oblasti. Pomoci libovolného poctu

bodii ohrani¢ime oblast nadoru, ze které chceme parametry pocitat a vybér ukoncime
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bud’to dvojklikem na prvni zvoleny bod, nebo pfikazem “"Create Mask™ Ten najdeme
v kontextové nabidce vyvolané pravym tlacitkem mysSi. Vybér oblasti tumoru

znazornuje Obr. 6-10.

78mm

Obr. 6-10: Vybér oblasti nadoru.

Jakmile dokon¢ime vybér oblasti, ihned se misto obrazku zobrazi graf zavislosti
koncentrace kontrastni latky na Case, viz Obr. 6-11. Této funkei se také fika funkce Ct a
je popsana v kapitole 5.3. Na ose x jsou ¢asové vzorky, jejich pocet zavisi na poctu
casovych intervali v kazdém fezu perfuznich snimkt. Na ose y jsou takzvané arbitrary
units, jednotky zavislé na parametrech ur¢enych experimentalné. Tato prace bohuzel
experimentalni vyzkum nezahrnuje, coz znamena, ze vypocet bude probihat jen

orientacné, i kdyZz podle vzorcti na urceni perfuznich parametrt.
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Casové vzorky

Obr. 6-11:Graf funkce Ct.

Nasledné zvolime ze seznamu T snimka ten, ze kterého 1ze urcit arteridlni funkci
Ca. To znamena snimek, na kterém je vidét ptivod krve a kontrastni latky do mozku. Po
stisku tlacitka "Vyber referencni oblast™ zvolime tuto oblast obdobné, jako to bylo u
oblasti s nddorem. Nasledn¢ se zobrazi stejny graf jako v predchozim ptipadé, ovSem
tentokrat s Ca funkci. Volbu referen¢ni oblasti a graf funkce Ca ukazuji obrazky Obr.
6-12 a Obr. 6-13.
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Obr. 6-12: Volba referen¢ni oblasti.
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Obr. 6-13: Graf funkce Ca.

Nyni uZ ma program vSechna potiebnd data pro vypocet zbylych perfuznich
parametrii. Vypocty probihaji podle rovnic uvedenych v kapitole 5.3 a vysledky jsou
vypsany vpravo vedle tlacitek do okna perfuzni analyzy, jako je to na Obr. 6-14. Pokud
chceme i navzdory vSem neupiesnénym proménnym interpretovat vysledek, mizeme

tak ucinit porovnanim vysledku CBV s hodnotami v tabulce Tabulka 3-1.
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— Perfuzni analyza

Prikéh perfuze v tase:

| Zohraz perfuzni sekvenci a CBY mapu |

| Wyber oblast nadoru |

CEV:0 59603 Casd
CEF:7 5664 Cass

| Vyber referenéni oblast | MTT:0.078773 Casf
Cas7

Casd

[ ypo&itej paramatry H Casd

Obr. 6-14: Vysledky perfuzni analyzy.

6.1.3 Univerzalnost skriptu

Pro demonstraci faktu, ze skript si dovede poradit s jakoukoliv DICOM sadou
snimkt, na Obr. 6-15 a Obr. 6-16 najdeme T snimek a CBV mapu fezu patefi. Perfuzni
parametry v tomto piipadé pocitdny nebudou kvili nedostatku informaci o pozici

referencni oblasti, kterd ma znazoriiovat vstup kontrastni latky.

27mm

Obr. 6-15: Rez patefi.
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Obr. 6-16: CBV mapa pateie.

Na prikladu patete je dobie vidét, které organy jsou ovlivnény pritokem krve.
Tam, kde je pritok krve tkdni téméf neménny a perfuzi neovlivnény se barvy na CBV
map¢ blizi modrému spektru. To vidime napiiklad u kosti, chrupavek a tvrdych tkani.
Naopak u dobie prokrvenych organii, tam, kam se kontrastni latka dostala ve velkém
mnozstvi, tam se spektrum bliZi k barvé cervené. Jedna se o mekké tkané dutiny hrudni

a brisni.
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6.2 Alternativa Kk MATLABu

6.2.1 Volba ImageJ

Jako alternativa ke skriptu v programu MATLAB se nabizi napiiklad program
ImageJ. Sdm o sob¢ nabizi velkou skalu prostiedkli pro zpracovani obrazu, od nastroji
pro analyzu obrazu, ptfes zastup riznych filtri aZ po funkce pro transformaci obrazu.
Také dovede bez problému oteviit format DICOM, jenz vyuzivaji tomografy pfi

ukladani snimku na datova média.

V této kapitole bude uveden pouze jednoduchy plugin do programu Imagel, jehoz
cilem je pouze demonstrovat potencial této aplikace pro vyuziti v obrazové analyze a
predvést postup tvorby vlastniho pluginu. Plugin chapejme jako program psany
v programovacim jazyce Java, ktery bézi jako soucast hlavniho programu Imagel.
Muzeme v ném vyuzivat funkce jiz zavedené v Imagel, nebo definovat své vlastni a
pomiize nam tam, kde makro (posloupnost pevné danych ptikazll) jiz nevyhovuje a

prace pomoci zékladnich funkci Imagel je pfili§ zdlouhava a slozita.

Informace Cerpany z [6].

6.2.2 Kod pluginu

Jako zakladni struktura byla pouZita stavba Plugin Frame, ktera umoziuje vytvofit
okno v grafickém rozhrani. Zde je priklad takového pluginu, do jehoz té&la poté

vkladame funkce a prvky grafického rozhrani:

import ij.*;

import ij.process.*;

import ij.gui.*;

import java.awt.*;

import ij.plugin.frame.*;

public class Plugin Frame extends PlugInFrame ({

public Plugin Frame() {
super ("Plugin Frame") ;

/** VLASTNI PRIKAZY */

pack() ;
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GUI.center(this);
show () ;

Ve vytvoreném pluginu je napsano nékolik demonstrativnich funkci, jez mayji
ukazat moznosti Image] a postup tvorby plugint. Jeho cely zdrojovy kod najdeme

v ptilohach na konci tohoto dokumentu a jeho vzhled zndzoriiuje Obr. 6-17.

- "
¢ Imagel =a|m—

File Edit Image Process Analyze Plugins Window Help

B ojzo| <4+ NA|Q 0| 2@ 7] 4]s] | ||
Angle tool
(4 Test (=[@] = |
Reset |  inwet | Lignten | Darken |
ZoomIn | Smooth | Sharpen | FindEdgesl
Threshold | AddNoise |  Median |

Obr. 6-17: Grafické rozhrani programu ImageJ a vytvoreného pluginu.
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7 ZAVER

Obor perfuzniho zobrazovani je velmi komplexni a rychle se rozvijejici odvétvi,
u kter¢ho se vyzkum klasifikacnich algoritmi da provadét pouze v ndvaznosti na
experimenty a vyzaduje jejich zpétnou vazbu. I pfes to se mi v diplomové praci podaftilo
vytvotit podle zadani skript v programu MATLAB, ktery provede analyzu perfuznich
snimkt a zobrazi vysledek, podle kterého se da nador klasifikovat. Samoziejmé k tomu
potiebuje i znalosti parametrti, jako je konstanta « a rezidualni funkce. Ty se urcuji nebo
odhaduji na zaklad¢ zkuSenosti a experimentl, a jelikoz jsem jejich hodnoty nem¢l
k dispozici, je vysledek spocteny mym skriptem spiSe demonstrativni. Tvofi ovSem
dobry zéklad pro dalsi praci a v rukou nékoho, kdo ma s t€émito parametry zkuSenosti, se

mize stat 1 pouZitelnym néstrojem v oblasti analyzy v mediciné.

Vytvoreny skript je slozen ze sedmi dil¢ich souborti typu M-file a dohromady
predstavuje bezmala tisic fadkl kodu. To je také divod, pro¢ neni kéd uveden v piiloze,
ale nalezneme jej pouze na piilozeném kompaktnim disku. Kvuli velké vypocetni
naro¢nosti nékterych funkci se doba potfebna na analyzu jednoho tumoru pohybuje
v fadu nekolika minut. Tato nevyhoda je ovSem kompenzovana univerzalnosti skriptu,
dovede si totiz poradit s libovolnymi DICOM soubory a tak mliZze byt pouZzit také jako
obyc¢ejny prohlize¢ DICOM obrazki.

Soucésti zadani prace bylo i analyzovat sadu snimkt piedstavujicich perfuzi
mozku. Kvuli ochran¢ osobnich udaji bohuzel tato sada nemlze byt piilozena
k diplomové praci, nicméné jeji analyza probéhla v rdimci moznosti uspésné, a pokud
program vypocital parametr CBV spravné, jednalo se o Abscess s hodnotou CBV
ptiblizn€ 0,6. V ramci moznosti znamena, ze nebyly k dispozici informace o konstanté
K, rezidudlni funkce musela byt odhadnuta, nemél jsem soufadnice potiebné pro uréeni
arterialni funkce a na zavér bohuzel chybéla i biopsie pripadu, podle které by se dal
porovnat vysledek vypocitany skriptem se skutecnosti. Tento skript sice nemohl piijit
s jednozna¢nym vysledkem, ale urcité prispél k objasnéni principti a vztahti, podle
kterych se perfuzni analyza pocita, objasnil zplisob ¢teni informaci standardu DICOM a

ptipravil tak zaklad pro dalsi zkoumani v této perspektivni oblasti.

V oblasti mediciny se ovSem program MATLAB nijak casto neuziva a tak je

skript vytvofeny v ramci této prace zatim jenom zdroj informaci a zakladni kdmen pro

47



techniky zabyvajici se danou problematikou. Jako jeden z dalSich navazujicich krokt se
tedy objevuje prepis skriptu do jiného programovaciho jazyka a vytvofeni tak
multiplatformniho programu pouzitelného v redlném nasazeni v medicingé. Tento piepis
by mohl vypadat napiiklad jako plugin do programu Imagel. Pro lékafe je to jisté
uzivatelsky vstficnéjsi systém a jeho vyhody a potencidl jsou popsany v pfedchozi

kapitole.

Doufam, ze moje diplomova prace bude piedstavovat alespon nepatrny piinos
pro oblast pocitacové analyzy perfuznich snimkii. At uz to bude kvili osvétleni
problematiky vypoctu perfuznich parametra, kvili postupu ¢teni informaci ze souborti
DICOM anebo kvuli skriptu demonstrujicimu moznosti programu MATLAB v oblasti

perfuzni analyzy.
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SEZNAM ZKRATEK

MR Magnetické rezonance

MRT Magnetické rezonan¢ni tomografie

TR Time to repeat

TE Time to echo

DSC-MRI Dynamic susceptibility contrast-enhanced magnetic rezonation
imaging

PET 18F-fluorodeoxyglucose positron emission tomography

fMRI functional magnetic resonation imaging

MRS MR spectroscopy

DWI diffusion-weighted imaging

PWI perfusion-weighted imaging

rCBV relative cerebral blood volume

DICOM Digital imaging and communications in medicine

CBV cerebral blood volume

CBF cerebral blood flow

MTT mean transition time
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SEZNAM PRILOH

Ptilohou je kompaktni disk obsahujici vytvoreny skript.
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