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ABSTRAKT

Disertacni prace pojednava o artefaktech vyskytujicich se v difuzné vazenych
obrazech. V medicinské praxi mohou artefakty zptsobovat problémy pii diagnostice
patologickych tkani, proto je cilem jejich eliminace. V praci je nejprve provedena
analyza nejCastéji se vyskytujicich artefaktii v difuzné€ vazenych obrazech, jsou popsany
znamé metody eliminace jednotlivych artefakti. Pro omezeni artefaktli zptisobenych
nehomogenitou statického magnetického pole a vlivem vifivych prouda je popsana
nové navrzend metoda tfi méfeni. Metoda nalezne praktické uplatnéni zejména pfi
méieni difuzniho koeficientu izotropnich materiali. Mezi vyznamné a velmi casto
se vyskytujici artefakty fadime také magnetickou susceptibilitu. Vlivem rozdilnych
hodnot magnetické susceptibility na rozhrani dvou materiali mize dojit
k nehomogenitam magnetického pole a dokonce az k uplné ztraté signalu. Proto byla
navrzena nova metoda meéfeni magnetické susceptibility vzork(i magneticky
nekompatibilnich materialt, a tedy nevytvarejicich MR signal. Navrzena metoda méteni
magnetické susceptibility byla experimentalné ovéfena na vzorcich riznych tvart a také
riznych diamagnetickych a paramagnetickych materialti. Dale jsou v praci popsany
artefakty jako Sum, pohybové artefakty, hardwarovd omezeni, chemicky posuv
a zavislost difuzniho koeficientu na teplote. Pro presné méfeni difuzniho koeficientu byl
doporucen teplotni systém. Experimentalné bylo zjiSténo, ze pifi pozadavku na ptesné
méfeni s chybou nepfesahujici 5 %, by se teplota neméla zménit vice nez o 0,1 °C.
Zavérem prace jsou uvedeny praktické aplikace, pfi kterych byly uplatnény navrzené
metody.

KLIiCOVA SLOVA

Artefakt, difuzné vaZeny obraz, eliminace artefaktd, magnetickd susceptibilita, metoda
tfi méfeni, nehomogenita magnetického pole



ABSTRACT

The presented dissertation thesis analyses artefacts in diffusion-weighted images.
In medical practice, the artefacts can impede the diagnostics of pathological tissues and,
therefore, need to be eliminated. As the first step within the thesis, an analysis of the
most frequent artefacts in diffusion-weighted images is performed, and the hitherto
known approaches to artefact elimination are described. In order to facilitate the
reduction of artefacts caused by the inhomogeneity of the static magnetic field and
induced by eddy currents, a novel three-measurement method is shown. This technique
will find application especially in measuring the diffusion coefficient of isotropic
materials. At this point, it is important to note that a significant and commonly found
problem is the magnetic susceptibility artefact; different magnetic susceptibility values
at the boundary between two materials can cause magnetic field inhomogeneities and
even complete loss of the signal. Therefore, we designed a novel method for the
measurement of magnetic susceptibility in various samples of magnetically
incompatible materials, which do not produce any MR signal. The technique was
experimentally verified using a set of differently shaped diamagnetic and paramagnetic
samples. In addition to the magnetic susceptibility problem, the thesis presents artefacts
such as noise, motion-induced items, hardware limitations, chemical shift, and the
dependence of the diffusion coefficient on the temperature. To enable precise
measurement of the diffusion coefficient, we proposed a thermal system; in the
experiment, it was determined that when the measurement error does not exceed 5%,
the temperature change should not be higher than 0,1 °C. In the final sections of the
thesis, practical application examples involving the designed methods are shown.

KEYWORDS

Artefact, diffusion-weighted imaging, artefact elimination, magnetic susceptibility,
three measurement method, magnetic field inhomogeneity.
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Seznam pouzitych zkratek a symbolt

ZKratky

NMR Nuklearni magneticka rezonance

AIR Nastroj pro automatickou registraci obrazt (Automated image registration)

BOLD Blood oxygen level dependent

DTI Obrazy vazené difuznim tenzorem (Diffusion Tensor Imaging)

DWI Difuzn¢ vazené obrazy/zobrazovani (Diffusion-Weighted Imaging)

EPI Echoplanarni zobrazovani (Single shot Echo Planar Imaging)

FFT Rychla Fourierova transformace

FLIRT FMRIB's Linear Image Registration Tool

FOV Oblast zajmu (Field of View)

FT Fourierova transformace

GE Metoda gradientniho echa (Gradient Echo)

HARDI Meto_da pro vysoké rozlieni obrazd (High Angular Resolution Diffusion
Imaging)

MR Magneticka rezonance

MRI Magneto-rezonan¢ni zobrazovani (Magnetic Resonance Imaging)

PD Protonova hustota jader (Proton density)

PFGFE Metoda gradientniho echa s difuznimi gradienty
PFGSE Metoda spinového echa s gradientnimi pulzy
PFGSSE  Pulzni sekvence se stimulovanym echem

RF Radiofrekvencni pole

SE Metoda spinového echa (Spin Echo)

SNR Pomér signal/Sum (Signal to Noise Ratio)

SS-EPI Jednorazové echoplanarni zobrazovani (Single Shot EPI)

STIR Me¢tici MR sekvence pro potlaceni tuku (Short Inversion Recovery)
SWI Susceptibilné vazené obrazy/zobrazovani (Susceptibility-Weighted

Imaging)



Gyromagnetickd konstanta

Délka gradientniho pulzu

Vzdalenost mezi dvéma gradientnimi pulzy

Zména faze v obraze méteného vzorku

Cas, za ktery urazi &astice stfedni kvadratickou odchylku vzdalenosti
Reak¢ni pole

Doba trvani nabézné/sestupné hrany gradientniho pulzu
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Viskozita

Vlastni ¢isla

Magneticky moment
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Diferencidlni hodnota magnetické susceptibility

Magneticka susceptibilita hliniku

Magneticka susceptibilita médi

Magneticka susceptibilita vzorku

Magneticka susceptibilita okoli

Magneticka susceptibilita vody

Uhlovy rezonanéni kmitodet

Zdanlivy difuzni koeficient (Apparent Diffusion Coefficient)
b-faktor

Vektor skladajici se z hodnot b-faktori v jednotlivych soufadnych smérech
Indukce statického magnetického pole

Stfedni hodnota tzv. reakéniho magnetického pole

Pribéh magnetické indukce v 0se z, métené podél osy X
Koncentrace ¢astic

Difuzni koeficient, difuzivita

Difuzni tenzor

Primér vzorku

Rezonanéni kmitocet

Velikost difuzniho gradientu

Intenzita magnetického pole

Pribéh intenzity magnetického pole v 0se z méfené podél osy X
Vektor difuzniho toku ¢astic

Boltzmannova konstanta

Moment hybnosti
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Pti¢na velikost vektoru magnetizace

Vektor magnetizace
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1 UVOD

Diserta¢ni prace pojednava o studiu artefaktt, které se vyskytuji v difuzné vazenych
obrazech méfenych magneto-rezonan¢nim (MR) tomografem. Pofizené obrazy nachazeji
uplatnéni ve zdravotnictvi zejména k zobrazeni mekkych tkani. Podle snimané veli¢iny
rozliSujeme obrazy vazené protonovou hustotou, relaxacnim ¢asem Ti, relaxacnim ¢asem
T, a také difuzi. Pricemz difuzné vazené obrazy se velmi Casto pouzivaji pro zobrazovani
bilé a Sedé hmoty mozkové [1], [2]. U téchto obrazii mizeme nékolikanasobnym méfenim
a Cislicovym zpracovanim ziskat obraz vazeny difuznim tenzorem a dal$im zpracovanim
ziskat obraz, ve kterém jsou zvyraznéna nervova vlakna (napf. studium a diagnostika
Alzheimerovy choroby) [3].

Difuzni obrazy jsou velmi Casto zatizeny rtuznymi chybami, které se oznacuji
terminem artefakty. Disertani prace je zaméfena na popis vzniku artefakti v obrazech
méfenych MR tomografem a také na eliminaci jejich zdroju. Artefakty piedstavuji rizné
chyby v obrazech a pro zlepseni jejich kvality je snahou tyto chyby, co mozna nejvice
eliminovat. K tomu vedou dv¢ zékladni cesty, a to omezeni artefaktii jiz pfed samotnym
méfenim vhodnym nastavenim méfici sekvence. Druhou cestou je ,,post-processingové™
zpracovani obrazu [4]. Zamérem disertartacni prace je popsat nové navrzenou metodu
pro eliminaci artefakt v difuzné vazenych obrazech zejména izotropnich materiali,
charakterizovat nejcastéji se vyskytujici artefakty pfi méfeni difuzné vazenych obrazl
a vysvétlit navrzenou metodu méfeni magnetické susceptibility. V oblasti susceptibilnich
artefaktd bude navrzen numericky model deformace magnetického pole, dale popsana
metoda meéfeni magnetické susceptibility latek. Na zakladé informaci o velikosti
magnetické susceptibility méfené latky je moZné nastavit vhodné parametry méfici
sekvence, pfipadné zvazit jinou metodu vySetfeni. Cile disertani prace jsou podrobné&ji
popsany v kapitole 5.

Nez bude specifikovan samotny vznik artefakt, je nutné se struéné sezndmit
se zakladnimi pojmy a principy. Kapitola2 uvadi zakladni princip jevu MR ataké
vysvétluje pojem difuze po chemické strance. Zplisoby meétfeni difuze pomoci MR
tomografu a volba vhodnych sekvenci je popsana v kapitole 3. Po ziskani namétenych dat,
je dalsim krokem jejich nasledné zpracovani (v anglické literatute se setkavame s pojmem
»post-processing*‘). Kapitola 4 objasnuje zpracovani a vypocet difuzné vazenych obrazl
(DWI), obrazi vazenych difuznim tenzorem (DTI) a traktografii vldken.

V kapitole 6 jsou uvedeny nejcastéjsi zdroje artefakti v MR obrazech aje popsan
soucasny stav feseni eliminace téchto artefaktii. Kapitoly 7 a 8 seznamuji ¢tenaie s hlavnim
pfinosem disertacni prace, a to S navrzenou metodou tii méteni, jejiz vyhodou je eliminace
artefaktti zpisobenych nehomogenitou magnetického pole; a navrzenou metodou méfeni
magnetické susceptibility. Kapitola 9 ukazuje moznosti uplatnéni obou navrzenych metod
v praxi, kdy je zapotiebi ziskat difuzné vazené obrazy minimalné ovlivnéné nezadoucimi
artefakty.
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2 NUKLEARNI MAGNETICKA REZONANCE

2.1 Princip NMR

V literatufe se mizeme setkat s pojmem magneticka rezonance nebo také nuklearni
magneticka rezonance (NMR). Pro pochopeni principu jevu NMR a chovani spinového
systému pfi aplikovani riznych méfticich sekvenci v NMR experimentech je vhodné znat
excitaci spint, jejich precesi a relaxaci na zaklad¢ vektorového popisu pomoci Blochovych
rovnic [5]. Vektorovy popis plati bud’ pro jediny spin v magnetickém poli, nebo pro
spole¢né chovani spinti nachdzejicich se ve stejném magnetickém poli. V ptipadé velkého
souboru spinti se pro popis jejich chovani vektori magnetizace zavadi makroskopicky
vektor magnetizace M, ktery je souctem mikroskopickych vektori magnetizace vSech
spind [5].

Jaderny magnetizmus spinového systému je vytvofen dil¢imi mikroskopickymi
magnetickymi poli pochédzejicimi od spinti jader atomu a elektront a orbitalnich pohybt
elektront v chemickych latkach a biologickych vzorcich. Vnitini mikroskopicka struktura
latek je velmi slozitd. Napiiklad jadra maji kone&ny rozmér ~ 104 m a kone¢nou hmotnost
~ 10" kg. Piedpokladem vzniku magnetického pole jader je elektricky néboj jader (proton
s nabojem ~ 102 C) a jeho rotace kolem vlastni osy (ma-li nenulovy spin). Rotujici jadro
ma moment hybnosti L, ¢asto nazyvany spin. Jak ukazuje obr. 2.1, rotaci naboje jadra
kolem vlastni osy je generovano magnetické pole charakterizované jadernym magnetickym
dip6lovym momentem nebo magnetickym momentem p.

L

Obr. 2.1: Jadro s thlovym momentem hybnosti L a nenulovym magnetickym momentem p.

V Casticové fyzice jsou vektory momentu hybnosti a magnetického momentu zavislé
podle vztahu

n=yL, (2.1)

kde y predstavuje fyzikalni konstantu nazyvanou gyromagneticky pomeér. Jeji rozmér je
rad-s- T, Nutno zdiraznit, 7e gyromagneticky pomér zavisi na velikosti jidra a poctu
protont, tj. na typu jadra. Naptiklad jadro vodiku mé jeden proton a gyromagneticky
pomér y=2,675.10° rad-s- T Ostatni jadra maji gyromagneticky pomér mensi, napf.
jadro izotopu sodiku Na ma = 0,707.108 rad-s*- T,
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Budeme-li mit skupinu protonti bez ptisobeni vnéjsiho magnetického pole, orientace
rotacnich os jednotlivych protonti bude zcela ndhodna. Celek navenek nevykazuje zadné
magnetické vlastnosti. Po vlozeni jader do magnetického pole budou protony krom¢ spinu
rotovat kolem sméru vnéj$iho magnetického pole, tj. budou vykonavat tzv. precesni pohyb,
ktery si lze ptedstavit jako pohyb vektoru magnetizace po plasti pomyslného kuzele (viz
obr. 2.2 vlevo). V bézné praxi je nazornou ukazkou détska ,kaca“, ktera po roztoceni
provadi oba dva pohyby, tedy spin i precesni. Uhlova frekvence precesniho pohybu
se oznacuje jako Larmorova a je linearné zavisla na poli o indukci Bo podle vztahu

@, =7-By , fozé'Bo- (2.2)

Vektory magnetizace jader (viz obr.2.2 vlevo) precesuji ve sméru vnéjsiho
magnetického pole Bo (energeticky méné naroény stav) aproti sméru Bo (energeticky
narocnéj$i stav). Makroskopicky vektor magnetizace Mo bude souctem vektori
magnetizace jednotlivych jader abude mit jen slozku v ose z, ¢imz pfispivd k jeho
nepatrnému zesileni (viz obr. 2.2 vpravo).
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Obr. 2.2: Vlevo: precesni pohyb magnetického momentu, vpravo: vznik magnetického vektoru Mo [6].

Vysledny makroskopicky vektor magnetizace Mo ma tedy smér totozny se smérem
vektoru vnéjsiho magnetického pole o velikosti Bo. K tomu, abychom jej mohli vyuzit
k indukci energie v pfijimaci civce, je nutné vychylit Mo ze sméru osy z do roviny xy
(v této transverzalni rovin¢ je umistény detektor — pfijimaci civka). Takové otoceni
makroskopického vektoru magnetizace 1ze provést pomoci vnéjSiho magnetického pole B
rotujiciho ve sméru kolmém k vektoru Bo. Bude-1i uhlovy kmitocet radiofrekvenéniho (RF)
pole B: shodny s Larmorovou frekvenci jader, bude makroskopicky vektor magnetizace
Mo (tzn. oba vé&jife vektorii magnetizace jednotlivych jader) vykonavat precesni pohyb
kolem sméru Bz pole a v transverzalni rovin¢ vznikne sttidavé magnetické pole, které bude
Vv pfijimaci civce indukovat napéti — viz obr. 2.3.

Obr. 2.3: Precese vektoru magnetizace Mg kolem sméru pole B [6].
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Pro zjednoduSeni Ize pouzit nového soufadného systému, jehoz osa z se shoduje
sosou puvodni aosy X', y* rotuji s Larmorovou frekvenci kolem osy z (viz obr. 2.4).
Vysledny pohyb vektoru magnetizace Mo se pak jevi jako "sklapéni" do roviny X'y,
pficemz uhel sklopeni zavisi na velikosti RF indukce magnetického pole a délce jeho
trvani.

Obr. 2.4: Sklapéni vektoru magnetizace My po aplikaci 90° RF pulzu do roviny xy [6].

Po ukonceni excitace jader pomoci RF impulzu se budou jadra vracet zpét do teplotni
rovnovahy, budou relaxovat. Relaxace 1ze rozdé€lit na navrat vektoru magnetizace v 0se Z —
tzv. spin-miizkova relaxace Ti1 a spin-spinova relaxace T2, kdy velikost vektoru
magnetizace V transverzalni roviné klesa k nule. Casovy pribsh nartistu M; v ase ma

charakter exponencialy podle vztahu
1

M, =M,/ 1-e " (2.3)

a muzeme jej znazornit tzv. T1 kiivkou, kde konstanta T1 udava cas, za jaky dojde
k obnoveni velikosti Mo na 63 % své pivodni velikosti (viz obr. 2.5).
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Obr. 2.5: Priibéh relaxace vektoru magnetizace M; po aplikaci 90° RF impulzu do termodynamické
rovnovahy [7].

Relaxace v transverzalni rovin¢ vedou k rozfazovani dil¢ich vektori magnetizace
a k poklesu transverzalni slozky Myy Knule. Rozfazovani je zptsobeno rozdilnymi
kmitocty dil¢ich vektori magnetizace a ty jsou zplisobeny vzajemnymi zménami lokalnich
magnetickych poli mezi jednotlivymi jadry ve vzorku (pfirozena relaxace T2) nebo
nehomogenitou statického magnetického pole Bo v méfeném objemu (efektivni relaxacni
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doba T2"). Casovou zménu velikosti Mxy popisuje T kiivka (viz obr. 2.5), ktera ma
charakter exponencidly a je ji mozné vyjadfit vztahem
1

M, =Me" . (2.4)

Relaxaéni konstanta T2" pak udava &as, za ktery dojde k poklesu velikosti Myy na 37 %
svého maxima.
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Obr. 2.6: a) Casovy pribéh vektoru magnetizace Myy po aplikaci 90° RF impulzu spolu s Blochovym
makroskopickym modelem jevu ztraty fazové koherence pti T, relaxaci. b) Zména priabéhu velikosti Myy
vlivem relaxace T, b) [7].

Princip NMR je velmi casto vyuzivan pro tomografické zobrazovani. Velké
uplatnéni, kromé jinych obord lidské cinnosti, nalezlo magneticko-rezonancni (MR)
zobrazovani v mediciné. Je to proto, Ze oproti jinym neinvazivnim tomografickym
technikdm vyuziva interakce atomovych jader se statickym a RF magnetickym polem.
Doposud nebyly shledany skodlivé ucinky této interakce na lidsky organizmus. Dalsim
dulezitym faktorem je vysoky kontrast MR obrazu v mékkych tkanich, napf. v mozku,
svalech apod.

Dutlezitou vlastnosti MR tomografie je moznost zobrazit nejenom prostorovou
distribuci spinit ve vybrané vrstv€, ale také ziskat obrazy vaZené jinymi parametry napf.
relaxanimi Casy T1 a T2, rychlosti proudéni kapaliny, difuznimi vlastnostmi spini nebo
chemickym posuvem apod. Tato zobrazeni maji nové diagnostické moznosti.

Zajimavymi aplikacemi MR tomografie jsou funkéni zobrazovéni, lokalizovana
spektroskopie a spektroskopické zobrazovani [8], [9]. Funk¢éni zobrazovani ukazuje mista
na mozku ménici aktivitu pfi ptisluSném drazdéni nervového systému. Lokalizovana
spektroskopie umozni zmétfit NMR  spektrum ve vymezené oblasti mozku.
Spektroskopické zobrazovani na rozdil od lokalizované spektroskopie dovoluje zméfit
rozmisténi vybranych chemickych latek v mozku.

2.2 Difuze

Difuze je jednim z transportnich mechanismu v pfirodé€, jehoz nasledkem dochazi
k miseni molekul nebo ¢astic bez nutnosti pohybu vétSich objemti hmoty. Difuzi neni
mozno slucovat s konvekci nebo disperzi jako dal§imi transportnimi procesy, u kterych je
nutny pohyb vétsiho objemu c¢astic z jednoho mista do mista druhého. Difuzni proces
muzeme pozorovat na jednoduchém piikladu. Méame sklenici s vodou v klidném stavu
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za konstantni teploty atlaku. Do vody vlozime kapku barviva apo Case zjistime, Ze
se barvivo rozptylilo do celého objemu bez michani vody s barvivem ve sklenici. Toto
difuzni miSeni je disledkem kolizi mezi molekulami v kapalinach piipadné v plynech.

Jev difuze popsal jiz vroce 1885 némecky fyzik Fick rovnici, kterd je dnes
oznacovana jako 1. Fickuv zékon (2.5) [10], [11].

J=-DVC, (2.5)

kde piedstavuje J — vektor difuzniho toku ¢astic, C — koncentrace ¢astic a D — difuzni
koeficient (latkové mnozstvi difundujici slozky, které projde jednotkovou plochou za
jednotku ¢asu pii jednotkovém koncentra¢nim gradientu). Rovnice (2.5) popisuje
vyrovnavani  koncentraci v soustavach s koncentraénim  gradientem v dasledku
transla¢niho pohybu castic. Difuze tedy probiha i v teplotni rovnovaze a Castice se
pohybuji z mista vys$si koncentrace do mista s koncentraci niz§i nebo pii rozdilné teplote
Z mista s vyssi teplotou do mista s teplotou niz8i. Jestlize bude chybét teplotni nebo
koncentraéni gradient, difuzni tok bude nulovy.

V roce 1828 skotsky fyzik Robert Brown popsal svij pokus, kterym zjistil pfi
sledovani pylovych zrn pod mikroskopem, Ze k pohybu ¢éstic dochdzi ndhodné, bez zjevné
pric¢iny [12]. Na pocatku 20. stoleti nevédomé pozoroval Browntuv pohyb némecky fyzik
Albert Einstein pfi hledani diikazii, které by nepochybné znamenaly existenci atomi.
Dospél k zavéru, ze mikroskopické utvary suspenduji v kapaliné a provadéji piesuny
Vv takovém rozsahu, Ze mohou byt snadno pozorovany pod mikroskopem. Einstein pouzil
pro popis pohybu castic teorii pravdépodobnosti [13]. Odvodil vztah (2.6) mezi stfedni
kvadratickou odchylkou charakterizujici Browntuv pohyb adifuznim koeficient D
uvedenym v rovnici 1. Fickova zakona.

(x*)=2DAr, (2.6)

kde <x>> je stiedni kvadratickd odchylka vzdalenosti, kterou difundujici ¢astice urazi
V jednom sméru za ¢as Az. Dalsi poznatky 0 difuzi rozsifil pfiblizné ve stejné dobé polsky
fyzik Smoluchowski. Rovnice (2.6) plati pouze pro izotropni prostiedi a jeden pozorovany
smér difuze. Vice nas ale zajima difuze v prostoru, pak ma Einsteinova rovnice tvar:

(x*)=6DAr, (2.7)

kde <x*> nyni vyjadfuje stiedni kvadratickou odchylku vzdilenosti ve viech tfech
smérech.

Béhem c¢asu Az mohou molekuly prochazet oblastmi s riznymi koeficienty D, ¢imz
vznika Casova zavislost koeficientu. Pro tyto piipady byl zaveden pojem zdanlivy difuzni
koeficient - Apparent Diffusion Coefficient ADC (Le Bihan 1986 [14]), ktery vyjadiuje
efektivni hodnotu D a je Casoveé nezavisly. Difuze je ¢asto anizotropni veli¢ina (hodnota D
se lisi v zavislosti na sméru) az koeficientu D se tedy stava tenzor D, k jehoz ziskani
potiebujeme provést méfeni minimaln¢ v Sesti nezavislych smérech [3], [16]. Podrobné;ji
bude popsan difuzni tenzor a jeho vyuziti v kapitole 4.2.

Difuze ptedstavuje zménu polohy ¢astic, a proto nelze difuzn¢ vazeny obraz ziskat
pouze z jednoho obrazu méfeného v konkrétnim Case. Abychom zachytili zménu polohy
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Castic, musime méfit nejméné dva difuzné vazené obrazy sriznymi vlastnostmi
(podrobnéji popsano v kapitole 3 a4). Jednou z moznosti je méfeni jednoho obrazu bez
kodovani jader gradientnim pulzem; poté méfeni druhého obrazu, kde jsou v jednom
casovém okamziku urcitd oznaCena jadra rozfiazovana ave druhém casovém okamziku
op¢t sfazovana. Pokud jadra zméni svou polohu, nedojde k opétnému sfazovani a vysledny
MR obraz bude mit intenzitu vazenou velikosti difuzniho koeficientu D. Tyto obrazy
se mohou dale zpracovavat podle obr. 2.7 [14].

Z n¢kolika difuzné vazenych obrazii mizeme ziskat také obraz, ktery bude vazen
difuznim tenzorem (DTI), kdy neziskame pouze informaci 0 velikosti difuze, ale také
0 sméru, Ve kterém se ¢astice pohybuji (jsou seskupeny do vlaken). Z difuzniho tenzoru lze
stanovit difuzni anizotropii, ktera ma v mediciné velky vyznam pro diagnostiku nemoci.
Z difuzné vazenych obrazl lze dale ziskat obrazy rtiznych svalovych a nervovych vlaken
za pomoci takzvané traktografie vlaken [15].
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Obraz 1 Obraz2 | == Obraz n

v v v
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N v T~

Obraz vazeny difuznim Obraz vazeny difuznim Obraz vazeny difuznim
koeficientem koeficientem | e koeficientem

A 4 V‘ V‘

Vypocet difuzniho tenzoru (DTI), difuzni anizotropie, ADC mapa

'
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Obr. 2.7: Postup ziskavani difuzné vaZzeného obrazu a dal$i moZnosti jeho zpracovani.
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3 MR METODY MERENI DIFUZE

Magneticka rezonance nam umozinuje neinvazivné¢ méfit difuzi Siroké skaly vzorka
[16]. V roce 1950 Hahn poprvé popsal citlivost spinového echa v difuznich procesech [17].
Ukézal, ze v siln¢ nehomogennim magnetickém poli vyrazné klesd velikost signalu
spinového echa za piitomnosti difuze.

Princip méfeni difuze (obecné jakéhokoliv pohybu spinii) spociva ve vhodné aplikaci
gradientli magnetického pole (prostorové zavislého magnetického pole) do NMR méfici
sekvence. Vyuziva se skuteCnosti, ze spiny jsou v jednom cCasovém okamziku vlivem
gradientniho magnetického pole rozfazovany ave druhém casovém okamziku stejnym
gradientnim pulzem opét sfazovany. Vlivem pohybu spini se zméni poloha spinti v dobé
sfazovani a velikost méfené¢ho signalu bude mensi. Pokles MR signalu je Umérny
difuznimu koeficientu méfenych spini. Na tomto principu jsou zalozeny MR metody
meéfeni difuznich koeficientd vyuzivajici gradientnich magnetickych poli. Hahn studoval
vliv difuze ve statickém magnetickém poli. Carr a Purcell (1954) [18] vyuzili Hahnova
echa kpfimému méfeni difuznich koeficienti za pfitomnosti statického gradientu
magnetického pole. Pozd&ji v roce 1965 Stejskal a Tanner [19] pouzili dvou stejnych pulzt
gradientniho magnetického pole aplikovanych ve vhodnych ¢asovych okamzicich v pulzni
sekvenci. Tato pulzni sekvence se oznacuje PFGSE a je pro méteni difuznich koeficientt
¢asto pouzivana.

3.1 Metoda spinového echa s gradientnimi impulzy

Nejcastéji se pro méfeni difuze pouziva 6-pulzni metoda Pulsed Field Gradient Spin
Echo — PFGSE [19]. Tato sekvence, znazornéna na obr. 3.1, nejcastéji vyuziva gradientni
impulzy obdélnikového tvaru. Po aplikaci 90° impulzu dojde ke sklopeni vektoru
magnetizace M do transverzalni roviny a k postupné relaxaci jader s asem T2 . Aplikaci
180° impulzu dojde k otoCeni sméru precese jader, ¢imz se jadra zacnou sfazovavat.
Vysledkem procesu sfazovani je vznik spinového echa v ¢ase Tg, jehoz hodnota klesa
s relaxa¢nim ¢asem T2 podle vztahu uvedeném v literatute [20]:

TE

M=M,-e", (3.1)

kde M je velikost vektoru magnetizace v ¢ase Te a Mo je pocatecni velikost vektoru
magnetizace v ose z.

Aplikujeme-li difuzni gradienty symetricky kolem 180° impulzu, bude pro nehybna
jadra platit totéZ co u sekvence bez gradientt. Bude-li vSak jadro v jiné pozici, aplikaci
gradientu i v jiném magnetickém poli, pfed a po 180° impulzu, nedojde ke sfazovani
dil¢ich vektorti magnetizace jednotlivych jader. Tim pozorovany signdl spinového echa
nedosahne hodnoty métené sekvenci bez gradient.

Pokles pozorovaného signalu je mozné vyjadfit vztahem:
e
M=M,-e®.e" (3.2)
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kde veli¢ina b je takzvany b-faktor, jehoz velikost zavisi na vlastnostech pouZitych
difuznich gradienti avelicina D je difuzni koeficient (nékdy také oznaCovan jako
difuzivita) [20]. Difuzni koeficient D je zavisly na teploté, na homogenité statického
magnetického pole Bo ataké na vlastnostech gradientnich impulzt. Pro popis Casovych
intervalt a velikosti gradientnich impulzi se zavadi veli¢ina b-faktor. Difuzni gradienty
nemuseji mit obdélnikovy tvar. V nékterych zdivodnénych piipadech mohou byt pouzity
napft. lichobéZznikovy tvar nebo gradienty s pul-sinusovym prubéhem. Jednim z davodi
volby téchto tvard gradientnich impulzi je vyrazné zmenseni strmosti nabéznych
a dobéznych hran, vznik mensSich vifivych proudi v okolnich vodivych materialech
a vyrazné snizeni deformaci impulzt gradientti magnetického pole. Pulzni sekvence pro tfi
rizné tvary difuznich gradientt a vztahy pro vypocet b-faktort jsou uvedeny v literatuie
[21] a [22].
Tel2 Tel2

90° i 180° Echo

3
lg lg t

A lg t

Obr. 3.1: Pulzni sekvence PFGSE pro méteni difuze s gradienty obdélnikového, lichobé&znikového a pul-
sinusového tvaru a jim odpovidajici vypocet b-faktori [16].

Pro vypocet b-faktoru riznych tvarQ difuznich gradientt v sekvenci PFGSE plati
nasledujici vztahy:

obdélnikovy difuzni gradient:

|
221 2

b=y*GA, (A—é’j, (3.3)

lichobéznikovy difuzni gradient:

I 3 &8
b= 7262[I92(A—§J+§—0— - J (34)
pul-sinusovy difuzni gradient:
I

b= 47r2y262|g2(A —%J (3.5)
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Veli¢ina G popisuje velikost gradientu magnetického pole. Ostatni veli¢iny vyjadiuji
casové relace v PFGSE sekvenci a jsou ziejmé z ¢asovych pribéht na obr. 3.1. Veli¢inou
lg 0znacujeme délku gradientniho impulzu a veli¢inou A pak vzdalenost dvou gradientnich
impulzi. Vice se 0 principu metody PFGSE dozvite v literatue [5] a [21].

Technika PFGSE je vyuzitelna pro méteni difuznich koeficientd atomu a molekul
Vv homogennich kapalindch a pevnych latkach. U heterogennich vzorka byva relaxacni cas
T2 kratky adifuze malda (D <10'm?/s) [22]. Pro ¢as T, v takovych systémech plati
T2 << T1. V uvedenych ptipadech jsou pouzivany pulzni sekvence se stimulovanym echem
PFGSSE. V literatufe jsou popsany specialné upravené sekvence se stimulovanym echem
jako naptiklad sedmi intervalova sekvence [23], deviti intervalova sekvence, tfinacti
intervalova sekvence a sedmnacti intervalova sekvence [24] a [25].

3.2 Metoda gradientniho echa pro méieni difuze

Pro méteni difuze lze pouzit i metodu gradientniho echa (GE). Zde je mozné
dosdhnout sfdzovani vektorti dvéma gradientnimi pulzy rtizné polarity. Sfazovani vektort
je kromé¢ dvou RF pulzii mozné dosahnout dvéma gradientnimi pulzy rizné polarity. Takto
vytvotené gradientni echo je mozné také vyuzit pro méfeni difuze. Pulzni sekvence Pulsed
Field Gradient Field Echo — PFGFE je znazornéna na obr. 3.2.
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Obr. 3.2: Méfeni difuze se sekvenci gradientniho echa s dvoupolaritnimi gradienty obdélnikového,
lichobéznikového a sinusového prubéhu [16].
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Pro vypocet b-faktoru obdélnikového tvaru plati u metody PFGFE stejny vtah, jako
u metody PFGSE, tedy (3.3). U metody PFGFE muize nastat zvlastni ptipad tehdy, kdyz
vzdalenost mezi kladnym a zapornym difuznim gradientem bude nulova, A = 0. Vztah
(3.3) se zjednodusi na tvar:

b= ﬂ;lgs . (3.6)
Pro lichobéznikovy difuzni gradient plati:
b:yzG{%+lgzg+%—%) (3.7)
a pro pil-sinusovy difuzni gradient:
b =372'_2]/ZGZ|93. (3.8)

Vyhodou pouziti PFGFE pulzni sekvence je zkraceni echo Casu Te pro stejné
Casovani gradientd jako v sekvenci PFGSE a dosazeni vétsiho poméru signal/Sum MR
signalu. Nevyhodou mtize byt pro mensi Grovné difuznich gradientl vliv nehomogenity
zakladniho magnetického pole [21].

3.3 Meéreni difuze pomoci echoplanarniho zobrazovani

Echoplanarni zobrazovani — EPI (Echo Planar Imaging) patfi k velmi rychlym
zobrazovacim metodam. Nejcastéji pouzivanou techniku pro méfeni difuznich obrazl
predstavuje metoda Single Shot EPI (SS-EPI) [1], [26].

Typicky sled impulzi ajemu odpovidajici vzorkovani je znazornén na obr. 3.3.
Pulzni sekvence je navrzena tak, aby se signal v Case spinového echa zapisoval do k-
prostoru (fazovy prostor), tak jak ukazuje obr. 3.4. Signal je zapisovan nejprve zleva
doprava, poté zprava doleva azapis se cyklicky opakuje. Timto zpisobem zapisu
se zkracuje doba trvani méfeni a snizuje se doba rozpadu signalu Tz, zméfime tak vyssi
intenzitu MRI signalu.

sbér dat L
RF_. I ’ Spinove echo, sekvence pro k, =0
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Obr. 3.3: Sekvence SS-EPI pro rychlé méfeni difuzné vazenych obrazu [1].

22



|
|

Obr. 3.4: Vzorkovani k-prostoru v metodé SS-EPI [1].

Velkou vyhodou méfici metody SS-EPI je rychlost méfeni, ¢imz se alespoil Castecné
eliminuji vlivy pohybu méfeného ¢loveka, tlukotu srdce a dychani. Tato metoda je ovSem
velmi nachylnd na fadu artefaktl. Diky nehomogenit¢ magnetického pole a piisobeni
vifivych proudt dochazi ke geometrickym deformacim obrazu.
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4 DIFUZNE VAZENE OBRAZY

4.1 Vypocet difuzné vazenych obrazi

V difuzn¢ vazenych obrazech (DWI) predstavuje kazdy obrazovy bod hodnotu
difuzniho koeficientu D v daném misté. Toto méfeni je vice citlivé na zmény
magnetického pole ve srovnani s obrazy vazenymi relaxa¢nimi ¢asy Ti a T.. Pokud
pro mé&feni difuzniho koeficientu aplikujeme nejcastéji pouzivanou metodu PFGSE
popsanou V kapitole 3.1, tpravou vztahu (3.2) ziskame vztah pro vypocet difuzniho

koeficientu
S
In| =
e "

kde veli¢ina S1 popisuje intenzitu jednoho voxelu v obraze méteném s gradientem v jedné
ze soufadnych 0s X, Y, z, nebo kombinaci téchto gradientl a veli¢ina So intenzitu jednoho
voxelu v obraze méfeném bez pouziti gradientu.

Jako priklad je zde uvedeno méfeni difuzné vazeného obrazu biologickych vzorka,
které predstavovaly stonek kopru a cibule porku. Postup pro zpracovani DWI obrazu
ukazuje blokovy diagram na obr. 4.1. Metodou PFGSE byla ziskana namétena data v k-
prostoru. Po Fourierové transformaci byl ziskan vysledny obraz S rozlisenim 64 x 64 pX.
V dal$im kroku nasleduje filtrace ziskanych obrazi, odstranéni pulzniho Sumu a vypocet
samotného difuzné vazeného obrazu dle vztahu (4.1). Na obr. 4.2 pak jsou naméfena data
Vv k-prostoru a vysledny difuzné vazeny obraz méfenych vzorki porku a kopru.

Méfena data bez =
difuznich gradientt " v
Vypocet DWI .| Vykresleni
obrazu ~| DWI obrazu
Mgéfena data S » FT > ;/ ]é;pk(;(é)f; 4

difuznimi gradienty

Obr. 4.1: Algoritmus zpracovani méfenych dat metodou PFGSE a zobrazeni DWI obrazu.

Obr. 4.2: Vlevo: naméfeny snimek metodou PFGSE v k-prostoru. Vpravo: DWI obraz vypoéten dle
algoritmu na obr. 4.1. Mé&feni bylo provedeno na tomografu s Bo = 4,7 T [27].
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4.2 Vypocet obrazii vaZzenych difuznim tenzorem

Zobrazeni tenzoru difuze (Diffusion Tensor Imaging, DTI) je MR technika, ktera
se v soucasné dobé pouziva pro zobrazeni bliz§ich strukturalnich detaild bilé hmoty
mozkové ¢i srdecnich svalovych vlaken [28], [29]. Sofistikované softwarové zpracovani
parametri DTI, které dle dosavadnich publikaci citlivé reaguji na strukturalni poSkozeni
bilé hmoty [2].

V DTI obrazech je kazdy voxel zobrazen prostiednictvim elipsoidu. Pro vytvoifeni
DTI obrazu muzeme jako zaklad pouzit opét metodu PFGSE. Aby mohly byt zobrazeny
elipsoidy, musi se nejprve provést nejméné 7 méfeni a vyhodnoceni DWI obrazi. Jeden
obraz bude méten bez difuznich gradientti - So a obrazy Si az Se budou méteny s difuznimi
gradienty v riznych smérech (nejcastéji ptidame ke gradientim v hlavnich osach gradienty
V 0Se Xy, yz a Xz). Poté miizeme vypocitat difuzni tenzor tpravou nasledujiciho vztahu:

Sl —b-D-b"
—=e , .
3 (4.2)

kde b je vektor obsahujici informaci nejen 0 velikosti gradientu, ale také o jeho orientaci.
Matice D ptedstavuje symetricky tenzor obsahujici difuzni koeficienty D vypoctené
Z méteni podél Sesti nezavislych souradnych smért. Pro vykresleni elipsoidu je nutné znat
vlastni Cisla 4 a vlastni vektory v. Ty ziskdme z tenzoru D pomoci procesu ,,diagonalizace*
jak je vidét v rovnici (4.3).

Dxx ny sz
b=|D, D, D, —degonalizee 3, Ay, A5, Vp,V,, Vs (4.3)
sz Dzy Dzz

Na obr. 4.3 je ukazka vykresleni elipsoidu na zaklad¢ znalosti vlastnich vektord
a Vlastnich ¢isel. Vlastni ¢isla ndm urcuji velikost elipsoidu v jednotlivych smérech, které
jsou dany vlastnimi vektory v.

Obr. 4.3: Priklad elipsoidu, ktery vyuziva zobrazovaci metoda DTIL.

Upravou vztahu (4.2) je mozné ziskat nasledujici vyraz, ktery lze pouzit pro vypocet
jednotlivych difuznich koeficientu:
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DXX
b-D-bT:[\/E,\/bT,,\/b—Z]- D,, D, D, ||b, | (4.4)
sz Dzy Dzz \/b_z

Jednou z moznosti zobrazeni DTI obrazu je pouiiti nésledujici kombinaci gradient:

[OOO][lOO][OlO][lOl][\/_\/_0][\/_ \/_][0\/_\/_]Ve||kost
gradientll se nastavi tak, aby byx=by= bz:\/_x'\/_y =\/_><\/_z =\/_y\/_Z (= 221.5 mm?/s

pro ziskani obr. 4.4). Tim se zjednodusi vypocet difuznich koeficientt D.

Na obr.4.4 je uvedeno devét difuzné¢ vazenych obrazi transversalniho fezu
méfenych vzorka cibule a kopru. Tyto obrazy odpovidaji jednotlivym prvkiim v matici
tenzoru D. Vyraznéjsi strukturu snimkii pozorujeme na hlavni diagondle, kdy bylo
provedeno méfeni s gradientem ve sméru jedné z hlavnich soufadnych 0s. Pfi pouziti
gradienti ve dvou osach pak dostavame slabsi signaly (na obr.4.4 - mimo hlavni
diagonalu), zde je jiz struktura rostliny méné znatelna.

Obr. 4.4: Vypoctené DWI obrazy, které odpovidaji jednotlivym prvkam v tenzoru D.

Vysledny DT obraz byl pocitan v programu Matlab za pouziti vztahu (4.4). Obr. 4.5
znazoriiuje mefeny vzorek kopru s cibuli v transverzalnim fezu metodou DTI. Je vidét, Ze
obrazek vtomto 2D fezu je slozen z elipsoidd, které urcuji nejen smér difuze Castic,
ale také jeji velikost.
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Obr. 4.5: Zobrazeni méteného vzorku kopru s cibuli pomoci metody DTI.

4.3 Traktografie vlaken

Traktografie vlaken je zobrazovaci metoda, ktera se nejcastéji pouziva pro vykresleni
nervovych drah v mozku. Zakladni princip traktografie spociva v korelaci mezi difuzi vody
a strukturou mozku umoznujici zobrazeni nervovych drah bilé hmoty mozkové. Bild hmota
je usporadana z velkého mnozstvi nervovych vlaken, ktera se navzajem spojuji do axont.
Traktografie sleduje drahy bilé hmoty mozkové z voxelu na voxel, pfiCemz smér drahy
zavisi na sméru vysledného vektoru tenzoru difuze [30]. V kazdém voxelu se tedy
vypocitaji vlastni vektory tenzoru a uhel natoCeni elipsoidu, ktery prevlada, udava smér
prichodu vlakna danym voxelem, viz obr. 4.6. Jedna se 0 softwarové nejnaro¢néjsi 3D
vypocetni Glohy, které skryvaji nékolik ptekazek, jako napt. soubéh a kiizeni vlaken [31].

&
g &\C

Obr. 4.6: Znazornéni principu traktografie vlaken. Vlevo: jednotlivé elipsoidy vypoctené metodou DTI,
vpravo: pomoci traktografie vlaken je odhadovano propojeni vlaken jednotlivych voxell na zaklade
dominantniho sméru vlastniho vektoru.

Praktickou ukdzku metody traktografie vldken, pomoci které byly odhadnuty barevné
odliSené svazky nervovych vlaken, predstavuje obr. 4.7 [32].
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Obr. 4.7: Traktografie nervovych vlaken v bilé hmoté mozkové, ptevzato z [32].

MR traktografie vlaken se vyuziva pii vyzkumu a diagnostice tumort, nahlych
zménach mozku, epilepsie apii demyeliniza¢nich a dysmyelinizacnich nemocech. Je
velkym piinosem v neurochirurgické praxi v predoperacnim vysetfeni pacienta [30].

Existuje nékolik nevyhod této metody, mezi které patii: softwarova i hardwarova
naro¢nost pro vypocet odhadu nervovych vlaken, naroky na velky pomér signal/Sum
(souvisi s presnosti odhadu vlaken), limitace prostorového rozliSeni, kiizeni nervovych
vldken. Tyto problémy eliminuji nové techniky zobrazovani jako napiiklad HARDI (High
Angular Resolution Diffusion Imaging).

4.4 Metoda HARDI

HARDI je méfici protokol, ktery slouzi pro zobrazovani voxeli v difuznim obraze pomoci
slozitéjSich utvarti, nez jsou elipsoidy, jako tomu bylo u metody DTI zobrazovani.
Na obr. 4.8 jsou uvedeny ptiklady tvart, které mohou u protokolu HARDI piedstavovat
jeden obrazovy bod. Pii méfeni DTI nam stac¢i sedm meéfeni (1 meéfeni bez gradientu
a 6 méfeni s gradienty v riznych soufadnych smérech). U metody HARDI pouzivame
desitky az stovky méfeni s difuznimi gradienty v riznych soutadnych smérech. Lépe tak
charakterizujeme méfené struktury. Problémem metody HARDI je velmi maly pomér
signal/Ssum difuzniho obrazu i pfi vysokych hodnotach b-faktoru. Je proto nutné pouzit

Obr. 4.8: Priklady utvart, které vyuziva metoda HARDI pro vykreslovani DWI obrazi [34].
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5 CILE DISERTACE

Prace ptredpoklada vytvoreni stru¢ného piehledu artefaktii vznikajicich pii méfeni
na magneticko-rezonanénim tomografu a popis moznosti eliminace zdroju artefaktd.
Mezi nejcast¢jsi zdroje artefaktll patii magneticka susceptibilita, kterd vyznamné ovliviuje
MR zobrazeni, vede ve svych dusledcich k intenzitni deformaci v obraze a lokalné
deformuje jeho fazi. Deformace se projevuji predevs§im v okoli vzduchovych bublin
a v blizkosti pfechodu tkani s rozdilnou hodnotou magnetické susceptibility. Podobné
se deformace magnetického pole projevuje pti méteni difuzniho koeficientu, kde dochazi
k nezanedbatelnym chybam. Z uvedenych divodu je v nasledujicich kapitolach pozornost
soustfedéna ptredevSim na problémy pii méfeni difuze, difuzniho tenzoru, na vlivy
magnetické susceptibility a aplikace difuznich obrazu.

Cile disertac¢ni prace jsou nasledujici:

e Vytvorit struény prehled artefaktd vznikajicich v difuzné-vazenych obrazech,
viz kapitola 6.

e Navrhnout metodu potlaceni vlivu nehomogenity statického magnetického
pole pii méfeni difuze pomoci magneticko-rezonanéniho zobrazovani, Viz
kapitola 7.

e Navrhnout a experimentalné ovétit metodu méfeni magnetické susceptibility
MR nekompatibilnich latek, viz kapitola 8.
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6 ARTEFAKTY V MRI

Artefakt v MRI obraze znamena urcity druh zmény ¢i chyby zpisobené mnoha
pfi¢inami. Mezi potencialni zdroje artefaktdi muzeme zafadit piistrojové vlastnosti
pouzitého tomografického systému, vlastnosti a chovani méfenych tkani, nevhodnou volbu
parametrii méfeni nebo pulznich sekvenci a pouziti nevhodnych algoritmt pro zpracovani
dat.

V ptipad¢ MRI obrazi mizeme nalézt mnoho artefaktl, které znesnadiuji
diagnostiku tkani lékafim. N¢které z artefaktl maji vliv pouze na vizualni kvalitu obrazu,
zatimco jiné mohou zpusobit v obraze takové zmény, kvili kterym mize byt zaménéna
diagnéza zdravé tkané¢ za patologickou [3]. Napiiklad zmény v magnetizaci nebo
magnetické susceptibilité nékterych materialti vedou ke vzniku artefaktt, které se projevuji
posunem, rozmazavanim avypadkem signalu. Rozdily vyvolané okyslicovanim
hemoglobinu jsou zalozeny na hladiné kysliku v krvi pfi pouziti takzvaného magneticko-
rezonan¢niho zobrazovani [9], [35]. Setkame se i s artefakty, které nemaji na diagnostiku
patologické tkané vliv. Jejich ptikladem jsou techniky fazového kontrastu. Dodatecné
podminky pro generovani faze signdlu v zavislosti na toku krve mohou zptsobit obrazové
artefakty, ale také poskytuji moznosti pro méfeni rychlosti toku.

Existuje cela fada artefakti vznikajicich v MRI obrazech. Pii méfeni difuzné
vazenych obrazu je dilezité ziskat v obrazech co nejlepsi odstup signalu od Sumu, tedy co
nejvétsi hodnotu SNR. Toho miizeme docilit tak, Ze budeme méfit silnéjsi vrstvu vzorku,
ale v anizotropnim prostiedi nam miZze vzniknout problém pii zobrazovani struktur
s riznymi difuznimi koeficienty. Proto je nutné volit kompromis. Spravnost méfeni
difuznich koeficientli zna¢né ovliviuje teplota, vifivé proudy, nehomogenita statického
magnetického pole Bo anehomogenita magnetického pole vlivem riznych velikosti
susceptibility méfenych vzorkd. I pres veSkerou snahu 0 métfeni bez chyb, vznikaji
v obrazech artefakty.

Artefakty nejcastéji se vyskytujici v MRI obrazech Ize rozdélit do skupin podle

jejich ptivodu:

e Vliv vifivych proudu,

e vliv nehomogenity statického magnetického pole (Bo) a suceptibility métené
tkang,
ucinky Sumu,
pohybové artefakty,
vliv velikosti b-faktoru,
vliv teploty,
hardwarova omezeni.

Doposud bylo popsano mnoho artefakt. V roce 2006 Denis Le Bihan a kol. vydali
prehledovy ¢lanek, ktery popisuje nejcastéji se vyskytujici artefakty v MRI obrazech [36].
V roce 2009 vydal P. J. Basser a S. Pajevi¢ ¢lanek, ktery je zaméfen na vyznam Sumu
pro vznik artefaktG v DTI obrazech [37]. Na ¢lanek Denise Le Bihana navazuje v roce
2012 Derek Johnes, ktery shrnul znamé typy artefaktti a popsal moznosti jejich korekce

[4].
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Eliminaci artefaktd 1ze rozdélit do dvou zakladnich skupin. Prvni zptsob piedstavuje
peclivy navrh meéficiho protokolu (optimalizace pulzni sekvence, optimalizace parametrii
skenovani ataké vyuziti vykonného hardwaru), kterym lIze castecné zabranit vzniku
artefaktt. N¢&jaké artefakty ale presto vznikaji. Druhy zplsob eliminace artefaktd je
zaloZen na pouziti algoritmii pro zpracovani namétenych dat, tzv. ,,post-processingovych
korek¢nich metod* [38] - [45].

6.1 Vliv vifivych proudu

Béhem pulzni sekvence se vytvaii v gradientnich civkach silné rychle se ménici
magnetické pole, pfi némz dochazi v elektricky vodivych ¢astech tomografického systému
k indukci vifivych proudd. Tyto proudy pak vyvolavaji nezadouci piidavné rychlé
magnetické pole, které se pomalu rozpada.

V klasickém MR zobrazeni, obrazy vazené relaxacnimi Casy Ti, T2 ¢i protonovou
hustotou, tyto vifivé proudy obvykle nepfedstavuji problém, protoze gradienty jsou
vétSinou aplikovany velmi kratce. Vitfivé proudy indukované na vzestupné a sestupné
hran¢ gradientniho impulzu maji tendenci vzdjemné se vyrusit. V difuzné vazenych
obrazech nutné potiebujeme pro dosazeni pozadované velikosti b-faktoru pienést energii
gradientniho impulzu ive form¢ délky impulzu. Velikost gradientu G je omezena
i konstrukci tomografického systému. Timto omezenim dochazi pii zobrazovani difuzné
vazenych obrazl k tomu, ze ¢asovy interval pisobeni gradientl trvda mnohem dels$i dobu
nato, aby se vifivé proudy vyrusily. Nejbéznéjsim typem sekvence pro méifeni DWI
obrazii je metoda PFGSE s EPI ¢tenim. Pfitomto zplisobu méfeni dat je Sitka pasma
ve fazove koddovacim sméru mala a vznikaji tak artefakty v obraze. To ma za nasledek dva
nezadouci uc€inky:

e Skute¢na velikost difuzniho gradientu se li§i od nastavené hodnoty obsluhou
tomografu, vznikne tak rozdil mezi skute¢nou a pozadovanou matici b-faktort.

e Pomalu se rozpadajici magnetické pole béhem cteni obrazovych dat zplsobi
geometrické zkresleni DWI obrazi. Tyto artefakty mohou mit nepiiznivy vliv
na zobrazovani difuze, protoze difuzni koeficient D nebo difuzni tenzor D se pocita
V kazdém voxelu z vétstho mnozstvi DWI obrazl za ptedpokladu, Ze jsou skute¢né
velikosti gradientti aplikované na tkané stejné jako piredpokladané velikosti
gradientq.

Vitivé proudy tedy ovlivituji vlastnosti gradientnich impulzi a méni tak hodnoty
difuznich koeficientti. Jak ale zavisi tyto vlastnosti gradientniho impulzu na velikosti
difuzniho koeficientu? Podle vztahu (3.3), (3.4) a(3.5) je mozné stanovit zavislost
citlivosti difuzniho koeficientu D na zménu: amplitudy gradientniho impulzu G, délky
gradientniho impulzu lg a na vzdalenosti mezi dvéma gradientnimi impulzy A. Simulaci
pomoci navrzeného programu V prostiedi Matlab bylo ovéieno, ze citlivost zmény
difuzniho koeficientu 6 (D) na jednotlivé zmény velikosti a ¢asovych relaci difuzniho
gradientu bude u vSech uvedenych tvart gradientnich pulzi v kapitole 3.1 stejna. Osa 6 (F)
na obr.6.1 piedstavuje relativni zménu parametri gradientniho impulzu, kde
zaproménnou F mizeme dosadit parametry gradientniho impulzu, ato: velikost
gradientniho impulzu G, vzdalenost mezi dvéma gradientnimi impulzy D a délku
gradientniho impulzu lg. Z prabéhti na obr. 6.1 vyplyva, ze difuzni koeficient je
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nejcitlivéjsi na zménu amplitudy gradientniho pulzu 6 (G) a na zménu délky gradientniho
pulzu & (lg). Méné zavisly je pak na zménu vzdalenosti mezi dvéma difuznimi gradienty
0 (A), viz obr.6.1. Jak je uvedeno V literatufe [46], je mozné vyuzitim simulace také
charakterizovat chyby méteného difuzniho koeficientu vlivem vifivych proudu.

0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20
0,0 T T T T T T T T T 1

. \\\:\\
-1070 \
-15,0 &

-20,0
25,0 A(G). 5(1), 5(1s) \
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Obr. 6.1: Zavislost relativni chyby difuzniho koeficientu &(D) na zméné parametrit &F) difuzniho gradientu.

Nekompenzovand zkresleni obrazu mohou vést k vyznamnym systémovym chybam
pti odhadovani velikosti difuzniho koeficientu. Typickym artefaktem vyplyvajicim
z nekorigovanych indukovanych Vifivych proudl je vyrazné ohraniCeni oblasti vysoké
anizotropie podél fazové koédovaciho sméru.

Pro u¢inné odstranéni artefaktii zptisobenych indukovanymi vifivymi proudy bylo
vyvinuto n€kolik rdznych pfistupti. Prvotni pfistupy byly zaméfeny na problematiku
naruSen¢ho snimani dat v k-prostoru indukovanymi vitfivymi proudy. Vlivem vifivych
proudl nastdvaji pii snimani obrazu v jednotlivych tezech Casové posuny ve fazové
kédovacim sméru a tim dojde k ziskani jednotlivych fezl v riznych casech. Proto byly
navrzeny metody pro individualni ¢asovou korekci jednotlivych tfezt [48], [49]. Tyto
metody jsou zaloZeny na korela¢nich funkcich. Pfedpoklada se vSak, ze béhem akvizice
nebude dochéazet k zadnym pohybim méfeného objektu a pfti ¢teni nedojde k pomalému
rozpadu vifivych proudd. Splnénim téchto podminek se ziskaji pouze uzite¢né obrazové
informace.

Alternativni pfistupy zahrnuji snimani a korekci fazové mapy pole, ktera je zalozena
na vytvoreni modelu u¢inkt vifivych proudt [50] a na mapovani vifivych proudd, které
indukuji pole pfimo pii zobrazovani fantomu v odlisném experimentu [51], [52]. Tento
druhy pfistup velmi zavisi na velikosti gradientu ane na jeho zménach. Nesmi vSak
dochéazet ke zm&nam homogenity statického magnetického pole mezi fazi bezprostiedné
po kalibraci a snimanim méteného subjektu.

Vsechny doposud uvedené piistupy vedouci ke zmirnéni artefaktd implicitné
pfedpokladaji, Ze chybnd registrace obrazli vznika v disledku plsobeni vifivych proudi
pouze podél fazoveé kodovaciho sméru. Nicméné pii skenovani pacienti vznika dalsi
problém, ato pohyb hmoty. Je ptekvapivé, ze teprve neddvno byla zahrnuta korelace
pohybu do ,,post-processingovych® korela¢nich schémat [1]. Aktualné prevlada piistup
zalozeny na registraci v§ech nedifuzné vazenych obrazi pomoci softwarovych balicku jako
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je AIR (Automated Image Registration, nastroj pro automatickou registraci obrazt [53] -
[55]) aFLIRT (FMRIB's Linear Image Registration Tool) — plné automaticky robustni
a presny nastroj nejen pro registraci snimkli mozkové tkané vyuzivajici linedrni afinni
transformaci [55]. Ackoliv jsou tyto postupy v soucasné dobé velmi popularni, nejsou
zcela optimalni, protoze predpokladaji, ze zkresleni vlivem indukovanych vifivych prouda
je jednotné ve vSech fezech v celém snimaném objemu.

Robustnéjsi ptistup piedstavuje pouziti modelu, ktery popisuje, jak se vyvijeji vifivé
proudy Vv prostoru a ¢ase spolu s pfedmétem pohybu. Jako nasledné korekce je mozné
pouziti optimaliza¢nich procedur [56], [57].

6.2 Vliv nehomogenity magnetického pole Bo a susceptibility
mérené tkané

Pred kazdym méfenim uvniti pracovniho prostoru MR tomografu je nezbytné
minimalizovat nelinearity statického magnetického pole Bo. I pfesto mize nehomogenita
magnetického pole ovlivnit vysledny obraz. Velmi nachylné na artefakty vznikajici vlivem
nehomogenit magnetického pole Bo jsou piedevsim metody EPIL.

Vliv nehomogenity magnetického pole zavisi na pouzité zobrazovaci technice.
Na obr. 6.2 vlevo je vidét piiklad $patné vykompenzovaného statického magnetického pole
Bo pfi méteni fantomu metodou PFGSE. Vpravo na obr. 6.2 je vidét rozdil mezi obrazem
s artefaktem a obrazem referen¢nim. Vznikla deformace obrazu o velikosti pfiblizné dva

pixely.

Snimky na obr. 6.2, obr. 6.3 aobr.6.10 byly pofizeny Beckman MRI systémem
srezonanénim kmitoétem jader vodiku 170.029470 MHz [58]. Méfeny fantom
tvorila plastova lahvicka o objemu 125 ml naplnéna SmM CuSOs rozpusténého ve vode.
Relaxa¢ni ¢asy méfeného vzorku byly Ti~ 300 ms a T2~ 270 ms. Nastavené parametry
méfici sekvence: Tr =400 ms, Te = 20 ms.

Obr. 6.2: Vlevo: méteny fantom uZzitim metody PFGSE s artefaktem zpuisobenym vlivem nehomogenity mag.
pole Bo, vpravo: rozdil mezi obrazem s artefaktem a referen¢nim obrazem [58].

Mnohem citlivéjsi na nehomogenity magnetického pole je méfeni obrazt aplikaci
metody PFGFE. Touto metodou byl pofizen obr. 6.3 s pouzitim podobnych parametra
meéfeni jako u predchoziho snimku na obr. 6.2. U metody PFGFE vyvola nelinearita
statického magnetického pole Bo mnohem vétsi artefakty, nez je tomu u metody PFGSE.
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Obr. 6.3: Obraz fantomu s artefaktem zptisobenym vlivem nehomogenity magnetického pole Bo [58].

Artefakty vzniklé vlivem magnetické susceptibility se objevuji jako vysledek
mikroskopickych pfechodll nebo zmén v magnetickém poli, které se vyskytuje v blizkosti
rozhrani latek s riznou hodnotou magnetické susceptibility. Velké susceptibilni artefakty,
které obycejné vidime kolem feromagnetickych materidli auvniti diamagnetickych
objektl (napt. lidské t€lo), zpisobuji rozfazovani spinii a posun rezonancniho kmitoctu
v okolnich tkanich. Disledkem toho pozorujeme jasné atmavé plochy s prostorovym
naruSenim v okoli. Popsané artefakty jsou nejpatrnéjsi pii pouziti dlouhych echo ¢asti Te
apii pouziti sekvence gradientniho echa PFGFE. Na obr. 6.4 jsou ukazany piiklady
susceptibilnich artefaktti; vlevo vidime ztratu signalu vlivem velké susceptibility kovového
materidlu v Celisti, vpravo pak nékolik susceptibilnich artefaktd, které vznikaji
na rozhrannich tkani s riiznymi hodnotami magnetické susceptibility.

Obr. 6.4: Obrazy narusené susceptibilnimi artefakty. Vlevo: artefakt, ktery se projevil ztratou signalu vlivem
susceptibilniho artefaktu kovovych zubnich nahrad [59]. Vpravo: artefakty vzniklé na pfechodech tkéani pfi
nevhodné zvolenych parametrech méfici sekvence [60].

Velké nespojitosti v objemu s odlisSnou magnetickou susceptibilitou vyskytujici
se Vv tkanich (rozhrani tkan/vzduchové prostiedi), vytvareji lokalni zmény magnetického
pole, které mohou zna¢né zhorsit a deformovat difuzné vazené obrazy. Kromé zkresleni
obrazu, zména susceptibility tkani napt. uvnité mozku, neptiznivé ovliviiuje difuzné vazené
obrazy, protoze dal$i lokalni gradienty se chovaji jako difuzni gradienty zpisobujici
vychyleni smérti b-faktort. Uvedeny susceptibilni artefakt je caste¢né kompenzovan
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pouzitim logaritmu poméru difuzné vazené intenzity obrazu s nedifuzné vazenou
intenzitou.

Susceptibilni artefakty ¢ini problém hlavné pii zobrazovani mozkové tkané
a sousednich oblasti v okoli riznych dutin. Artefakty jsou vyraznéjs$i u méficich systému
pracujicich s vyssi indukci statického magnetického pole Bo, kde se vyuziva vSech
korekénich strategii pouzivanych v Systémech s mens$imi poli Bo. Snizit dopady
susceptibilnich artefaktli je mozné vyuzitim zobrazovacich metod, G¢inné zvysujicich Sitku
pasma ve fazoveé kddovacim sméru v porovnani se standardnimi PFGSE EPI akvizicemi.

Vyuziti zobrazovacich metod, které u¢inné zvysuji $itku pasma ve fazoveé kédovacim
sméru v porovnani se standardnimi PFGSE EPI akvizicemi, mize pomoci snizit dopady
susceptibility gradientt [62], [63]. Zde je mozné piipomenout jednu techniku kombinujici
specialni akvizici a ,,post-processingové* zpracovani ve srovnani s konvenéni EPI akvizici.
Jedna se 0tzv. metodu ,,s reverznim gradientem®. Ve zvoleném objemu (FOV) jsou
provedeny dvé akvizice EPI. Prvni, ve které se k-prostor rastruje smérem zdola nahoru
a druha, ve které se k-prostor rastruje smérem shora doli. Vysledkem je dvojice obrazi,
V nichz jsou deformace v obraceném sméru. Specifickym zpracovanim téchto obrazl
se zkresleni u¢inné potlaci a pomoci techniky EPI se ziskaji nezkreslené difuzné vazené
obrazy [64] - [66].

Obecné moznosti eliminace susceptibilnich artefakti:
e Zkraceni ¢asu echa (Tg).

e Pouziti rychlych sekvenci spinového echa.
e Pouziti velké Sitky pasma.
e ZmenSeni tloustky vrstvy snimané pti jednom snimku.

e Pouziti tomografu s malym statickym magnetickym polem.

6.3 Sum

Pii méfeni difuze se vychazi zpoklesu intenzity difuzné vazenych obrazu.
Logaritmus Gtlumu signalu vlivem difuze ¢astic se s rostouci hodnotou b-faktoru linearné
zmenSuje. Na vSech MRI obrazech dochazi k superponovani Sumu. Pti velkych hodnotach
b-faktoru je pomér signal/Sum vyrazné mensi. Protoze se vétSinou zpracovavaji absolutni
hodnoty komplexnich obrazi, ma Sum charakter tzv. Rician Sumu [67], ato zpusobuje
veétsi intenzity v difuzné vazenych obrazech a mensi hodnoty difuznich koeficienta.

Pii zpracovani signali s malym pomérem signal/Sum miize dochéazet pti odhadu
difuzniho tenzoru Kk chybnému ur¢eni ADC hodnot. Nespravny odhad ADC mize vést
k chybam ve vyhodnocovani anizotropie, piipadné v traktografii vlaken. Cim vys§i jsou
hodnoty anizotropie, tim je chyba zptuisobena Sumem vétsi. Kromé toho, v datech s nizkou
hodnotou poméru signal/Sum a vy$$imi hodnotami b-faktoru, mize Sum zpusobovat
artefakty na rozhrani mezi bilou a Sedou hmotou mozkovou, projevujici se diferencialnim
kontrastem mezi obéma tkanémi. Uplny popis t&chto G&inktl spoleéné s metodami jejich
vylepseni se nachazi v literatute [68].

35



Sum vdifuzné véazenych obrazech muiZe piedstavovat vyznamné zkresleni
v odhadech vlastnich ¢isel difuzniho tenzoru, coz se projevi tak, ze Se izotropni média
zobrazi jako anizotropni a anizotropni média se zobrazi jesté s vEtsi anizotropii [69].

Radiofrekvencni RF Sum a zkresleni priméru a rozptylu vlastnich vektorti tenzoru
vede k rozvoji strategii pro snizeni takového zkresleni [70]. Uginky Sumu mohou byt také
Caste¢né zmirnény tim, Ze se budou jednotlivé difuzni obrazy prokladat a budou vytvaret
model alternativniho difuzniho tenzoru. Jednoduché izotropni vyhlazeni by mohlo rozostfit
okraje, které¢ poskytuji informace 0 anizotropii. Proto byly vyvinuty alternativni strategie
jako napt. pouziti anizotropniho vyhlazovani pomoci Perona-Malik filtru [71] ¢i Weickert
filtru [72]. Dale lze pouzit postupy minimalizace standardniho (normalniho) rozptylu
a strukturaln¢ vyhlazovaci ptistupy [73], [74].

6.4 Pohybové artefakty

Pokud jsou v tomografu snimany obrazy zZivého tvora, vzdy se projevuji pohybové
artefakty. Pohyby mtzeme rozdé€lit do dvou zéakladnich skupin, a to na pohyby cyklické
a pohyby nahodné. Do cyklickych pohybt fadime dychani, krevni pulz, tok mozkomisniho
moku, peristaltické pohyby travicitho ustroji. Do pohybii ndhodnych pak polykéani
a samotny nahodny pohyb pacienta.

Aby nedochézelo k zddnym pohybovym artefaktiim, je tfeba, aby se méfeny objekt
nehybal. Neni mozné méfenému pacientovi zastavit krev a dech po dobu méfeni. Jak tedy
alespon minimalizovat pohybové artefakty? Cyklick¢é pohybové artefakty lze
minimalizovat méfenim v ustaleném stavu, ktery je synchronizovan s dechem ptipadné
S pulzaci krevniho ob¢hu. Nahodnym pohybovym artefaktim lze ptedejit spravnou
informovanosti pacienta a dale né€kolikanasobnym métenim, kdy se obrazy zatiZené
pohybovymi artefakty vymazou [60]. Pokud bude méfeno zvife, je kromé synchronizace
méfeni s dechem a pulzaci krevniho obéhu nutné vzdy zvife uspat. Jakakoliv anestézie ma
vliv na fyziologii organizmu, a tak méni méfené parametry.

6.4.1 Artefakty vznikajici pri cyklickych pohybech

Na obr.6.5 vidime extrémni pohybové artefakty, které vznikly vlivem dychani
pii méteni difuzné vazenych obraz pomoci rychlé metody EPI. Obrazek vlevo piedstavuje
mirny pohybovy artefakt, kdezto snimek vpravo ukazuje extrémni pohybovy artefakt,
pii kterém dochazi ke kmito¢tovému posunu a tim ke vzniku n¢kolika ,,duchia®.

Obr. 6.5: Pohybovy artefakt viditelny na snimku pacienta pfi méteni difuzné vazenych obrazi [60].
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Od roku 1990 je znamo ze pulzace mozku, zptisobené systolou v cyklu srdce, vedou
k pfidavnému fazovému ruSeni v parechymu (zejména preventikularni oblasti), ktera
zvySuje hodnoty zdanlivé difuzivity ADC. Kromé téchto chyb byly nalezeny i negativni
ucinky pii pouziti traktografie vlaken a frak¢éni anizotropie. Jako nejicinngjsi strategie
K odstranéni téchto artefakti se jevi synchronizace spousténi akvizice vzhledem
k srde¢nimu cyklu méfeného pacienta. Cinnost srdce se detekuje pomoci sond na hrudi
nebo se pouzije periferniho hradlovaciho zafizeni, aby se zabranilo ptichodu tlakové viny
v mozku [75], [76].

6.4.2 Artefakty vznikajici pfi nahodnych pohybech

Artefakty vznikajici pfi nahodnych pohybech méfeného objektu (pacienta)
se projevuji rozmazanim obrazu. Na obr. 6.6 vidime devét difuzné vazenych obrazid fezu
hlavou. Snimky byly potizeny rychlou metodou EPI. V prvnim fadku jednotlivych snimki
dochazi k mirnému pohybu méteného objektu a tedy i k rozmazani obrazu. Ve tfetim fadku
pak vidime vétsi pohyb méfeného objektu, ktery se projevi silnym rozmazanim obrazu a da
se fici, ze dochazi K Gplné ztraté uzite¢né obrazové informace.

Tyto pohybové artefakty mohou byt minimalizovany naptiklad tim, ze G€astnik lezi
na pohodiné avhodné polstrované podlozce minimalizujici pohyb v zobrazovaném
objemu.

Obr. 6.6: Pohybovy artefakt — méteni difuzné vazeného obrazu mozku za pouziti EPI sekvence, kdy dochazi
k pohybu pacienta [60].

6.5 VIiv velikosti b-faktoru

Velikost b-faktoru ma zna¢ny vliv na pomér signal/Sum méfeného obrazu a zavisi
na tvaru gradientnich impulzi: na velikosti gradientii G, délce gradientnich impulza g
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a difuznim cGase A. Nehomogenita magnetického pole se lokalné pricita ke gradientim
magnetického pole. V pfipad¢ malé hodnoty b-faktoru mize nastat chyba difuzni
konstanty. Ta byla méfena nafantomu v tomografu sindukci magnetického pole
Bo=4,7 T. Velikost b-faktoru byla nastavena velikosti difuznich gradientd G v rozsahu
b=(51.9-10° az 354-10°) s.m™. Kalibraci gradientd byly nastaveny stejné hodnoty b-
faktorti ve sméru soufadnic X, y a z, coz je dualezité pro méteni difuzniho tenzoru. Vzorkem
byla voda se siranem nikelnatym (pro zkraceni relaxac¢nich Casi na Ti1 =T, =130 ms)
umisténa v injek¢ni stiika¢ce 0 praméru 20 mm. Parametry difuznich gradienti byly:
lg=3,72ms, A=158ms avelikost gradientu G se meénila tak, abychom nastavili
pozadovanou hodnotu b-faktoru. Méfeni bylo provedeno pii teploté 26,3 °C. Na obr. 6.7
jsou vykresleny namétené difuzné vazené obrazy pii aplikaci difuzniho gradientu ve sméru
soufadnicové osy y. Obrazy byly méfeny S riznymi velikostmi gradientu G(y), hodnoty b-
faktort tedy byly rtizné (nejmensi na obr. 6.7 vlevo, nejvétsi na obr. 6.7 vpravo).

b=51.9-108 [s.m?] b=117-10° [s.m?] b=207-10° [s.m?] b=2354-10°[s.m?]

R

.I.' -.\' f \
i 4 5

) ] : .

Obr. 6.7: Méifené difuzni obrazy pro rizné hodnoty b-faktoru.

V méteném vzorku byla vybrana kruhova oblast a z této oblasti byl statisticky uréen
difuzni koeficient. Zavislost difuzniho koeficientu na velikosti b-faktoru pro gradienty
Vv riiznych oséach je uvedena na obr. 6.8. Z grafickych pribéhu je patrné, ze od velikosti b-
faktoru b = 117-10° s.m se priibéhy zavislosti difuzniho koeficientu v jednotlivych osich
témét rovnaji a pro malé hodnoty b-faktoru nehomogenity magnetického pole ovliviuji
velikost méfeného difuzniho koeficientu ve vSech soufadnych osach.

3,0E-09
2,5E-09 ‘%&,
2,0E-09 —— Gx
NE 1,5E-09 —
= —— Gz
o
1,0E-09
5,0E-10
0,0E+OO T T T T T 1
50 100 150 200 250 300 350

b [x 106 s.m?]

Obr. 6.8: Zavislost difuzniho koeficientu na riizné hodnoté b-faktoru pro jednotlivé soufadné osy.
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Velikost b-faktoru ma velky vliv na pomér signal/Sum v obraze. Co nejvétsi hodnoty
poméru signal/Sum se snazime dosahnout optimalnim nastavenim hodnoty b-faktoru.
Velikost difuznich gradienti G Vjednotlivych osach je omezena tomografickym
systémem. Pti vétsich velikostech difuzniho gradientu dochazi k zahfivani gradientniho
systému, proto volime velikost gradientd tak, aby pomér signalu k Sumu byl pro dalsi
Cislicové zpracovani namétenych dat dostacujici a zarovenn nebyla hodnota gradientniho
impulzu pfili§ velka.

6.6 Zavislost difuzniho koeficientu na teploté

Podstatou difuze je tepelny pohyb molekul. Naméfena hodnota intenzity difuzné
vazeného obrazu je tedy vyrazné zavisla na teploté. Tuto zavislost vyjadiuje Einstein-
Stokesova rovnice [1], [13]:

KT

T2 nr,’
kde je k [JK!] — Boltzmannova konstanta, T [K] — absolutni teplota vzorku, # [kg.m™s?] —
viskozita vzorku a rs [m] — efektivni polomér molekuly.

(6.1)

Pro zjisténi teplotnich zavislosti difuzniho koeficientu D zkoumanych latek bylo
provedeno experimentalni méteni pro nékolik vzorki na 4,7 T tomografu. Prvnim vzorkem
byla deionizovana voda, druhym a tfetim vzorkem byla deionizovand voda s riznou
koncentraci siranu nikelnatého (NiSO4). Pfi¢emz posledni jmenovany vzorek je pouzivan
jako testovaci fantom pro optimalizaci pulznich sekvenci vSech méfeni, provedenych
na4,7 T tomografu a popsanych Vv této praci. Vnitini prostor tomografu se vzorkem byl
uzavien ateplota byla ménéna vrozsahu 20 az 30 °C s piesnosti 0,1 °C. Pro méfeni
difuzniho koeficientu byla pouzita PFGSE metoda. Zavislosti méfené difuze na teploté
u jednotlivych zkoumanych vzorkt pifedstavuje obr.6.9. Z grafu je patrné, ze smérnice
ptimek prolozenych kiivek se nachdzi v rozmezi od (5.10™! do 8.10) m2.st. Ddle nam
obr. 6.9 fika, ze difuzni koeficienty jednotlivych méfenych vzorki (voda se siranem
nikelnatym 0 dvou riznych koncentracich a deionizovana voda) zavisi nejen na pouZzitém
materialu, ale vyrazné také na teploté. Z méfeni mizeme ucinit dva zavéry. Pro méteni
difuzniho koeficientu je nutné udrzovat teplotu vzorku na stalé hodnoté, aby nedochazelo
k chybam meéfeni. Pii znalosti teplotnich kiivek jednotlivych materialii, Ize pouzit méfeni
difuze k méfeni teplotnich poli pouzitim NMR. Podrobnéji byla tato problematika popsana
v konferen¢nim piispévku [47] a okrajové také v impaktovaném cCasopise Measurement
Science and Review [46].
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Obr. 6.9: Graf zavislosti difuze na teploté u jednotlivych méfenych vzorkda.

6.7 Chemicky posun

Artefaktli zpisobenych chemickym posunem si nej€astéji vSimneme u obrazl pateie
na koneccich téla obratl, vbfisSe ana styku tukovych tkani sjinymi tkanémi.
Ve frekvencnim sméru pouzivd MR tomograf kmitocty signalu pro indikovani prostorové
pozice. Vzhledem k tomu, ze voda v organismech a ve svalech rezonuje na jiném kmito¢tu
nez tuk, MR tomograf nespravné koduje kmitoctové rozdily, ¢imz v obraze vznikaji
prostorové (pozi¢ni) rozdily. V disledku toho jsou struktury obsahujici tuky posunuty
v kmito¢tovém sméru z jejich skuteéné polohy. V oblasti patefe zptisobuje chemicky posun
to, ze jeden konec plotynky se zobrazi siln&jsi, nez opacny konec. V oblasti bficha a oka
zpusobuje chemicky posun Cerné okraje na rozhrani oblasti voda atuk ajasné hranice
na prot&jsich stranach. Na obr. 6.10 vidime snimek ledviny zatizeny artefaktem vlivem
chemického posunu, ktery zapticinil viditelné jasné hranice v horni ¢asti ledvin a tmavy
okraj podél spodni casti ledviny. Tento artefakt je v&tsi pifi vysSich intenzitich
magnetického pole.

T

Obr. 6.10: Snimek ledviny naruSeny artefaktem, ktery vznikl vlivem chemického posunu [61].

40



Artefakty vzniklé chemickym posunem je mozné eliminovat:
e Pouzitim techniky potlacujici tuk (v praxi se nejCastéji pouziva technika zvana
STIR [1]).

e Zvétsenim velikosti pixelu pii konstantni velikosti zorného pole (FOV).
e ZvétSenim Sifky pasma (redukuje se pomér signal Sum).
e Nastaveni dlouhych ¢ast echa.

e 7Zména fazového a frekvencniho kodovaciho sméru [5].

6.8 Hardwarova omezeni a vliv nepresného nastaveni
difuznich gradienti

Vlivem hardwarového omezeni dochazi k artefaktim, které wvznikaji vlivem
neptesnosti gradientnich impulzt, které jsou pii méfeni pouzivany. Mezi zdroje téchto
nepfesnosti mizeme fadit spravné ¢asovani, nehomogenitu RF pole a konecny dynamicky
rozsah. Tyto artefakty lze eliminovat méfenim apoté kompenzaci chyb, pouzitim
nejnoveéjsiho hardwaru, ktery bude spravné kalibrovan. V soucasné dobé¢ komeréni
tomografy maji hardwarové artefakty velmi dobfe minimalizovany a pfesnost nastaveni
parametrt pulzni sekvence je také velmi dobra.

6.8.1 Omezeny dynamicky rozsah

Na obr.6.11 vlevo vidime obraz fantomu snimany a digitalizovany pii 16 bitovém
rozliSeni, rozsah hodnot digitalizovanych dat je od — 32768 do + 32767. Pokud snizime
tento krok ke sniZzeni rozliSovaci Grovné v rozmezi hodnot intenzity od — 127 do + 128.
Diky tomu se muze stat, Zze Groven Sumu bude mensi nez kvantovaci krok pfti digitalizaci
a tim bude dochazet k artefaktiim, viz obr. 6.11 vpravo.

Obr. 6.11: Vlevo: obraz fantomu snimany a digitalizovany pii 16-bitovém rozliSeni, vpravo: vznik artefakti
vlivem omezeného dynamického rozsahu [58].
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6.8.2 Rozdily mezi nastavenymi a skutenymi parametry mérici
sekvence

Artefakty mohou také vzniknout rozdilem mezi nastavenymi a skute¢nymi parametry
méfici sekvence. Udaje pro méfici sekvenci, které nastavuje obsluha tomografu, odpovidaji
pouze surcitou piesnosti redlnym hodnotam velikosti gradienti a casovym relacim.
Do méfeni a vyhodnoceni se vnasi chyba. Métené a dale vypoctené obrazy Se zpracuji
s hodnotami nastavenymi obsluhou a ne hodnotami skute¢nymi. V b&zné medicinské praxi
vsak tyto artefakty Casto neovlivni diagndzu, protoze vSechny pixely jsou zatizeny stejnou
chybou. Na druhé strané, pii vypoctu obrazi vazenych difuznim koeficientem, kde nas
nezajimaji jen relativni rozdily mezi maximalni a minimalni intenzitou v obraze,
potfebujeme znat presnou hodnotu nezatizenou chybou v kazdém obrazovém pixelu.
V téchto pripadech je nutné méfeni skutecnych parametrd gradientnich impulzi (napf.
pomoci osciloskopil v otevienych MR tomografickych systémech) a poté bud’ gradientni
impulzy kalibrovat, nebo pro konkrétni vypocty vyuzit korekéni funkce ziskané z relaci
mezi skuteénymi a nastavenymi parametry difuznich gradientu.
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7 POTLAéENi VLIVU NEHOMOGENITY
STATICKEHO MAGNETICKEHO POLE B

Vlivem nehomogenit statického magnetického pole Bo dochazi k chybam méfeni
difuznich koeficientt. V kapitole 6.2 byly tyto vlivy na méfeni a vyhodnoceni difuzné
vazenych obrazi jednak vysvétleny a také byl popsan soucasny stav moznosti eliminace
nehomogenit magnetického pole.

Pokud artefakty vzniklé nehomogenitou magnetického pole neznehodnoti vizualni
stranku obrazu, vétSinou se daji zanedbat. Problém nastane tehdy, kdyz se vypocita difuzni
konstanta v kazdém pixelu astouto konstantou se nadale pracuje. Ptikladem je
experimentalni méfeni uvedené v kapitole 9, kde mame nasnimana data z MR obrazi,
ze kterych se pak vytvoii databaze. Na zakladé této databaze muze byt provadéna
identifikace tkani. V takovém piipadé potiebujeme nutné znat pfesnou hodnotu difuzniho
koeficientu v m.s?2. Takto ziskana hodnota by neméla mit vliv na typ pouzitétho MR
tomografu.

V kapitole 7.1.2 je popsana navrZzena metoda tii méfeni a v kapitole 7.1.3 metoda
aproximace vychazejici z [1]. Vysledky porovnani obou téchto metod byly publikovany
v impaktovaném ¢asopise Measurement Science Review [46] ataké v konferen¢nim
prispévku [77].

7.1.1 Soucasny stav v oblasti méreni difuzné vazenych obrazi

V soucasné dob¢ se k béznému méfeni difuzné vazenych obrazi pouziva technika
»dvou méfeni®, kterou publikovali Stejskal a Tanner vroce 1965 [19]. Pouzili dvou
stejnych impulzi gradientniho magnetického pole aplikovanych ve vhodnych ¢asovych
okamzicich v pulzni sekvenci PFGSE. Metoda spociva v tom, Ze se zmé&fi dva obrazy.
Jeden obraz bez difuznich gradientti a druhy obraz s difuznim gradientem ve zvoleném
soufadném smeéru. Poté se vypocita difuzné vazeny obraz dle vztahu (4.1). Nevyhodou
vSak jsou velké odchylky od skuteénych hodnot difuznich koeficientd v jednotlivych
voxelech. Proto je vhodné tuto metodu pouzit zejména pro izotropni materialy tehdy, kdy
neni kladen pozadavek na ptesné velikosti difuznich koeficient v obraze, ale pouze
narozdily kontrasti v obraze. Dalsi moznosti je pouziti metody aproximace popsané
v literatute [1], kdy se méfi nékolik obrazi s riznymi hodnotami b-faktor a poté
se jednotlivé sobé odpovidajici pixely v méfenych obrazech aproximuji exponencidlni
kiivkou, ze které se ur¢i hodnota difuzniho koeficientu.

Pii méfeni anizotropnich tkani se musi méfit difuzni koeficient v né€kolika smérech,
ziskame tak n¢kolik difuzné vazenych obrazli. Snahou je méfit difuzni koeficienty co
mozna nejpiesnéji. Po vyhodnoceni difuzné vazenych obrazt Ize spocitat tenzor a nasledné
pomoci metody zpracovani signalti zvané traktografie, vlakna zobrazit (nejcastéji nervova
vldkna v bilé hmoté mozkové). Pro anizotropni tkdnn miizeme s vyhodou pouzit méfici
sekvenci s difuznimi gradienty v n¢kolika smérech (napt. Johnsova tabulka obsahuje 30 b-
faktord, viz obr. 7.1 [1]. Z takto namétenych dat 1ze vypocitat DWI a DTI obrazy. Dalsi
moznost méfeni predstavuje pouziti HARDI metody, kdy se méfi data ve stovkach smért
a nasledn¢ se data praméruji. Zde jsou kladeny vysoké naroky na hardwarové vybaveni.
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V dalsi kapitole je uvedena navrZzena metoda tfi meéfeni, ktera vyuziva vlastnosti
metody dvou meéfeni, ale je presnéjsi ana rozdil od metody HARDI je méné Casové
I hardwarové naro¢na.
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Obr. 7.1: Dle sekvence navrzené Johnsem lze pouzit pro méfeni DWI obrazti 30 ruznych hodnot b-
faktorti, smér aplikovanych difuznich gradientti udavaji Sipky.

7.1.2 Méreni difuznich konstant — metoda tFi méreni

Me¢fteni desitek az stovek obrazli se stdvd hardwarové narocné a Casto, zejména
pfi métfeni izotropnich vzorkli, zbyte¢né. Z tohoto divodu byla navrzena dosud
nepublikovana metoda méteni difuzné vazenych obrazit kompenzujici nehomogenity
magnetického pole, kterd bude dale popisovana jako metoda tii méteni.

Metoda vychazi z ptivodnich myslenek Stejskal a Tanner z roku 1965, a to snimani
difuzné vazenych obrazi dle metody dvou méfeni. Rozdil spociva v tom, Ze u ,,metody tfi
méfeni* métime tii obrazy a dostavame presnéjsi vysledky. Prvni obraz se méti bez pouziti
difuznich gradientd, druhy obraz s kladnym difuznim gradientnim impulzem a tieti obraz
se zapornym difuznim gradientnim impulzem. Tim dojde ke kompenzaci nehomogenit
magnetického pole, které vznikly vlivem kladného a zaporného difuzniho gradientu.
Pouzitim vztahu (7.1) vypocitame difuzni koeficient, kde budou vyruseny nehomogenity
a nelinearity magnetického pole.

1 S.-S
D==:In| &/——=|, 71
b [ S ] 7

kde jsou: So...DWI obraz méfeny bez gradientniho impulzu,
S+...DWI métena data s kladnym difuznim gradientnim impulzem,
S_...DWI méfeny obraz se zapornym difuznim gradientnim impulzem.

7.1.3 Méreni difuznich konstant — metoda aproximace

Metoda aproximace pro eliminaci nehomogenity magnetického pole byla uvedena
Vv literatuie [1]. Vychazi z toho, ze libovolnym zpisobem, at’ uz metodou dvou ¢&i tii
meéfeni, ziskame difuzn¢ vazené obrazy méfené pii riznych hodnotach b-faktoru. Dle
zakladnich vlastnosti difuze by méla byt zavislost exponencialni, jak je uvedeno
naobr. 7.2. Zdrojova data kazdého voxelu budou tedy tvofit nékolik hodnot z této
exponencialy. Jejich aproximaci dle vztahu (4.1) ziskame piesnéjsi hodnotu difuzniho
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koeficientu. Pfesnost metody bude diskutovana v nasledujici kapitole jako vysledek
experimentalniho méfeni.

7.1.4 Porovnani metod méreni DWI obrazi na zakladé experimentalniho
méreni a vyhodnoceni

Experimentalni méfeni bylo realizovano MR tomografem umisténém na UPT AV
CR s indukei statického magnetického pole Bo=4,7 T arezonanénim kmitoétem jader
'H ~ 200 MHz. Pro méfeni byl pouZit vzorek deionizované vody. Teplota méfeného
vzorku byla po celou dobu méfeni udrzovana na stalé¢ hodnoté¢ 20 °C.

Prvnim krokem méfeni bylo nalézt vhodnou velikost b-faktoru tak, aby chyba
méfeni difuzniho koeficientu byla co nejmensi. Méfeni bylo provedeno pro hodnoty b-
faktoru vrozsahu 50 az 320s.mm?. Z obr.7.2 je ziejmé, ze vliv nehomogenity
magnetického pole je silngjsi tehdy, kdyz hodnoty b-faktoru jsou mensi nez 100 s.mm2,
Pro méfeni difuznich konstant s chybou mensi nez 5 % je nutné volit hodnotu b-faktoru
v&tsi nez 200-108 s.m2,

@
o~ —_— =
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Obr. 7.2: Zavislost difuzniho koeficientu deionizované vody na velikosti b-faktoru ve vSech zakladnich
soufadnych smérech difuznich gradienti pti teploté 20,0 °C.

K ovéfeni metody tii méfeni jsme nastavili hodnotu b-faktoru na b =250-10% s.m.
Znama hodnota difuzniho koeficientu D deionizované vody pro teplotu méfeni 20 °C je
2.369-10° m2.s™,

Pouzitim méfici metody PFGSE jsme obdrzeli tifi obrazy v k-prostoru uvedené
na obr. 7.3). Dva obrazy byly méfeny s difuznim gradientem. Jeden z nich s kladnym
a druhy se zapornym difuznim gradientem v jednotlivych osach x, y az. Treti obraz byl
méfen bez gradientu. Pro vypocet DWI obrazli metodou dvou méfeni byl pouzit vyraz
(4.1) a pro metodu tfi méfeni vyraz (7.1).
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Obr. 7.3: Obraz deionizované vody méfeny bez difuznich gradientii. Vlevo: k-prostor, vpravo: obrazova
oblast.

Takto vypoétené obrazy byly zobrazeny v programu Marevisi vyvinutém na UPT
AV CR. Pomoci vybérovych prvki byla vyznadena oblast zajmu uvnité vzorku
deionizované vody a z této oblasti byly vypocteny statistické udaje jako maximum,
minimum, stfedni hodnota, median, smérodatna odchylka.

Vysledky méfenych difuznich koeficientl jsou prezentovany v nasledujicim pofadi:

1) Vyhodnoceni ze dvou méfenych obrazi, ato konkrétné¢ z jednoho obrazu bez
difuzniho gradientu a ze druhého obrazu s kladnym difuznim gradientem; (Sx+,
Sxy+, Sz+, Sxz+, Sy+, Syz+).

2) Vyhodnoceni ze dvou métenych obrazl, ato Konkrétné z jednoho obrazu bez
gradientu a druhého obrazu se zapornym difuznim gradientem; (Sx., Sxy-, Sz-, Sxz-,
Sy-, Syz.).

3) Vyhodnoceni ze tii obrazi podle vztahu (7.1); (Sx, Sxy, Sz, Sxz, Sy, Syz).

4) Vyhodnocena série 11 obrazu (5 kladnych a 5 zapornych gradientnich impulz)
s ruznymi b-faktory. Tyto obrazy byly zpracovany metodou tiéi méfeni a nasledné
byla aplikovana metoda aproximace, popsana v kapitole 7.1.3; (Sx-aprox, Sy-aprox,
Sz—aprox)-

Vysledky v tab. 7.1 ukazuji vyrazny vliv nehomogenity statického magnetického
pole Bo na velikost relativni chyby dp azaroven UCinky eliminace vzniklych artefaktt
metodou tfi méfeni a metodou aproximace. V lékarské praxi se nejcastéji pouziva méfeni
difuzniho koeficientu s difuznimi gradienty v ose z. V tomto piipadé ziskavame u metody
dvou obrazti Sz+ a S;- relativni chyby od -19,09 % do 28,12 %. Pouzitim metody tfi méteni
byla relativni chyba redukovana na hodnotu 4,36 % anaslednou aproximaci dokonce
na hodnotu 0,54 %. Obdobné zlepseni nastalo i pfi pouziti difuznich gradienti v ostatnich
osach. Metoda dvou méfeni je rychld, snadné na zpracovani a d4 se pouZit tehdy, kdyZ neni
kladen diraz na ptesnost difuzniho koeficientu, ale sta¢i nam ptibliZzna obrazova informace
reprezentujici zmény kontrastu v obraze. Metoda tfi méfeni je jen nepatrné narocnéjsi
na meéfeni a zpracovani (méfi se a zpracovava pouze o jeden obraz vice), pficemz se da
pouzit i pro aplikace, kde klademe daraz na piesnost difuzniho koeficientu. Aplikovanim
metody aproximace ziskame sice nejptesné¢jsi hodnoty difuzniho koeficientu, ale za cenu
méieni nékolika obrazii a nasledného pouziti algoritmu pro aproximaci. Proto dals§i cast
prace bude zaméfena na navrzenou metodu tfi méfeni.
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Tab. 7.1: Vlevo: difuzni koeficienty v hlavnich soufadnych smérech, vpravo: difuzni koeficienty v osach
mezi jednotlivymi hlavnimi osami.

Obraz [m?/s] [%] Obraz [ml:z)/s] [ob/‘;]
Sy 2.49E-09 5.11 Syy+ 2.40E-09 1.24
Sx- 2.32E-09 -1.93 Sxy- 2.14E-09 -9.46
Swp 2.40E-09 1.52 Swyp 2.27E-09 -4.34

Sxeaprox 2.40E-09 152
Sz+ 3.04E-09 28.12 Syz+ 2.60E-09 9.75
S, 1.92E-09 -19.09 Sye- 1.99E-09 -15.88
Sap 2.47E-09 4.36 Swap 2.29E-09 -3.12

Sz-aprox 2.38E-09 0,54
Sy+ 2.37E-09 -0.02 Syz+ 2.94E-09 23.98
Sy 2.22E-09 -6.21 Sy~ 1.95E-09 -17.50
Sm 2.29E-09 -3.34 Syzp 2.45E-09 3.38

Sy-aprox 2.35E-09 -0.88

7.1.5 Eliminace vlivu nehomogenity magnetického pole metodou tii
méreni

Tato kapitola vizualn¢ ukazuje GCinek metody tii méfeni na eliminaci vlivu
nehomogenity magnetického pole. Bylo provedeno méfeni vzorku s izotropnimi
vlastnostmi. Mé&fena data byla zpracovana metodou téi méfeni. Byly vypocitany DWI
obrazy a nasledné¢ DTI obraz. Méfeny vzorek mél izotropni vlastnosti, dalo by se tedy
ocekavat, ze se DTI obraz bude skladat z elipsoidi, ktery ma vSechny poloosy stejné, tedy
z prvka tvaru koule. Pro demonstraci byl vybran jeden voxel v obraze, tedy jeden elipsoid.
Pii pouziti kladného difuzniho gradientu se ale elipsoid v prostoru nataéi na jednu stranu
a pti aplikaci zaporného difuzniho gradientu se elipsoid naopak nataci na stranu druhou,
jak ukazuje obr. 7.4. Aplikaci metody tii méfeni se tyto odchylky odectou a ziskavame tak
piiblizné ocekavany tvar koule. Naobr. 7.4 piedstavuji Sipky vlastni vektory elipsoidu
odpovidajici jeho osdm: modra — vy, zelena — vy, Cervend — V;.

Kladny gradient Zaporny gradient Prﬁfnér

Obr. 7.4: Porovnani difuzniho tenzoru izotropniho materialu. Vlevo: méfeno s kladnym difuznim gradientem,
uprostied: mefeno se zdpornym difuznim gradientem, vpravo: vyhodnoceny tenzor uzitim metody tii méfen.

7.1.6 Priklad vyuziti metody tii méreni

Tab. 7.1 obsahuje vS§echny proménné jak pro vypocet DWI obrazi, tak i pro vypocet
DTI obrazii. Aby se ovéfila platnost metody tfi méfeni u vzorkl s riznymi vlastnostmi,
jsou porovnavany dva vzorky. Prvni vzorek pfedstavuje deionizovana voda, u té se idealné
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predpoklada, Ze jeden voxel bude reprezentovat prvek tvaru koule. Druhy vzorek
ptredstavuje kousek zeli.

Obrazy vazené difuznimi koeficienty Dxx, Dyy, Dz (difuzni gradienty v hlavnich
soufadnych smérech), D'yy, D'x; a D'y, (difuzni gradienty v osach hlavnich soufadnych
smért) byly pocitany dle vztahu (4.1). Do matice tenzoru D je ovSem nutné zadat obrazy
vazené koeficienty Dyxy, Dy, Dyz Pro ziskani téchto koeficienti byly ze vztahu (4.4).
odvozeny vyrazy

D, =D,,~05-D, ~05-D,,, (7.2)
D,,=D.,-05-D,, —05-D,,, (7.3)
D,,=D,,~05-D,,~05-D,,. (7.4)

Jak jiz bylo zminéno vySe, deionizovanou vodu lze povaZovat za izotropni prostiedi,
a proto by tenzor mél byt vyjadien sférickym télesem, které dokonale kopiruje tvar idealni
koule. Obr. 7.5 vlevo pfedstavuje méfeni izotropniho materialu, a) DWI obraz, b) DTI
obraz, c) vykresleni jednoho vybraného voxelu izotropniho materialu, ze kterého je patrné,
ze idealnimu tvaru koule se diky relativni odchylce pouze piiblizujeme. Vpravo na obr. 7.5
vidime vysledky méfeni vzorku zeli: d) DWI obraz, ¢) DTI obraz, f) vybér jednoho
elipsoidu ztvariujici jeden voxel. U vzorku zeli se dalo pfedpokladat, ze jednotlivé tenzory
budou diky vladknovym strukturam vykreslovany formou elipsoidd libovolnych tvarg.
Jednotlivé elipsoidy by v idealnim ptfipadé mély byt natoceny ve sméru vyzivovych
vlaken.
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Obr. 7.5: Levy sloupec: obrazy izotropniho vzorku deionizované vody, pravy sloupec: obrazy anizotropniho
vzorku zeli. DWI obrazy — a),d); DTI obrazy — b),e); vybrany a zvétseny samostatny voxel, ktery je uréen
velikosti — vlastnim ¢islem a smérem — vlastnim vektorem: e), f)).
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8 MERENI MAGNETICKE SUSCEPTIBILITY

Jak bylo popsano v kapitole 6.2, na rozhrani dvou latek 0 rizné susceptibilité
(tkan/vzduch) miize dochazet k vytvoreni lokalnich deformaci magnetického pole, které
vazné narusuji DWI zobrazeni méfenych vzorkli. Popsany problém nastavd zejména
pii echo-planarnich zobrazeni (EPI). Vzniklé nehomogenity magnetického pole mizeme
Castecné kompenzovat pouzitim logaritmu poméru obrazu méfené¢ho bez difuzniho
gradientu a s difuznim gradientem.

Nehomogenity statického magnetického pole Bo Vpracovnim  prostoru
supravodivého magnetu jsou pii zobrazovani riiznych oblasti lidského téla v fadu nékolika
jednotek az desitek ppm. Takto malé nehomogenity Casto zna¢né narusuji obrazova data
a zt€zuji Gcinnou korekci nehomogenit magnetického pole pii chemickych posuvech, viz
kapitola 6.7. Proto jsou chemicky posuv avliv magnetické susceptibility dulezitym
zdrojem artefaktti v RF polich pfi MR zobrazovani. Existuji tfi hlavni parametry, které
maji zasadni vliv na artefakty vznikajici vlivem nehomogenity magnetického pole
v difuznich méfenich: nehomogenita statického magnetického pole (tu korigujeme
metodou tii méfeni — kapitola 7.1.2), chemicky posuv a zkresleni vlivem magnetické
susceptibility [78].

Znalost magnetické susceptibility tkani ¢i rliznych implantath ndam muaze pomoci
minimalizovat vliv magnetické susceptibility v  MRI obrazech modifikaci pulznich
sekvenci. Mlzeme tim omezit vznik artefakti a nasledné dal$im zpracovanim obrazi je
dale korigovat. Susceptibilni artefakty se projevi ztratou signalu avzniknou artefakty
v okoli rozhrani riznych tkani, naptiklad pfi funkénim zobrazovani mozku metodou
PFGFE, které je zalozeno na efektu zavislosti susceptibility okysli¢ené krve (BOLD) [79],
[80]. Studiem MR metody méteni magnetické susceptibility magneticky kompatibilnich
materiald se zabyva Lin [81], ktery vyuziva pro vypocet susceptibility vymezenou oblast
uvnitt vzorku, je tedy kladen pozadavek na ziskani signdlu uvniti vzorku.

Byla navrzena MRI metoda méfeni magnetické susceptibility pro vzorky ve tvaru
ty¢e libovolného prifezu z magneticky nekompatibilniho materialu, a tedy nevytvatejiciho
MR signal. Navrzena metoda je zaloZena na méfeni 2D mapy reakéniho pole v okoli
vzorku. 2D integraci reakéniho pole lze ziskat velikost magnetické susceptibility vzorku.
Navrzena metoda je vyuzitelnd pro nepravidelny prifez vzorku aneni nutné pouzivat
matematické simulovani distribuce magnetického pole. Metoda byla publikovéna
Vv Casopise Measurement Science and Technology [82].

8.1 Soucasny stav méreni magnetické susceptibility

V soucasnosti jsou znamy tii pfistupy pro meéfeni magnetické susceptibility vyuzitim
MR technik.

Prvnim pfistup popsal Wang [83], ktery vyuziva k MR méfeni magnetické

susceptibility nespojitosti rezonancniho kmitoftu na rozhrani mezi dvéma materidly,
Z nichz kazdy ma zietelny MR signdl. Rozdil magnetické susceptibility mezi témito dvéma
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materialy lze zjistit na zakladé udaju ziskanych z okoli rozhrani bez znalosti detailt
geometrie méteného vzorku.

Druhy piistup je zalozen na pozadavku znalosti mapy magnetického pole uvniti
vzorku, coz omezuje pouziti metody pouze pro materidly magneticky kompatibilni
(vytvarejici MR signal). Metody zalozené na tomto pfistupu piedpokladaji rovnomeérné
rozlozeni magnetické susceptibility nebo vyzaduji podrobné definovany geometricky tvar
méfené¢ho vzorku [84] —[88]. Metoda vyzaduje inverzi hodnot na bazi voxeli a také
dostate¢ny pocet méfenych bodu [89], [90]. Nevyhodou metody vsak je to, ze je vypocetné
narocna azadna experimentdlni prace nebyla k dneSnimu dni publikovana. Proto
se numerickym potizim vyhybame ptfepracovanim problematiky na feSeni inverzni tGlohy.
Takto ziskané feSeni muze byt ovSem zatizeno chybou az 50 % [91]. Pro korekci obrazu
lze také pouzit interpolovanou mapu magnetického pole (Sumanaweera [92]). Inverzni
tiloha je dale komplikovana tim, Ze diky relaxaénimu &asu T," vznikaji v mistech s vyssi
hodnotovou magnetické susceptibility oblasti s vy$§im Sumem.

Ttetim, velmi zajimavym, pfistupem je méfeni magnetické susceptibility, které je
popsano v literatuie [93], [94]. Autofi zde zkoumaji vypocCet magnetické susceptibility
magneticky nekompatibilnich materialt. Vzorek slabé magnetického materialu vlozeny
do magnetického pole zpusobuje zkresleni statického magnetického pole. Susceptibilita
vzorku se pocita ztvaru reakéniho pole (rozdil indukovaného pole v okoli vzorku
a statického magnetického pole) v okoli vzorku. Na rozdil od metod popsanych vyse, je to
zpusob jak méfit susceptibilitu materialt, které neposkytuji zadny MR signal. V literatuie
[93] je popsan analyticky vypocet reakéniho pole, ktery je odvozen pomoci numerického
modelu vyuzivajici metody hrani¢nich prvki. Susceptibilita vzorku se uicuje z takto
vypocten¢ho reakéniho pole. Vypocet magnetické susceptibility je omezen na vypocet
nekonecné velké roviny vzorku, susceptibilita mize byt pocitana pouze z 1D kiivky
reakéniho pole a tak jeji vypodet nelze pouzit na libovolny tvar méfeného objektu. Clanek
[94] se zabyva modelem reakéniho pole pomoci metody kone¢nych prvki. Autofi v ¢lanku
nedostate¢né popisuji proces méfeni magnetické susceptibility, neni ziejmé, zda k vypoctu
susceptibility vyuzivaji reakcni pole ziskané modelovanim nebo méfenim.

Navrzend metoda méteni magnetické susceptibility je zaloZena na méteni 2D mapy
reak¢niho pole v okoli méteného vzorku. Méfeni je jednoduché a rychlé. Metoda miize byt
aplikovana na vzorky ve tvaru tyce s libovolnym prifezem a neni nutné pouzivat simulace
ruseni magnetického pole.

8.2 Meéreni magnetické susceptibility MR nekompatibilnich
latek

Navrzend metoda méfeni magnetické susceptibility neferomagnetickych a MR
nekompatibilnich (nevytvarejicich MR signdl) materidli je zalozena na piedpokladu
konstantni magnetické indukce v supravodivém magnetu. VloZenim vzorku s magnetickou
susceptibilitou ys se vytvori lokalni deformace ptuvodné homogenniho magnetického pole
(tento d¢j je znazornén na obr. 8.1. Velikost deformaci zavisi na rozdilu magnetickych
susceptibilit vzorku ys a jeho okoli g, na objemu, tvaru vzorku a na velikosti indukce
zékladniho pole Bo.
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Obr. 8.1: Deformace homogenniho magnetického pole vloZenim paramagnetického vzorku.

Statické magnetické pole v ose z muzeme popsat magnetickou intenzitou Ho
a magnetickou indukci Bo [95], [96]. Pfedpokladejme, Ze vzorek ve tvaru valecku priméru
d a délky Is (Is >> d) vlozime do magnetického pole paralelné se smérem vektoru statického
magnetického pole Bo. Prubéh velikosti intenzity magnetického pole Hz(X) a magnetické
indukce B;(Xx) na ptimce v poloze y =0 a z = 0 je znazornén na obr. 8.2,

Z A AX
/ B ;;
K/E
- 2
N 7 1/ S A
= Bﬂf§ > s

Obr. 8.2: Idealizovany prub&éh magnetické intenzity H,(X) (vlevo) a magnetické indukce B,(x) (vpravo)
Vv paramagnetickém vzorku a v jeho okoli. Ho znaci velikost magnetické intenzity a Bo urcuje velikost
magnetické indukce statického magnetického pole.

Jak muzeme vidét, samotny vzorek ovliviiuje nejen magnetické pole uvniti vzorku,
ale také ve svém okoli. Magnetickou indukci uvnitf vzorku miZeme vypocitat dle
nasledujiciho vztahu:

B, =B,(1+4.). (8.1)

Piedpokladame, ze magneticky tok @ prochazejici plochou S; je konstantni:
QD = J] B . dS = konst. (8 2)
S,

Magneticka indukce v okoli vzorku je dana superpozici homogenniho statického
magnetického pole By a reakéniho pole AB, které je dano pouzitym materialem.
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Pokud nemiizeme urcit stfedni hodnotu magnetické indukce Bs pfimo uvnitt vzorku
(napf. u MR nekompatibilnich materialti), nelze vztah (8.1) pouzit pro vypocet magnetické
susceptibility vzorku. Proto je nutné pouzit nepiimou metodu méteni. Pro 1D fez stiedem
osy x byl v literatuie [93] odvozen vztah:

TAB(x)dx =0, (8.3)

—&y

coz znamend, ze suma ploch ohrani¢enych kiivkou na obr. 8.2 je s ohledem na zakladni
hodnotu magnetické indukce Bo nulova pro dostate¢nou vzdalenost & od vzorku. Je
vhodné zdiraznit, ze vztah (8.3) plati pro vzorek ve tvaru desky dostate¢né velkych
rozméri a tloustky d. Pribéh zmény reakéniho pole AB(X) Ize ur¢it pomoci vhodné MRI
techniky areferenéni latky vytvafejici MR signal v okoli méfeného vzorku. Velikost
diferencialni magnetické susceptibility ya lze vypocitat podle vztahu, ktery je uveden
V literatuie [93], [94]:

-d/2 £
IABzdx+ IABde
Y= —& d/2 (84)
r d-B,

Vztah (8.4) predpoklada, ze integral reakéniho pole v okoli vzorku je roven integralu

reak¢niho pole uvniti vzorku:
-d/2 e d/2

[AB,dx+ [AB,dx = [ABdx. (8.5)

d/2 -d/2

Uvedeny vztah (8.4) plati pro deskovy vzorek délky Is malé tloustky d (Is>> d), symetrické
usporadani experimentu a méteni rozlozeni magnetické indukce AB(x) v roviné z = 0.

Za podminky (8.5) asvyuzitim vztaht (8.2), (8.3) a (8.4) lze pro vypocet
magnetické susceptibility odvodit vztah

.|'|ABZ|dx
2 (8.6)
4B,

Vztahy (8.4) a (8.6) plati pro 1D symetrické méteni @a MR kompatibilni material. Platnost
vztahu (8.5) byla testovana simula¢nim vypoctem znamé konfigurace a experimentalné
ovéfena méfenim. Pro 2D usporadani méfeni se musi integrovat reakéni magnetické pole
v ose symetrie vzorku (z=0) pies celou rovinu xy, poté je magnetickd susceptibilita
pro MR kompatibilni material dana vztahem:

I|ABZ (x, y) dxdy

=45 , (8.7)
& 2.5, B,

kde pro paramagnetickou latku pouzijeme pied zlomkem znaménko plus
a pro diamagnetickou latku znaménko minus. Typ materialu snadno zjistime z grafického
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prabéhu reakéniho pole. Magnetickou susceptibilitu pro MR nekompatibilni material
ur¢ime ze vztahu:

_[ABZ (x, y)dxdy
.

£a SZ'BO ,

(8.8)

kde Sje plocha uvazovaného okoli méfeného vzorku i se vzorkem, S° je plocha
uvazované¢ho okoli vzorku bez vzorku aS; je plocha prifezu vzorku. V ptipadé MR
nekompatibilniho méfeného materialu je tieba v obraze vynulovat oblast v misté vzorku
a tim odstranit Sum, ktery mize vytvofit velkou chybu méteni. Plochu S; je mozné stanovit
pfimo z MR obrazu, nebo pro MR nekompatibilni a vodivy material pomoci 2D skeneru.

Pro ovéfeni vypoctu magnetické susceptibility podle vztahu (8.7) a (8.8) byla
provedena simulace méfeného usporadani. V programu ANSYS byl vytvofen model
valecku z hliniku (paramagneticka latka) o praiméru 3 mm a délky 10 mm a pro druhou
simulaci vale¢ek z médi (diamagneticka latka) stejnych rozmért jako u hliniku. Na obr. 8.3
je nakresleno geometrické uspofaddni modelované soustavy. Okoli kovového vzorku tvoii
krychle o velikosti 40 x 40 x 40 mm. Tato krychle je vyplnéna deionizovanou vodou
(¢ast 1 na obr. 8.3) 0 susceptibilité yw = -9,0-10°. Vzorky jsou umistény uprostfed krychle
paralelné s polem Bo. Pro hlinikovy valecek (¢ast 2 na obr. 8.3) byla zvolena teoreticka
hodnota magnetické susceptibility ya=22-10° a pro médény véleéek hodnota
zcu=-9,6-10°.

|

Obr. 8.3: Konfigurace modelované soustavy - okoli se vzorkem.

Modelovany vzorek je umistén v homogennim magnetickém poli 0 velikosti indukce
Bo=4,7T. Pro vysitovani vzorku byl v programu ANSYS zvolen element SOLID96.
Pro kovovy vzorek byla velikost elementu 0,05 mm a velikost elementu krychle byla
zvolena 0,8 mm. Na obr. 8.4 je zobrazeno rozlozeni magnetické indukce na povrchu
hlinikového valecku.
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Obr. 8.4: RozloZeni reakéniho pole AB na povrchu hlinikového valecku.

Za pomoci vztahu (8.7) byl vypocten integral zmény magnetické indukce reakéniho
pole AB:(x,y) v roviné xy, z=0. Z tohoto integralu je dale vypoctena tzv. diferencialni
hodnota magnetické susceptibility ya. Z diferencialni hodnoty magnetické susceptibility
Ize podle vztahu (8.9) vypocitat magnetickou susceptibilitu modelovaného vzorku ys.

Xs — Xy
Xt X +2
kde yv je magneticka susceptibilita vody v okoli valecku.

Xa = (8.9)

Po korekci diferencialni magnetické susceptibility jsme ziskali vysledné hodnoty
magnetické susceptibility: pro hlinikovy valedek yai=2,19-10° apro médény valecek
ycu=-9-46.10. Rozdil mezi skute¢nou a vypoétenou hodnotou magnetické susceptibility
je mensi nez 2 % a je dan chybou numerického modelovani. Cimz jsme potvrdili funkénost
navrzené metody.

8.3 Experimentalni méreni magnetické susceptibility

Navrzend metoda byla experimentdlné ovéfena na né€kolika vzorcich v tomografu
o velikosti indukce statického magnetického pole 4,7 T (*H =~ 200 MHz). Mé&fené vzorky
z riznych materiald ve tvaru valeckd 0 priméru 3 mm a délky 10 mm (¢islo 2 na obr. 8.3)
byly vloZeny do sklenéné nadoby ve tvaru krychle o rozmérech 40 x 40 x 40 mm (¢islo 1
na obr. 8.3) naplnéné roztokem deionizované vody s 1 mol NiSOs a NaCl pro zkraceni
relaxaénich ésasﬁ na T1=T2=130 ms. Magnetickd susceptibilita tohoto roztoku byla
xv=-13,0-10".

Pro méteni byla pouZzita metoda PFGFE, ktera je velmi citlivd na nehomogenity
statického magnetického pole, coz je uzite¢né pravé pro vyhodnocovani magnetické
susceptibility. Byly pouzity nasledujici parametry definujici Casové relace v metodé
gradientniho echa: echo ¢as Te = 17 ms, doba opakovani TR = 5.
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MR obrazy ziskané pomoci GE techniky jsou fazové modulované zménou
magnetické indukce a za predpokladu spravného uspofadani experimentu mizeme obdrzet
obraz rozlozeni magnetického pole v okoli méfeného vzorku. Z takto zméteného
magnetického pole vypocteme reakéni pole AB, dle nasledujiciho vztahu:

AB=B-B,, (8.10)

ktery je zplisoben vlastnostmi materidlu. Pii¢na velikost vektoru magnetizace M, je

pro GE metodu popsana rovnici:
TE

M, (Te) =M, (TeJe P, N

kde M, je transverzalni magnetizace bezprostiedné¢ po excitaci jader av case

1 x ro =TT, Vs ox * . s N , —jy ABT,
exponencidlné klesa e &' . Relaxa¢ni ¢as T2 je efektivni relaxacni Cas. Vyraz e 7™

popisuje fazové modulovanou magnetizaci indukovanou reakénim polem AB. Je evidentni,
ze z faze naméteného komplexniho obrazu miizeme vypocitat prostorové rozlozeni
reakéniho pole dle nasledujiciho vztahu:

AB= 2%

7'TE’

(8.12)

kde y je gyromagneticka konstanta zavisla na méfenych jadrech, A@ piedstavuje méteny
fazovy obraz acas Te je Cas gradientniho echa. V rovnici (8.12) mizeme vidét dva
protikladné pozadavky na echo ¢as: s delSim casem echa Te je méfeni mnohem citlivéjsi
na reakéni pole, ale diky efektivnimu relaxaénimu ¢asu T2" je nizsi pomér signal/Sum.

Z 2D dat métenych uprostied vzorku (bod 3 na obr. 8.3) pomoci tomografického
systému byla ziskana matice 0 velikosti 128 x 128 komplexnich bodu. Tato data byla dale
zpracovana programem Marevisi a programem Matlab. Pro odstranéni vlivu nehomogenit
pozadi magnetického pole jsme pouzili dvé méfeni — méfeni magnetického pole
se vzorkem a méteni magnetického pole bez vzorku. Postup zpracovani dat z obou méfeni
je naznacen na obr. 8.5. Obé méfené obrazové matice jsou transformovany pomoci FT
VvV programu Marevisi. Dal$i zpracovani probihd ve vytvofeném algoritmu v programu
Matlab. Z 2D komplexnich dat byl proveden ,,unwraping® (rozbaleni faze), protoze fazové
obrazy byly periodicky zabaleny v rozsahu hodnot —m a . Rozdilem obou méfenych
obrazli (obraz méfeny se vzorkem abez vzorku) ziskdme diferencidlni fazovy obraz,
ze kterého pomoci vztahu (8.12) ziskame obraz reakéniho pole.
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Obr. 8.5: Algoritmus pro zpracovani fazovych obrazti obdrzenych metodou GE. Vstupni data jsou tvofena
2D matici komplexnich ¢isel, ktera tvofi méteny obraz.

Na obr. 8.6 je graficky znazornéno rozlozeni reakéniho magnetické pole AB v fezu
meéfenym vzorkem (fez odpovida bodu 3 na obr. 8.3).

AB [uT]
o

\‘ ‘

Obr. 8.6: RozlozZeni reakéniho magnetického pole AB Vv fezu rovinnou Xy uprostied méteného hlinikového
valecku.

Poslednim krokem je vypodet magnetické susceptibility. Upravou vzorce (8.8)
pro diskrétni zpracovani métenych dat ziskdme rovnici (8.13). Z ni vypocitame
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diferencialni magnetickou susceptibilitu. Pro ziskani magnetické susceptibility vzorku ys
dosadime hodnotu ya do rovnice (8.9).

1 I 1
2REVIRY > > .AB, =EZAB, (8.13)

x=1 y=1 S,

kde S; je plocha mé&feného vzorku ve 2D obraze.

8.4 Vysledky méreni magnetické susceptibility

Navrzenou metodou byly zméfeny hodnoty magnetické susceptibility riznych
konstrukénich materiali v magnetickém poli 0 indukci Bo = 4,7 T. Vzorky byly valcové
o pruméru d a délky |ls nebo obdélnikového prifezu d x h a délky ls. Pro ovéfeni vlivu
vngjSiho tvaru prifezu zkoumaného vzorku byly méfeny dva véalcové vzorky umisténé
paralelné tésné vedle sebe s 0sami ve sméru vektoru magnetické indukce Bo (silon) nebo
vzorek stejného materidlu (Cu, plexisklo) s prifezem véalcovym a obdélnikovym. Piehled
métenych vzorkt ukazuje obr. 8.7. Vysledné hodnoty méfeni magnetické susceptibility
jsou souhrnné uvedeny v tab. 8.1. Hodnoty susceptibility pro obdélnikovy a valcovy prufez
se 1isi 00,9 % pro Cu, 0,3 % pro plexisklo a pro jeden a dva najednou méfené valcové
vzorky se hodnoty susceptibility lisi 0 2,3 %.

Obr. 8.7: Realné vzorky, u kterych byla méfena magneticka susceptibilita. Zleva: 1-3 — hlinik, 4 — méd’, 5 —
mosaz, 6 — silon, 7 — silikon, 8-9 — plexisklo, 10 — sklotextit, 11 — novodur.

Tab. 8.1: Vysledky méfeni magnetické susceptibility vybranych vzorkd.

., Rozméry V4
Material Tvar [mm] [x10°°]
Hlinik Vilcova tyd d = 4,00; I,= 10,00 22,71
Med Vilcova ty¢ d=2,70; I.=10.05 29,72
Med Kvadr 1,90 x 7,00 x 13,00 29,63
Dvé valcové d=3,00; Is=11,90
Mosaz tyce d = 3,00; ;= 11,00 575
Novodur Kvadr 5,00 x 9,35 x 10,65 29,23
Plexisklo Kvadr 5,10 x 9,90 x 10,40 12,11
Plexisklo Valcova tye d=9,90; I,= 10,40 12,15
Silon Vilcova tyd d = 3,00; I,= 10,20 8,13
. Dvé valcové d =3,15; Is=10,25
Silon tyce d =3.15; ;= 10,20 8,32
. Dvé valcové d=2,50; Is=11,00
Silikon tyce d =2,50; ;= 11,00 145
Sklotextit Valcova tye d=5,20; I,= 13.00 71,98
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9 EXPERIMENTALNI APLIKACE

Navrzena metoda tii méfeni pro ziskani difuzné vazenych obrazl byla vyuzita v fadé
konkrétnich méfeni a vyhodnoceni dat pro rizné ucely. Jednou z dileZitych oblasti, kde
se pozaduje co mozna nejpiesnéjsi hodnota difuzniho koeficientu, je identifikace tkani.
Zde na zaklad¢ ur¢ené hodnoty difuzniho koeficientu mizeme tkan identifikovat, piipadné
s urCitou pravdépodobnosti stanovit, zda se jedna o patologickou tkan, ¢i ne. Tato
problematika je podrobnéji popsana v kapitole 9.1. Metoda tii méfeni byla také aplikovana
pii vypoctu DTI obrazu a vizualizaci vyzivovych rostlinnych vlaken [27].

Navrzena metoda méfeni magnetické susceptibility byla experimentalné ovétrena
na vzorcich rtznych tvart a také riznych diamagnetickych a paramagnetickych materiala.
Clanek [97] se vénuje moznosti rozsifeni navrzené metody z 2D prostoru do 3D prostoru.
Byl popsan vypocet magnetické susceptibility z dat, ktera byla ziskana modelovanim
magnetického pole neferomagnetickych materiald v programu ANSYS [98] a COMSOL
[99]. Limity metody méfeni magnetické susceptibility jsou uvedeny V literatuie [100].

9.1 Multiparametricky sbér MRI dat ze vzorku zvireci tkané

V soucéasné dob¢ je velmi zajimavy vyzkum patologii v kostech a kostni dieni. V této
oblasti se zaCina vyuzivat i metod MRI, které poskytuji obrazy s vysokym rozliSenim
mekkych tkdni. V dospélosti je slozena kostni diefi hlavné ztukové tkang, coz
se v obrazech vazenych relaxaénim ¢asem T1 projevi zvySenim intenzity a naopak v obraze
vazeném relaxanim ¢asem T2 sniZzenim intenzity [101], [102]. V piipadé poranéni, nadoru
nebo infekce dochédzi k vyméné a vyluovani tuku kostni diené€, to ma za nésledek sniZeni
intenzity v T1 vazenych obrazech a naopak zvySeni v T2 vazenych obrazech. Tyto zmény
mohou slouzit jako Castecné ukazatele patologie, coz ¢ini MRI techniku velmi citlivym
diagnostickym néstrojem.

Problematickou otdzkou je méfeni a vyhodnocovani dat z oblasti malych kosti.
Pro urceni vlastnosti kosti a kostni diené€, byla vySetfovana nejen vlastni tkan, ale také
okoli tkané. Timto zplsobem byla ziskdna dulezitd data, kterd mohou byt dale pouZita
napf. pro segmenta¢ni metody (segmentace tumoru [103]). Kvalita segmentace obrazl
zavisi na kvalitativnich vlastnostech méfeného obrazu a casto je pifinosné provadet
multikontrastni segmentaci dat [104].

9.1.1 Popis experimentu pro multiparametricky sbér dat

V c¢lanku [105] jsem se zaméfil na sbér dat z tkani pro multiparametrickou
segmentaci. Byly pouZity obrazy vazené protonovou hustotou, relaxa¢nimi ¢asy Ti, T2
a susceptibiln¢ vazené obrazy (SWI) [78]. Jako méfeny vzorek byl pouzit vzorek kuieciho
kfidla. Vyhodnocovany byly tyto statistické parametry: maximalni a minimalni hodnota,
sttedni hodnota a smérodatna odchylka méfenych hodnot. Vyhodnocovanymi tkanémi
byly: kiize, tuk, svaly kost a kostni dien.

Pro experimentalni méteni byla pouzita metoda spinového echa SE (pro obrazy

vazené: protonovou hustotou, Ty a T2) a také metoda gradientniho echa GE (obraz vazeny
susceptibilitou). Experiment byl proveden na tomografu umisténém na UPT, AV CR
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s hodnotou indukce statického magnetického pole Bo=4,7T, kdy atomy vodiku
rezonuji nakmitoc¢tu cca 200 Hz.

9.1.2 Multiparametricky sbér dat - vyhodnoceni experimentu

Obr. 9.1 piedstavuje snimek vazeny protonovou hustotou (PD), ktery byl zméfen
metodou SE s parametry Te = 16 ms, Tr = 1 s. Snimek ma rozliSeni 128 x 128 px a velikost
30 mm x 30 mm. Oranzové elipsoidy ohraniCuji oblasti, ze kterych byla vyhodnocovana
statisticka data. Vysledky statistické analyzy jsou ptehledné vypsany v tab. 9.1.

Tab. 9.1: Parametry tkani v PD vazeném obraze
kuteciho kiidla (SE, Te=16 ms, Tr = 1 3).

Min Max Stiredni Smér.
N. Tkan ' ' hodnota | odchylka.
[ - ] [ - ] [ _ ] [ _ ]
1 Kuze 51653 153448 102479 28057
2 Tuk 42071 161661 112615 22149
3 Sval 47566 84594 66039 7599
4 Kost 4584 36015 16020 7419
5 | Kostni | 35541 | 115868 | 82564 | 14103
dfen

Obr. 9.1: Obraz kuieciho ktidla vaZzeny PD jader.
Oranzové jsou vyznaceny vyhodnocované oblasti.

Na obr. 9.2 je vykreslen snimek vazeny relaxa¢nim casem Ti. Pro méfeni byla
pouzita technika Inversion recovery (popsana napi. v [5]) se sekvenci spinového echa
S témito parametry Te =16 ms, Tr =1 ms a ¢asovou prodlevou mezi 180° RF impulzem
a90° RF impulzem — T, = (16, 50, 200, 500, 1000 a 2500) ms. Rozliseni obrazu je opét
128 x 128 px a velikost 30 mm x 30 mm. Vyhodnocené statistické Ti parametry
jednotlivych tkani prezentuje tab. 9.2.

R XeVain,

Tab. 9.2: Parametry tkani v T1 vazeném obraze kuieciho
ktidla (SE, Te= 16 ms, Tr =15, T) = 162500 ms).

Min Max Stiedni Smér.

N. Tkan [ms] [ms] hodnota | odchylka.
[ms] [ms]

1 Ktize 293 436 353 32

2 Tuk 231 471 301 36

3 Sval 466 843 650 55

4 Kost 0 1297 453 327

5 | Kosti | gy 523 344 48

dien

P > 6%

Obr. 9.2: Obraz kufeciho kiidla vazeny
relaxaCnim ¢asem T1.

Na obr. 9.3 je vykreslen snimek vazeny relaxacnim Casem To. Pro méfeni byla
pouzita technika spinového echa stémito parametry Te= (15, 16, 17)ms aTr=1s.
RozliSeni obrazu je opét 128 x 128 px a velikost 30 mm x 30 mm. Vyhodnocené statistické
T2 parametry jednotlivych tkani prezentuje tab. 9.3.
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Tab. 9.3: Parametry tkani v T, vazeném obraze kuteciho
kiidla (SE, Te = 15,16,17 msa Tr = 1).

Min Max Stiedni Smér.
N. Tkan [ms] [ms] hodnota | odchylka
[ms] [ms]
1 Kuze 32 61 47 8
2 Tuk 28 92 47 9
3 Sval 21 208 50 19
4 Kost 0 331 27 62
5 | Kostni 15 104 40 1
dient

Obr. 9.3: Obraz kufeciho ktidla vazeny
relaxa¢nim Casem To.

Na obr. 9.4 je vykreslen snimek vazeny susceptibilitou (SWI). Pro méfeni byla
pouzita technika gradientniho echa s parametry: Te = (6 a 7) ms, rozliSeni 256 x 256 px
a velikost 30 mm x 30 mm. Vyhodnocené parametry SWI obrazu jednotlivych tkani jsou
prezentovany v tab. 9.4.

Tab. 9.4: Parametry tkani v SWI vazeném obraze
kuteciho k¥idla (GE, Te = 6 ms).

Min Max Stired. Smér

N. Tkan 10 10 hodnota | odchylka

- D207 | DT | reaee | [x109)

A X -2
b e 1 | Kaze | 151 | -409 | -967 2,96
5 K \ 2 | Tuk | 16 | 137 | 665 259
: , ’ 3 | sval 019 4,08 2,05 0,54
P L 4 Kost 16,5 51,26 32,98 5,17
5 | Kosmi | 519 | 2850 | 183 125
N dien

Obr. 9.4: Obraz kuieciho kiidla vazeny
susceptibilitou.

9.1.3 Multiparametricky sbér dat - shrnuti

Cilem piredchazejici podkapitoly bylo pfibliZit aplikaci méteni MRI obrazli malych
kosti, kde je problém v malém poméru SNR ataké zde vznikd spousta artefakti.
Z praktického experimentu vyplyva, ze pro dané obrazy je nejlepsi variantou méteni PD
obrazi, které vykazuji jak dobry pomér SNR v obraze, tak dobrou vizualni interpretaci.
Tento typ obrazu a statisticky ziskanad data se jevi jako nejlepsi varianta pro zaklad
segmentace obrazu. Ziskana data z tab. 9.1 az tab. 9.4 mohou byt vyuzita k segmentaci
jednotlivych tkani [104]. Problematiku multiparametrického sbéru dat podrobné&ji popisuje
literatura [105].
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9.2 Identifikace tkani v oblasti mandibuly na zakladé
statistickych dat

Jak bylo popsano v kapitole 9.1, méfeni MR parametrd malych kosti je
problematické, ale z hlediska diagnostiky velmi zajimavé. Spoleéné s MR oddélenim FN
Bohunice a MR oddélenim UPT AV CR jsme se zaméfili na MR méfeni malych kosti.
Z porizenych rizné vazenych snimkd hlavy byla vybrana data z oblasti zajmu jednotlivych
tkani. Tato data slouZila jako zdroj pro statistickou analyzu. Diraz byl kladen na signal
Z oblasti uvnitf mandibuly (dolni Celisti) a jejim okoli.

9.2.1 Popis experimentu pro ziskani a vyhodnocovani dat

Obrazy byly snimany MR tomografem umisténém ve FN Bohunice s indukci
statického magnetického pole Bo=15T. Pro méfeni byla vyuzita data ziskana
od ,,zdravych lidi“ (hladina vitaminu D a osteokalcinu v normé) [106]. Z né&kolika
nasnimanych sad rtizné vazenych obrazii zde uvadim pouze dvé vybrané, ato obrazy
vazené relaxaénim ¢asem T1 a obrazy vazené difuzni konstantou D (viz obr. 9.5).

Obr. 9.5: Vlevo: Ty vazeny obraz, vpravo: difuzné vazeny obraz.

V métenych obrazech byly vybrany nésledujici oblasti: Sedd a bild hmota mozkova,
sval, tuk, kost akostni dienn. Z vybranych oblasti byl proveden sbér dat, ktera byla
podrobena statistické analyze. Na zaklad¢é ziskanych statistickych dat se vytvotila databaze
slouzici k identifikaci tkani. Analyza spocivala ve vyhodnoceni maxima, minima, stfedni
hodnoty, prvniho a tietiho kvartilu méfenych dat — vazenych T1, nebo difuzni konstantou
[107]. Z takto ziskanych dat 1ze vykreslit krabickovy graf, viz obr. 9.6.

"

maximum

teti kvartil

median

prvni kvartil
minimum

Obr. 9.6: Krabi¢kovy graf.
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9.2.2 Vysledky statistické analyzy zkoumanych dat

Na obr. 9.7 az obr. 9.11 jsou vykresleny krabi¢kové grafy prezentujici statistické
hodnoty jednotlivych tkani pro T1 vazeny obraz a difuzné vazeny obraz. Napt. obr. 9.7
vlevo znazoriuje krabickovy graf stiednich hodnot T1 vazenych dat jednotlivych tkani.
Obdobné jsou vyobrazeny dalsi krabi¢kové grafy pro smérodatnou odchylku, Sikmost
a Spicatost. Ziskané krabickové grafy tvoii zdrojova data databaze zdravych tkani.

600
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300

T1Wsti.h.

200

100

Kostni
drefi

Kost Sval Tuk

Mozek,
Sedd hm.

Mozek,
bila hm.

Pozadi
vzorku

400
350
300

250
% 200

Q
150
100

50
0

Kostni dfer Kost Sval Tuk Pozadi vzorku

Obr. 9.7: Krabitkové grafy stiedni hodnoty, vlevo: T1 vazeného obrazu, vpravo: difuzné vazeného obrazu.

T1W smér.odch.

Kostni dfefi

. &

——

Kost Sval Tuk

—I

Mozek, Sedd Mozek, bild

hm.

—_

hm.

i

Pozadi
vzorku

40
35
30

D smér.odch,
nN
(=]

Kostni dfer Kost Sval Tuk Pozadi
vzorku

Obr. 9.8: Krabickové grafy stfedni odchylky, vlevo: T1 vazeného obrazu, vpravo: difuzné vazeného obrazu.
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Obr. 9.9: Krabi¢kové grafy Sikmosti, vlevo T1 vaZeného obrazu, vpravo: difuzné vazeného obrazu.
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Obr. 9.10: Krabi¢kové grafy Spicatosti, vlevo T1 vazeného obrazu, vpravo: difuzné vazeného obrazu.
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9.2.3 Praktické pouZziti

Diky znalosti statistickych hodnot jednotlivych tkani bylo mozné vytvotit z nékolika
méfenych sad obrazi databazi, ktera bude tvofit zaklad algoritmu fesiciho detekovani
neznamé tkané. Databaze obsahuje statistickd data jednotlivych tkéni, ktera nam ftikaji
Vv jakych rozmezich stfedni hodnoty, smérodatné odchylky, Sikmosti a Spicatosti by se mély
statistické hodnoty dané tkané nachazet, viz krabi¢kové grafy na obr. 9.7 az obr. 9.10.

Obr. 9.11 ukazuje blokovy diagram piedstavujici algoritmus pro identifikaci
nezndmé tkané. Prvnim krokem je vybér oblasti zajmu v obraze (vdZenym relaxacnim
Casem T1, vazenym difuznim koeficientem) méfeného vzorku. Poté se provede statisticka
analyza vybranych dat. Ziskana statistickd data jsou korelovana se statistickymi daty
Z databaze. Vystup daného algoritmu, realizovaného v programu Matlab, ptfedstavuje vypis
identifikované tkan¢. Navrzeny algoritmus mize slouzit pro dva ucely:

e |dentifikaci nezndmé tkané.

e Nalezeni patologické tkané. Vstupem je vzorek znamé tkané. Pokud na zakladé
navrzeného algoritmu zjistime, ze dle statistickych parametrti neziskavame zpravu
0 detekovani ocekavané znamé tkané, mizeme S jistou pravdépodobnosti hovofit
0 moznosti patologie dané tkané¢. Doposud nebylo zkoumano, s jakou
pravdépodobnosti 1ze patologickou tkan dle navrzeného algoritmu spravné
identifikovat.

Vzorek vybrané tkané

iy

Kost

Kostni diefi

| |
| |
Statisticka analyza vzorku :> § | Sval |
E . | Tuk |
g :
! | Seda hmota |
i | Bila hmota |
Vypis identifikované tkané <:: | | TR |
' ol

Obr. 9.11: Blokovy diagram ptedstavujici algoritmus identifikace tkang.
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10 PRINOS DISERTACE

Vlivem nehomogenity statického magnetického pole dochazi k chybam méfeni
difuznich koeficientt. Pro eliminaci artefaktd, které vznikly nehomogenitou magnetického
pole a ptisobenim vifivych proudt byla navrzena metoda tii méteni, ktera byla publikovana
v Casopise Measurement Science Review s [F(2011) = 0,418. Metoda nalezne praktické
uplatnéni zejména pifi méfeni difuzniho koeficientu izotropnich materiald. Vyhodou
metody je dobry pomér mezi piesnosti méfeného difuzniho koeficientu a rychlosti jak
z hlediska méfeni, tak zpracovani dat. Metodou byly zpracovavany vSechny difuzné
vazené obrazy prezentované V této praci.

Nejvétsim piinosem disertani prace je navrzeni MR metody méfeni magnetické
susceptibility vzorkt magneticky nekompatibilniho materialu, a tedy nevytvarejiciho MR
signal. Navrzend metoda je zaloZzena na méfeni 2D mapy reakéniho pole v okoli
zkoumaného vzorku. Mize byt aplikovana také na tyCové vzorky nepravidelného prufezu
a neni nutné pouzivat matematické simulovani distribuce magnetického pole. Metoda byla
publikovana v Casopise Measurement Science and Technology s IF(2012) = 1,494 [82].
Mg¢fteni a vyhodnocovani dat je jednoduché arychlé, lze pouzit komeréné dostupnych
ptistrojil.
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ZAVER

V préci je teoreticky popsén vyznam difuze z hlediska méfeni a zobrazovani pomoci
MR technik. Je piedstaven piehled artefaktti vznikajicich v MR obrazech, ato zejména
v difuzné vazenych. Pro méfeni difuzné vazenych obrazii je stru¢né popsana metoda
PFGFE a podrobnéji popsana metoda PFGSE. Mira artefaktii zavisi na velikosti pouzitych
difuznich gradienti, z tohoto hlediska se dle vyzkumu jevi jako nejvyhodngjsi pouziti
difuznich gradientt s pul-sinusovym tvarem. Pribéhy neobsahuji hrany, na kterych by
se ve vétsi mife indukovaly vifivé proudy. U metody PFGSE jsem se vice zabyval
vypoctem b-faktorit z vlastnosti difuznich gradienti. Pro vypocet b-faktord byl napsan
v prostiedi Matlab program, ktery zjednodusuje vypocet b-faktoru.

V kapitole 4 jsem popsal principy DWI zobrazovani a struénéji zobrazovani DTI
Pii popisu artefaktd, které se vyskytuji pfi snimani a zobrazovani difuznich obrazt, jsem
se zamé&fil na popis chyb vznikajicich v zavislosti na velikosti b-faktoru, ktery ovliviiuje
velikost SNR v obraze. Prakticky se da fici, ze ¢im bude hodnota b-faktoru vétsi, tim vétsi
pomér SNR ziskdme. Vznikaji v8ak komplikace s dosazenim velkych hodnot b-faktori.
Velikost gradientnich impulzid je omezena konstrukci tomografického systému a pti delsim
trvani gradientnich impulzi vznikaji artefakty ptisobenim vifivych proudu.

Déale jsem se zaméfil pravé na artefakty vznikajici vlivem vifivych prouda
anamoznosti jejich eliminace. Chyby pfi méteni difuznich koeficienti muize zpusobit
rovnéz kolisajici teplota uvniti tomografu. Pro eliminaci chyb pifi méfeni difuzné vazenych
obrazu vlivem teploty byl v méficim prostoru tomografu zabudovan teplotni systém, ktery
udrZoval teplotu na konstantni hodnoté. Experimentalné bylo zjiSté€no, Ze pii pozadavku
na pfesné meéteni s chybou nepiesahujici 5 %, by se teplota neméla zménit vice nez
00,1°C.

Artefakty, které vznikaji nehomogenitami statického magnetického pole a vitivymi
proudy, miZeme c¢asteéné zmenSit pouzitim navrzené metody tfi méfeni. Princip této
metody byl publikovan v ¢asopise Measurement Science Review s IF(2011) = 0,418 [46].
Metoda nalezne praktické uplatnéni zejména pii méfeni difuzniho koeficientu izotropnich
materiali. Metoda pfedstavuje dobry kompromis mezi piesnosti meétfeni difuzniho
koeficientu a rychlosti jak z hlediska méteni, tak zpracovani dat. Navrzenou metodou byly
zpracovavany vSechny difuzné vazené obrazy uvedené v této praci.

Nehomogenity statického magnetického pole mohou zpusobit vzorky vlozené
do pracovniho prostoru tomografu vlivem své susceptibility. Na rozhrani dvou materialt
muze v disledku riznych hodnot susceptibility dojit k nehomogenitdm magnetického pole
a dokonce az k uplné ztrat¢ signalu. Aby bylo mozné zamezit vzniku téchto artefaktu, je
nutné vybrat a nastavit spravné méfici sekvence a také je nezbytné znat alespon piiblizné
magnetickou susceptibilitu métenych vzorkt. Z tohoto divodu jsem se podrobnéji vénoval
susceptibilnim artefaktim a méfeni magnetické susceptibility neferomagnetickych vzork.
Této problematice se vénuje cela kapitola 8, kde je popsana navrzena MR metoda méfeni
magnetické susceptibility vzorkd magneticky nekompatibilnich materialt, a tedy
nevytvaiejici MR signdl. Navrzena metoda je zaloZzena na méfeni 2D mapy reak¢niho pole
v okoli vzorku. MiiZze byt vyuzita pro tyCové vzorky s nepravidelnym priiezem a neni
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nutné pouzivat zadné matematické simulovani distribuce magnetického pole. Metoda byla
publikovana v ¢asopise Measurement Science and Technology s IF(2012) = 1,494 [82].
Me¢éieni a vyhodnocovani je jednoduché arychlé. Navrzena metoda méieni magnetické
susceptibility byla experimentadlné¢ ovéfena na vzorcich riznych tvari ataké riznych
diamagnetickych a paramagnetickych materialt. Clanek [97] se vénuje moZnosti rozsifeni
navrzené metody z 2D prostoru do 3D prostoru. Popis vypoctu magnetické susceptibility
z dat, ktera byla ziskana modelovanim magnetického pole neferomagnetického materiala
v programu ANSYS je uveden v literatute [98] a COMSOL v literatuie [99]. Limity
metody méfeni magnetické susceptibility jsou popsany v ¢lanku [100].

Navrzena metoda tii méfeni pro ziskani difuzné vazenych obrazi byla vyuzita v fadé
konkrétnich méteni a vyhodnoceni dat za riznymi ucely. Jednou z dilezitych oblasti, kde
jsme pozadovali co mozna nejptesnéj$i hodnotu difuzniho koeficientu, je identifikace
tkani. Zde na zéklad¢ urcené hodnoty difuzniho koeficientu mizeme stanovit, 0 jakou tkan
se jedna, ptipadné, zda je zkoumana tkan patologickd, ¢i ne. Metoda tii méfeni byla
aplikovana napf. pfi vypoc¢tu DTI obrazt a vizualizaci vyzivovych rostlinnych vlaken [27].

V kapitole 9 jsou popsany dal$i moznosti experimentalni aplikace metody tii méfeni.
Kapitola 9.1 se vénuje multiparametrickému sbéru MRI dat ze vzorku zvifeci tkané. Cilem
této podkapitoly bylo pfiblizit aplikaci méfeni MRI obrazii malych kosti, kde je problém
vV malém poméru SNR ataké zde vznika velké mnozstvi artefaktl. Artefakty vzniklé
Vv difuzné vazeném obraze byly eliminovany metodou tfi méfeni. Z popsaného praktického
experimentu vyplyva, ze pro dané obrazy je nejlepsi variantou méfeni obrazii vazenych
protonovou hustotou jader, které vykazuji jak dobry pomér SNR v obraze, tak dobry
vizualni interpretaci. Tento typ obrazu a statisticky ziskana data se jevi jako nejlepsi
varianta pro zaklad segmentace obrazu. Data ziskana z tab. 9.1 az tab. 9.4 mohou byt
vyuzita k segmentaci jednotlivych tkani [104]. Vice informaci k této problematice je
uvedeno v literatute [105].

Spolecné s MR oddélenim FN Bohunice jsme se zaméfili na MR méfeni obrazi
hlavy, vybér dat zoblasti zajmu jednotlivych tkani a statistickou analyzu. O této
problematice pojednava kapitola 9.2. Na zakladé méfenych T1 vazenych obrazu a difuzné
vazenyCch obrazd ,zdravych® (vitamin D ahladina osteokalcinu v norm¢) lidi byla
provedena statistickd analyza. Z dat ziskanych touto analyzou vznikla mald databaze
urend jako zaklad pro algoritmus slouzici k identifikaci tkani. Proto byl u difuzné
vazenych obrazt kladen diraz na ziskani co mozna nejptesnéjSich hodnot difuznich
koeficientt D.
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