
VYSOKÉ UČENÍ TECHNICKÉ V BRNĚ
BRNO UNIVERSITY OF TECHNOLOGY

FAKULTA ELEKTROTECHNIKY A KOMUNIKAČNÍCH
TECHNOLOGIÍ
FACULTY OF ELECTRICAL ENGINEERING AND COMMUNICATION

ÚSTAV BIOMEDICÍNSKÉHO INŽENÝRSTVÍ
DEPARTMENT OF BIOMEDICAL ENGINEERING

POKROČILÉ METODY PERFUZNÍ ANALÝZY V MRI
ADVANCED METHODS OF PERFUSION ANALYSIS IN MRI

DIZERTAČNÍ PRÁCE
DOCTORAL THESIS

AUTOR PRÁCE Ing. Ondřej Macíček
AUTHOR

VEDOUCÍ PRÁCE Ing. Radovan Jiřík, Ph.D.
ADVISOR

BRNO 2019



ABSTRAKT
Tato doktorská práce se zabývá problematikou kvantitativní analýzy pomocí MRI a pou-
žití exogenní kontrastní látky. Jedná se o dvě metody, Dynamic contrast-enhanced MRI
(DCE-MRI) a Dynamic susceptibility contrast MRI (DSC-MRI), které jsou většinou zpra-
covávány samostatně.
Jedná se o unikátní metody, které poskytují cenné informace, avšak nejsou odbornou ve-
řejností dostatečně přijímány kvůli nespolehlivosti odhadů parametrů a nejsou tak běžně
používány ve vyšetřovacích protokolech.
Tato dizertační práce si klade za cíl zlepšit spolehlivost metody DCE a odhady para-
metrů DSC. Práce se zejména zaměřuje na řešení problému kvantifikace při extravazaci
kontrastní látky v DSC analýze a dále na nestabilitu DCE odhadů v případě použití
pokročilých DCE farmakokinetických modelů s větším počtem parametrů.
S použitím nových přístupů zpracování z literatury pro zpracování simultánně měřených
DCE a DSC dat je možno odhadnout nové parametry vyšetřované tkáně - relaxivitu
vaskulárního a intersticiálního prostoru. Pro tuto metodiku byl původně použit 2CXM
model. V této práci je tato metodika testována s dalšími typy modelů, přičemž je kladen
důraz na jejich spolehlivost v rámci spojení DCE a DSC. Bylo zjištěno, že model ATH
je pro tento účel vhodnější než 2CXM. Metoda byla rozšířena o alternující dekonvoluci a
dále na plně simultánní DCE-DSC odhad. Algoritmus byl testován na umělých a reálných
datech. Výsledky analýz ukazují, že navržený dekonvoluční postup zlepšuje přesnost od-
hadu jak DCE, tak i DSC parametrů v porovnání se sekvenčním odhadem a zvyšuje tak
významně potenciál a spolehlivost DCE a DSC metod.
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ABSTRACT
This dissertation deals with quantitative perfusion analysis of MRI contrast-enhanced
image time sequences. It focuses on two so far separately used methods – Dynamic
contrast-enhanced MRI (DCE-MRI) and Dynamic susceptibility contrast MRI (DSC-
MRI).
The common problem of such perfusion analyses is the unreliability of perfusion para-
meters estimation. This penalizes usage of these unique techniques on a regular basis.
The presented methods are intended to improve these drawbacks, especially the pro-
blems with quantification in DSC in case of contrast agent extravasation and instability
of the deconvolution process in DCE using advanced pharmacokinetic models. There are
a few approaches in literature combining DCE and DSC to estimate new parameters of
the examined tissue, namely the relaxivity of the vascular and of the interstitial space.
Originally, in this scheme, the 2CXM DCE model was used. Here various models for DCE
analysis are tested keeping in mind the DCE-DSC combination. The ATH model was
found to perform better in this setting compared to 2CXM. Finally, the ATH model was
used in alternating DCE-DSC optimization algorithm and then in a truly fully simultane-
ous DCE-DSC. The processing was tested using simulated and in-vivo data. According
to the results, the proposed simultaneous algorithm performs better in comparison with
sequential DCE-DSC, unleashing full potential of perfusion analysis using MRI.
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Úvod
Zobrazovací modality v lékařství získávají stále silnější pozici při určení diagnózy
pacienta než kdykoliv dříve. V dnešní době se zobrazovací technika stává nedílnou
součástí klinické praxe a je v podstatě nenahraditelnou. Základní principy jednotli-
vých modalit navazují vždy na objev základního výzkumu. V počátcích poskytovaly
zobrazovací techniky kvalitu zobrazení, která by byla dnes považována za nedosta-
čující, nicméně výzkum a vývoj posunul kvalitu takových přístrojů na zcela novou
úroveň, a to jak z hlediska prostorového rozlišení, tak i kvality zobrazení.

Lze zmínit především rentgenové systémy (RTG, CT), molekulární zobrazování -
nukleární medicínu (PET/SPECT), ultrazvuk (US/UZV) a nukleární magnetickou
rezonanci (NMR). Zkratka NMR je stále používána především v oblasti spektrosko-
pie, avšak pro laickou veřejnost je v drtivé většině používána zkratka Magnetic
Resonance Imaging (MRI), a to zejména proto, aby v pacientech slovo „nukleární“
nebudilo obavy, a neexistující souvislost s PET/SPECT systémy.

Magnetická rezonance v porovnání s rentgenovým zobrazováním (r. 1895) byla
objevena teprve nedávno (2. polovina 20. století). Hlavní zásluhy mají především Isi-
dor Isaac Rabi, Felix Bloch a Edward Purcell - a to za samotný popis jevu NMR. Na
ně navázali v roce 1970 Peter Mansfield a Paul Lauterbur. Z technického pohledu se
o vůbec první celotělový humánní MRI skener zasloužil Raymond Damadian (1977),
který prezentoval vůbec první MRI obraz abdominální oblasti. Od té doby se MR
komunita zasloužila o obrovské pokroky ve smyslu vývoje hardwaru, rekonstrukce
obrazů, celkově kvality a rychlosti zobrazení. Pro MR je základním fenoménem jev
magnetické rezonance. Princip detekce signálu spočívá ve vlastnostech MR aktiv-
ních jader. Nejzákladnějším a zároveň nejvíce zastoupeným prvkem v přírodě jsou
protonová jádra vodíku 1H a ostatní jádra s lichým protonovým nebo neutronovým
číslem např. 3He, 13C, 19F, 23Na, 31P a 129Xe, přirozený výskyt těchto prvků je však
mnohem nižší v porovnání s 1H.

Modalita MR je v mnoha směrech unikátní. Například výpočetní tomografie
(CT) zobrazuje pouze jeden primární parametr (veličina, která způsobuje modu-
laci obrazu) - v případě CT se jedná o lineární součinitel útlumu RTG svazku.
V případě MR je k dispozici několik primárních parametrů. To, kterým parame-
trem bude signál dominantně modulován, závisí na nastavení a metodě akvizice.
Kromě různých primárních parametrů je dnes možné měřit i funkční a fyzikální
vlastnosti subjektu/objektu - difuze/mobilita molekul vody [21], angiografie, termo-
metrie, elastografie, relaxometrie, spektroskopie, funkční MRI a perfuzní zobrazování
s kontrastní látkou (CA) [3]. Perfuzní zobrazování je souborem měření mnoha obrazů
stejné oblasti tkáně v čase a následné zpracování dat (časosběrné snímání). Časový
vývoj koncentrace kontrastní látky je stěžejní pro následnou analýzu a nositelem

18



informace o fyziologii/funkci vyšetřované oblasti, ze nichž lze odhadovat tkáňové
parametry. Tyto parametry se dělí do dvou základních skupin - nekvantitativní (re-
lativní) [22] a kvantitativní (absolutní) [4]. Nekvantitativní (i když stále numerické
parametry) popisují tvary koncentračních křivek CA, jejich výpočet je jednoduchý
a rychlý. Hlavní nevýhodou je nemožnost srovnávat numerické hodnoty s ostatními
daty (z jiného subjektu, systému jiného výrobce, nesrovnatelné mohou být i dvě
vyšetření stejného typu u jednoho pacienta), což znemožňuje jejich interpretova-
telnost, reprodukovatelnost a hlavně důvěryhodnost v celou metodiku. Většinou se
relativní parametry srovnávají se zdravou kontralaterální oblastí. Druhou katego-
rií jsou kvantitativní/absolutní parametry, např. objemový průtok a objem krve,
objem extravaskulárního extracelulárního prostoru, informace o propustnosti cév-
ních stěn apod. Tyto kvantitativní absolutní parametry jsou mnohem užitečnější
např. pro diagnostiku nádorových onemocnění a ischemických onemocnění. Kromě
prvotní diagnostiky lze sledovat i změny tkáňových parametrů v průběhu léčby [23].
Jejich odlišnosti v různých časových odstupech dávají unikátní možnost sledování
efektivity farmak, většinou antiangiogenních léků (např. Anti-VEGF) na potlačení
funkčnosti a progrese tumorů [24].

Kvantitativní perfuzní MRI zobrazování pomocí kontrastní látky můžeme rozdě-
lit na dvě základní metody.

První využívá primárně longitudinálního váhování obrazů, tj. váhování relaxač-
ním časem 𝑇1. Tato metodika Dynamic contrast-enhanced MRI (DCE-MRI) využívá
zpracování časových obrazových sekvencí pomocí různě komplexních farmakokine-
tických modelů a také znalosti koncentrace kontrastní látky ve vyživující artérii [25].
Všechny kroky jsou samozřejmě náchylné na úroveň šumu v původních datech a na
artefakty způsobené nízkým časovým rozlišením, prouděním krve a pohybem vli-
vem dýchání či srdeční činnosti [26]. Dalším zdrojem problémů jsou algoritmy pro
zpracování dat. Ty většinou využívají numerické metody nelineární matematické op-
timalizace, které jsou také zdrojem nejistot výsledných parametrů, protože během
odhadu optimalizace může algoritmus konvergovat k řešení v lokálním optimu [27].
Tato všeobecná náchylnost se zvyšuje s komplikovaností použitých farmakokinetic-
kých modelů, tedy počtem odhadovaných/hledaných parametrů [26]. Výhodou 𝑇1

perfuzní analýzy je prakticky konstantní (tj. nezávislá na tkáni) [28, 29, 30] relaxi-
vita kontrastní látky 𝑟1, která zjednodušuje konverzi jasových obrazů na koncentraci
kontrastní látky [31].

Druhý přístup využívá obrazových sekvencí, které jsou primárně váhované 𝑇2,
nebo 𝑇 *

2 relaxačním časem. Metodika nazývaná Dynamic susceptibility contrast MRI
(DSC-MRI) při zpracování využívá velmi podobných kroků jako DCE-MRI [32, 33].
Primární určení DSC-MRI je na analyzování perfuze mozkové tkáně, např. vyšet-
ření cévních mozkových příhod. Běžné modely předpokládají, že nedochází k úniku
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kontrastní látky mimo vaskulární prostor tkáně, což je ve většině případů pravda, v
mozku existuje hematoencefalická bariéra, která tomuto prostupu brání. Ve většině
případů jsou pro analýzu použité jednokompartmentové modely, které ovšem v pří-
padě otevření mozkové bariéry vlivem nemoci/nádoru neumožňují plně modelovat
změřená data. Tento problém většinou nastává právě v případě abnormalit, které by
měly být pomocí DSC detekovány. Další komplikace pramení ze závislosti relaxivity
𝑟2 nebo 𝑟*

2 na fyzickém rozměru cév (anatomickém uspořádání) ve tkáni [34]. Lze
tedy obecně říci, že je hodnota 𝑟2 (nebo 𝑟*

2) závislá na typu a stavu vyšetřované
tkáně (tj. obecně časově závislá).

Metody DCE-MRI a DSC-MRI jsou stále v povědomí klinických a preklinických
pracovišť, ale jejich většímu rozšíření brání již zmíněná nedůvěra v poskytované
výsledky, které mohou být ovlivněny mnoha faktory. Cílem této dizertační práce je
využití informací obou technik současně pro získání důvěryhodnějších a přesnějších
výsledků. Řešení tohoto problému je založeno na možnosti současně měřit 𝑇1 a 𝑇2

(nebo 𝑇 *
2 ) váhované obrazy pomocí moderních zobrazovacích pulsních sekvencí a

dále na návrhu algoritmů/modelů pro zpracování takto nasnímaných dat.
Práce poskytuje rešerši a výsledky ohledně společných parametrů, které posky-

tují DCE-MRI a DSC-MRI. Dále je proveden detailní rozbor farmakokinetických
DCE-MRI modelů, které je možné použít pro zmíněnou kombinaci perfuzometric-
kých metod, které využívají 𝑇1 a 𝑇 *

2 váhovaných perfuzních dat. V neposlední řadě
jsou také uvedeny algoritmy, které umožňují provádět současný odhad DCE-MRI a
DSC-MRI modelů, který dokáže oproti publikovaným přístupům za určitých předpo-
kladů výrazně snížit chybu odhadů, a to především tím, že do optimalizace vstupuje
dvakrát více dat (data průběhů signálů DCE a DSC) a model je tak více přeurčený.
Oproti již publikovanému algoritmu, kde je výsledek DCE analýzy použit v DSC
modelu bez možnosti zpětné opravy DCE, zde uvedený algoritmus zavádí pomocí
simultánní optimalizace schopnost modelu korigovat obě dvě (DCE a DSC) křivky
zároveň a tím dospět ke správnějšímu řešení.

20



1 Teoretická část
Perfuzní měření a analýza je metodika pro zobrazování funkčních parametrů tkáně.
V tomto kontextu bude pojednáváno pouze o metodách využívajících nitrožilního
podání kontrastní látky, která lokálně ovlivňuje modulaci MRI obrazu - zkracuje
relaxační časy 𝑇1, 𝑇2 a 𝑇 *

2 . Vyšetřovací postup se skládá většinou z těchto bodů,
avšak ne vždy jsou všechny zmíněné procedury nutné. Jednotlivé kroky pro akvizici
a zpracování dat jsou zobrazeny vývojovými diagramy na Obr. 1.1. Parametry, které
jsou získatelné z perfuzních měření pomocí MRI lze vidět v Tab. 1.1.

Zavedenı́ kanyly
pro aplikaci CA

Pozicovánı́ pacienta

Lokalizačnı́ obrazy

Morfologické obrazy

Nastavenı́ geometrie
pro perf. akvizici

Nativnı́ obrazy pro
zjištěnı́ map T10 a M0

Měřenı́ dynamické
sekvence s CA

Kontrola kvality dat

Korekce fyziolo-
gických pohybů

Odhad T10 a M0

Konverze dyna-
mických obrazů na c

Výběr oblasti (de-
finice) AIF a ROI

Volba modelu,
dekonvoluce

Interpretace
výsledků, diagnóza

Obr. 1.1: Schématický postup pro získání perfuzně váhovaných dat (vlevo) a postup
pro zpracování perfuzometrických DCE-MRI dat (vpravo).

1.1 Dynamic contrast-enhanced -MRI (DCE-MRI)

1.1.1 Akvizice nativních obrazů a dynamické sekvence

Protože perfuzně váhované obrazy jsou většinou měřeny s nižším prostorovým roz-
lišením (cca polovičním oproti morfologickým obrazům), jsou nejprve nasnímány
morfologické obrazy ve vysokém rozlišení. Na podkladě těchto obrazů je provedeno
přesné nastavení geometrie akvizičních sekvencí pro měření perfuzní studie s kon-
trastní látkou. Typickou ukázku je možné vidět na Obr. 1.2.
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Obr. 1.2: Srovnání rozlišení obrazu s vysokým prostorovým rozlišením pro zobra-
zení morfologie (vlevo) a rozlišením typickým pro dynamickou akvizici (vpravo).
Červeným polygonem je vyznačena stejná oblast v potkaním mozku (axiální řez).

1.1.2 Korekce fyziologických pohybů

Měření časové série obrazů na živých subjektech s sebou vždy nese riziko, že dojde
vlivem fyziologických pohybů k tomu, že si jednotlivé tkáňové struktury v jednotli-
vých obrazech nebudou pozičně odpovídat. Tento fenomén se projevuje s různou in-
tenzitou a v závislosti na vyšetřované oblasti. Větší míru dislokace mezi jednotlivými
obrazy lze očekávat např. v abdominální oblasti vlivem pohybu vnitřních orgánů -
pohyby střev, srdeční činnost, dýchání. Naopak například mozek vykazuje minimální
vlastní fyziologické pohyby. Kromě těchto pohybů, se samozřejmě mohou přidat i
další pohyby - pohyby končetin, rotace hlavy apod. Ideální je, pokud obrazy těmito
artefakty zatížené nejsou, avšak pokud jsou nezanedbatelné, je potřebné obrazy zko-
rigovat - provést lícování (obrazovou registraci). Po této transformaci vstupní série
obrazů dostaneme sekvenci obrazů, ve které si jednotlivé tkáňové struktury pozičně
odpovídají a je tedy možné pokračovat ve zpracování perfuzní analýzy.

Podle komplexnosti pohybu, který v obraze nastává, volíme i typ transformace
pro kompenzaci tohoto pohybového artefaktu. Důležitým faktorem obrazové regis-
trace je použitá metrika, resp. kritérium, díky kterému jsme schopni vyhodnotit
kvalitu slícování. Pro obrazy, u kterých dochází ke změně kontrastu je doporučo-
vána metrika vzájemné informace [36].

Nejjednodušší formou obrazové registrace je posunutí a rotace. Při těchto ope-
racích nedochází ke změně vzdáleností mezi význačnými strukturami v obraze [37].
V případě potřeby kompenzace komplexnějších fyziologických pohybů, je potřebné
použít například elastickou registraci, která umožňuje provádět změnu měřítka a
natažení obrazu [37, 38, 39].
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1.1.3 Konverze dynamických obrazů na koncentraci kontrastní
látky

Před samotnou sekvencí zachycující dynamiku šíření kontrastní látky v těle (vět-
šinou pomocí sekvencí FLASH - Fast Low Angle Shot, [40]) jsou měřeny obrazové
sekvence, jejichž účelem je nasnímat data potřebná pro konverzi jasových obrazů
na obrazy reprezentující absolutní koncentraci kontrastní látky 𝑐 pomocí signálové
rovnice gradientního echa

𝑆𝐼 = 𝑘𝜌 sin(𝐹𝐴)

(︁
1 − 𝑒−𝑇𝑅/𝑇1

)︁
1 − cos(𝐹𝐴)𝑒−𝑇𝑅/𝑇1

· 𝑒−𝑇𝐸/𝑇 *
2 , (1.1)

kde se v případě DCE-MRI v režimu (𝑇𝐸 ≪ 𝑇 *
2 ) považuje člen 𝑒−𝑇𝐸/𝑇 *

2 ≈ 1, což
vede na zjednodušení vztahu, jehož výsledná podoba je dána

𝑆𝐼 = 𝑘𝜌 sin(𝐹𝐴)

(︁
1 − 𝑒−𝑇𝑅/𝑇1

)︁
1 − cos(𝐹𝐴)𝑒−𝑇𝑅/𝑇1

. (1.2)

Kde 𝑆𝐼 je jasová hodnota ve voxelu, člen 𝑘𝜌 reprezentuje škálovací konstantu 𝑘

(ovlivněna nastavením systému, použitou cívkou apod.) násobenou hustotou pro-
tonových jader 𝜌. 𝐹𝐴 je použitý sklápěcí úhel, 𝑇𝑅 repetiční čas pulsní sekvence,
𝑇𝐸 je echo čas a 𝑇1 a 𝑇 *

2 jsou relaxační časy. V rovnici (1.2) neznáme veličiny 𝑘𝜌

a 𝑇1, respektive 𝑇10, která reprezentuje nativní 𝑇1 relaxační čas (pro odlišení 𝑇1

času, který je proměnný během dynamické akvizice s kontrastní látkou). Tyto lze
pomocí nativních obrazů technikami Multi-FA [41] a Multi-TR a nelineárního opti-
malizačního algoritmu odhadnout. V zásadě je většinou použito schématu měření,
při kterém je postupně měněn jen jeden parametr a ostatní zůstávají konstantní.

Převod na koncentraci kontrastní látky je poté dokončen rovnicí

𝑐(𝑡) = 1/𝑇1(𝑡) − 1/𝑇10

𝑟1𝐶𝐴
, (1.3)

kde pro relaxační čas 𝑇1(𝑡) platí 𝑇1(𝑡) = 1/𝑅1(𝑡). 𝑅1(𝑡) je hodnota relaxační rych-
losti. Přičemž pro nativní relaxační čas 𝑇10 platí ekvivalentně 𝑅10 = 1/𝑇10. 𝑡 repre-
zentuje čas, ke kterému se vztahuje např. obraz 𝑇1, přičemž se zde předpokládá, že
byl tento obraz naměřen (odhadnut) okamžitě. Proměnná 𝑟1𝐶𝐴 vyjadřuje relaxivitu
kontrastní látky. Z rovnice je patrné (a je to i předpokládáno), že změna relaxační
rychlosti Δ𝑅1(𝑡) je lineární vzhledem ke koncentraci.

Při měření nativních obrazů pomocí Multi-FA (viz Obr. 1.3) dochází k postup-
nému proměření série sklápěcích úhlů (např. 5, 10, 15, 20, 30 a 40 °). Výhodou této
strategie je nízká časová náročnost, protože sekvence jsou měřeny s krátkým TR
časem, který odpovídá dynamické sekvenci. Mezi hlavní nevýhodu můžeme označit
především nehomogenitu excitačního pole 𝐵1 (profil 𝐵1 se mění v závislosti na FA),
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Obr. 1.3: Změřené body aproximované modelem pro Multi-FA. Odhadnuté parame-
try modelu jsou 𝑇10 = 630 ms a 𝑘𝜌 = 316. Pro každý sklápěcí úhel FA je nasnímáno
několik obrazů se stejným nastavením. Graf odpovídá zpracování jednoho voxelu,
nebo průměrné hodnoty oblasti v obraze.

která poté zkresluje výslednou obrazovou intenzitu a její závislost poté neodpovídá
teoretickému modelu.

Problém nehomogenní excitace 𝐵1 je prakticky eliminován při akvizi typu Multi-
TR (viz Obr. 1.4), kde je měření prováděno s konstantním FA. Repetiční čas TR
je rozmítán od několika milisekund po cca 500 ms (např. 5, 10, 25, 50, 100, 250 a
500 ms). Již z výčtu hodnot TR je patrné, že hlavní nevýhodou tohoto typu měření je
časová náročnost. Pro dlouhé vyšetřovací protokoly proto nejsou vhodné, poskytují
však přesnější převod jasových hodnot (𝑆𝐼) na koncentraci kontrastní látky 𝑆𝐼 → 𝑐.

Dle rovnice (1.3) je sice možné převést obrazy na absolutní koncentraci, avšak
pro kvantitativní odhady metodou DCE-MRI to není nutné. Postačuje převedení na
Δ𝑅1(𝑛). Pokud je přesto jen nutné zjistit koncentrace, je potřeba znát 𝑟1𝐶𝐴 relaxi-
vitu kontrastní látky. Ta je vždy specifická a je závislá i na velikosti magnetického
pole 𝐵0. Proto je důležité, pokud je to možné, proměřit používanou kontrastní látku
a vypočítat skutečné 𝑟1𝐶𝐴, které se určí jako směrnice grafu závislosti (1.3). Takový
postup vyžaduje přípravu několika zkumavek s různými koncentracemi kontrastní
látky, které jsou známé. Konkrétní příklad měření 𝑟1𝐶𝐴 relaxivity pro gadoliniovou
kontrastní látku Magnevist® (Gd-DTPA) je na Obr. 1.5.

Takto popisovaná konverze signálu využívá nelineární optimalizační algoritmus.
I když je možné provést linearizaci a urychlit tak proces konverze, je z principu
nelinearity vhodné zachovat proces jako nelineární. Každý linearizační proces, vět-
šinou realizovatelný logaritmem, totiž mění charakter šumu. Tento proces se nazývá
heteroskedasticita. Pro původně stejný rozptyl šumu dochází vlivem nelinearity lo-
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Obr. 1.4: Změřené body aproximované modelem pro Multi-TR. Odhadnuté parame-
try modelu jsou 𝑇10 = 1959 ms a 𝑘𝜌 = 611928. Pro každý čas TR je nasnímáno
několik obrazů se stejným nastavením. Graf odpovídá zpracování jednoho voxelu,
nebo průměrné hodnoty oblasti v obraze.
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Obr. 1.5: Uspořádání fantomu pro měření relaxivity 𝑟1. Zkumavky typu Eppendorf
ve fyziologickém roztoku 0,9% NaCl (vlevo) a graf závislosti koncentrace kontrastní
látky Magnevist® 𝑐 na relaxační rychlosti 𝑅1. Naměřená data proložena polynomem
1. řádu. Relaxivita 𝑟1𝐶𝐴 = 4,12 mMs (vpravo). Měření bylo provedeno na skeneru
Bruker BioSpec 9,4 T na ÚPT AVČR.
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Obr. 1.6: Vliv linearizace pomocí logaritmu na změnu rozptylu šumu v exponenci-
álním modelu 𝑦 = 𝑎 exp(−𝑡/𝑏), kde 𝑎 = 5 a 𝑏 = 2.

garitmické funkce ke změnám rozptylů v různých úrovňových pásmech. Linearizační
proces by nezkreslil odhady jen v případě bezšumového měření, což je principiálně
nemožné. Ukázka transformace šumu po logaritmování je možné vidět na Obr. 1.6.

1.1.4 Výběr oblastí zájmu

Výběr oblastí zájmu (z angl. region of interest - ROI) je rovněž velmi důležitý krok,
ve kterém je potřeba si dopředu stanovit, zda má být výsledkem analýzy mapa
perfuzních parametrů, nebo je zájem získat informace např. o celé oblasti nádoru, a
nebo je proveden kompromis ve formě snížení rozlišení, kdy dojde ke zvýšení poměru
signál/šum při přijatelném zachování prostorové informace v obrazech.

V případě kdy je poměr signál/šum přijatelný, je možné vypočítat perfuzní pa-
rametry na úrovni jednotlivých voxelů tj. na úrovni nativního rozlišení dynamické
obrazové sekvence. Protože může být výpočet časově poměrně náročný (v řádu de-
sítek minut nebo i několika hodin), je někdy přistoupeno k tomu, že je vypočítána
(analyzována) pouze oblast, která je pro hodnocení výsledků zajímavá. Minimálně je
vhodné vyloučit z výpočtů oblasti bez signálu, které obsahují pouze šum, popřípadě
artefakty. Pro hodnocení jsou bezcenné, navíc mohou enormně prodloužit výpočet
(signál neodpovídá modelovému předpokladu, což vede aproximační algoritmus k
divergenci, v lepším případě k mnoha iteracím).
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Druhou zmíněnou možností je zpracování signálu z větší oblasti, což je obvykle
realizováno ručním výběrem oblasti (zakreslením uzavřeného polygonu) na dyna-
mických obrazových sekvencích, automatickou segmentací nebo zakreslením oblastí
na obrazech s vysokým rozlišením a konvertováním masky na dynamickou sekvenci
[8]. Tento postup je zvláštně vhodný použít na tkáně, které vykazují nízký poměr
signál/šum i v případě použití kontrastní látky. Díky tomu, že má šum náhodný
charakter, můžeme získat signál dostačující kvality i například z šedé/bílé mozkové
hmoty, hůře prokrvených oblastí atp. Nevýhodou je samozřejmě fakt, že ztrácíme
informaci o prostorové heterogenitě. Dále je třeba poznamenat, že průměrované ob-
lasti by měly být co nejvíce homogenní, aby došlo právě k získání charakteristického
signálu, který by mohl být v případě průměrování heterogenní oblasti zájmu ztracen.

1.1.5 Arteriální vstupní funkce

Pro perfuzní analýzu v kvantitativním režimu je potřeba znát koncentraci kontrastní
látky ve vyživující arterii tj. tzv. arteriální vstupní funkci (z angl. arterial input
function - AIF). Podle toho jak je tento signál získán, nebo aproximován, můžeme
dělit typ AIF průběhu na individuální pacientskou, získanou populačním průměrem,
nebo odhadnutou z naměřených dat [33].

Individuální pacientská AIF (globální a lokální)

Jedná se o postup, při kterém je během dynamického skenování měřena AIF buď ze
stejného řezu/objemového bloku, kterým zobrazujeme oblast zájmu, nebo z jiného
řezu, který zachycuje lépe arteriální oblast. Tento způsob je v podstatě nejvhod-
nější z hlediska individuality každého pacienta/vyšetřovaného subjektu. Tvar AIF
signálu totiž přímo souvisí s individuální fyziologií tj. s morfologií cévního systému,
srdečním výdejem, tepovou frekvencí, hmotností pacienta, podanou dávkou, způso-
bem injekce atd. Velkou nevýhodou je však to, že toto měření by mělo zaznamenat
oproti ostatním tkáním rychlejší jevy dané cévním řečištěm. Problémem je také to,
že cévy jsou fyziologicky srovnatelné s nebo menší než rozměry voxelu (tento problém
nastává především u preklinických dat na zvířecích modelech, v pacientských datech
je většinou možné nalézt voxel, který je celý tvořen arteriální oblastí). Může nastat
i případ, kdy arteriální oblast není možné v dynamických obrazech vůbec lokalizo-
vat (např. v oblasti páteře a míchy). Artefakty způsobené rychlým prouděním krve
spolu s nelinearitou převodu obrazových intenzit na koncentraci při koncentrovaném
bolu kontrastní látky a nízké časové rozlišení působí problémy v kvantitativních od-
hadech [42, 43, 44]. Protože úroveň a tvarová správnost AIF přímo ovlivňuje odhady
perfuzních parametrů, je třeba k měřeným AIF průběhům přistupovat s rozvahou.
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Obr. 1.7: Analytické AIF modely získané na základě měření skupiny pacientů. Par-
kerův model [1] a Schabelův model [2].

AIF získaná jako populační průměr pomocí skupiny pacientů

Tento typ AIF je v podstatě určitým typem arteriálního signálu získaného z více
či méně početné skupiny pacientů. Je důležité, aby měření na pacientech probíhalo
konzistentně podle ustáleného měřícího protokolu ideálně s nastavením akvizice za-
měřené právě pro co nejdůvěryhodnějšího AIF průběhu tj. lokalizace artérie (ideálně
bez PVA artefaktu) a s vysokým časovým rozlišením. Arteriální oblasti jsou přesně
lokalizovány radiologem, nebo např. automatickým segmentačním algoritmem. Ex-
trahované signály jsou poté kombinovány pro zisk např. průměrného signálu. Pří-
kladem může být publikace [1], kde kromě získání průměrného signálu z pacientské
skupiny autoři vytvořili analytický model. Ten je poté možné vygenerovat s libovol-
ným časovým rozlišením. Tím pádem je možné pro lidské studie použít tento model
i v případě, když bylo použito jiné časové rozlišení. Ukázky analytických modelů
jsou zobrazené na Obr. 1.7.

Avšak i tento způsob volby AIF signálu má své problémy, zejména vnucení tvaru
křivky, která nikdy nemůže přesně odpovídat realitě. Úroveň signálu (scale/měřítko)
také ovlivňuje zkreslení.

AIF získaná slepou dekonvolucí

Tento způsob získání AIF signálu je ze strany zpracování nejkomplikovanější z hle-
diska výpočetní náročnosti. Jedná se odhad signálu v artérii na základě signálů z
oblastí zájmu. V podstatě řeší problémy dvou výše zmíněných přístupů. Snaha této
metody je poskytnout odhad AIF na základě signálu ve tkáních. V případech, kdy
pro tento odhad používáme jeden signál ze tkáně (někdy i přímo ten, u kterého nás
parametry perfuzometrie zajímají), v tom případě hovoříme o jednokanálové slepé
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dekonvoluci. V ostatních případech (tj. dvě a více různých tkáňových signálů) hovo-
říme o multi-kanálové slepé dekonvoluci [23]. Výhodou jednokanálového odhadu je
specificita k té oblasti, která byla použita pro odhad, negativem je větší náchylnost
odhadu v případě šumu [45, 46]. Navíc i v případně vysokého 𝑆𝑁𝑅 je dle publi-
kací nutné učinit poměrně výrazná omezení v dekonvolučním procesu. V případě
multikanálového odhadu získáme svým způsobem globální verzi AIF, kterou mů-
žeme přirovnat k signálu z větší tepny. Výhodou tohoto přístupu je vyšší stabilita a
odolnost vůči šumu.

1.1.6 Volba modelu, dekonvoluce

Protože perfuzní analýza je ve své podstatě nepřímá analýza systému (tkáně), je
analyzována na základě signálové teorie lineárních systémů. Kde vstupním signá-
lem je koncentrace kontrastní látky ve vyživující arterii, měříme signál ve tkáni a
analyzujeme přenosovou funkci - impulsní reziduální funkci tkáně pomocí farmako-
kinetických modelů. Analýzu dynamických dat lze provádět i nekvantitativně (např.
výpočtem plochy pod křivkou, určením směrnice přímky definující zvyšování kon-
centrace kontrastní látky ve tkáni, časovým rozměřením signálů atd. [22, 47, 48]).
Tato práce je zaměřena na absolutní odhady, proto budou dále diskutovány pouze
tyto kvantitativní metodologie.

Vyšetřovanou tkán je možné si představit pomocí zjednodušeného schématic-
kého znázornění (viz. Obr. 1.8). Tkáň je tvořena cévním (vaskulárním) prostorem
s frakčním objemem 𝑣𝑝 [mL/mL], extracelulárním extravaskulárním prostorem EES
o frakčním objemu 𝑣𝑒 [mL/mL] a konečně intracelulárním prostorem, jehož objem
označujeme 𝑣𝑖 [mL/mL] (zároveň platí, že 𝑣𝑝 + 𝑣𝑒 + 𝑣𝑖 = 1 [49]).

Kontrastní látka je nesena cévním prostorem, kde může díky permeabilitě cévní
stěny prostupovat do EES. Po určitém čase jsou molekuly kontrastní látky z extra-
celulárního prostoru vyplaveny a přepraveny ven z oblasti zájmu. Kromě takto obec-
ného chování existují i typy tkání, které vykazují nízkou permeabilitu pro typické
nízkomolekulární kontrastní látky a tedy molekuly kontrastní látky nejsou distribuo-
vány do EES (tj. nelze odhadovat objem 𝑣𝑒). Typickým příkladem je zdravá mozková
tkáň, jejíž cévy obsahují tzv. hematoencefalickou bariéru, která brání nízkomoleku-
lárním látkám v transportu přes cévní stěnu. Model takové tkáně se v tomto případě
omezuje pouze na intravaskulární prostor. Kromě tohoto nelze takto určit objem in-
tracelulárního prostoru, protože molekula klinicky používaných kontrastních látek
neprostupuje buňečnou membránou [32].

Kvantitativní (perfuzní) analýza je metodika, která poskytuje informace/para-
metry o tkáních, které se blíží fyzikálním parametrům nebo jejich kombinacím. Tj.
jednotlivé odhady veličin mají své fyzikální jednotky. Seznam kvantitativních para-
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Obr. 1.8: Schématický model tkáně - jednoho voxelu. Objem EES 𝑣𝑒 je značen světle
žlutou barvou, zeleně jsou znázorněné buňky s objemem 𝑣𝑖, cévní řečiště (intra-
vaskulární prostor) s plazmatickým objemem 𝑣𝑝 tmavě žlutou a molekuly kontrastní
látky černými body. Obousměrný transport molekul kontrastní látky probíhá mezi
plazmatickým (intravaskulárním) a EES prostorem [3].

metrů včetně jednotek je v Tab. 1.1. Výhodou odhadů v absolutních jednotkách má
jednoznačnou výhodu v interpretaci výsledků, jejich srovnávání s ostatními studiemi
a výzkumnými centry. Tento typ analýzy totiž ve své podstatě odstraňuje vliv po-
užitého hardwaru. Kvantitativní analýza využívá teorie farmakokinetických modelů
a fyzikálních vlastností použité kontrastní látky. Na základě diferenciálních rovnic,
vyřešených např. pomocí Laplaceovy transformace [49] lze dospět k základní rovnici
[4],

𝑐𝑅𝑂𝐼(𝑡) =
[︁
𝑐𝐴𝐼𝐹𝑝 *𝐻

]︁
(𝑡), (1.4)

která udává matematický vztah popisující signál z tkáňové oblasti 𝑐𝑅𝑂𝐼(𝑡) jako kon-
voluci plazmatické koncentrace kontrastní látky z arterie vyživující tkáň 𝑐𝐴𝐼𝐹𝑝(𝑡)
a reziduální funkcí tkáně 𝐻. Tato funkce 𝐻 v sobě zahrnuje funkci 𝐼𝑅𝐹 škálova-
nou faktorem, který většinou reprezentuje průtok krevní plazmy 𝐹𝑝 (např. 𝐻(𝑡) =
𝐹𝑝 ·𝐼𝑅𝐹 (𝑡)). Samotná 𝐼𝑅𝐹 funkce (viz Obr. 1.9) má význam hustoty pravděpodob-
nosti, že po nekonečně rychlém aplikování jednotkového bolu CA (AIF má hypote-
tický tvar Diracova impulsu) je molekula kontrastní látky stále přítomna v oblasti
zájmu. Tedy v případě bolu 𝑐0 Diracova tvaru bychom v oblasti zájmu s jednotko-
vým průtokem naměřili signál 𝑐𝑅𝑂𝐼(𝑡) = 𝑐0 · 𝐼𝑅𝐹 . Tvar funkce 𝐼𝑅𝐹 je nerostoucí,
začínající v čase 0 (𝑡 = 0) na hodnotě 1.

Protože nejsme přímo schopni měřit koncentraci v krevní plazmě pro AIF, mu-
síme koncentraci kontrastní látky měřené v krvi 𝑐𝐴𝐼𝐹𝑏

(𝑡) přepočítat pomocí vztahu

𝑐𝐴𝐼𝐹𝑝(𝑡) = 𝑐𝐴𝐼𝐹𝑏
(𝑡)/(1 −𝐻𝑐𝑡), (1.5)
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Obr. 1.9: Příklad 𝐼𝑅𝐹 (𝑡) funkce (nerostoucí, exponenciálního charakteru).

kde člen 𝐻𝑐𝑡 udává hodnotu hematokritu měřenou nejčastěji ve velkých tepnách
(pro malé cévy je používána hodnota hematokritu pro malé cévy) [31].

Konverze AIF signálu dle (1.5) ale nezajišťuje časový posun, který vznikne mezi
AIF měřenou ve velké tepně a tkáňovou oblastí, která je arteriální oblasti vzdálená
různě dlouhým a možná i komplexním cévním řečištěm. Tento posun ideálně časově
spojitý je třeba do modelu implementovat - možné přístupy lze nalézt např. v [16, 23].
Kromě prosté časové prodlevy docházet i ke změně tvaru AIF vlivem disperze [50].
Tu je možné modelovat jako konvoluci signálu 𝑐𝐴𝐼𝐹𝑝(𝑡) a vaskulární transportní
funkce 𝑉 𝑇𝐹 (z angl. vascular transport function). Ta modeluje krevní řečiště pomocí
hustoty pravděpodobnosti transportních časů přes arteriální větvení (např. klesající
exponenciální funkcí) [51, 52].

Naměřenou funkci 𝑐𝑅𝑂𝐼(𝑡) můžeme modelovat pomocí rovnice (1.4) modelem̂︀𝑐𝑅𝑂𝐼 . Funkci 𝐻(𝑡), formulujeme analytickou funkcí 𝐻(𝑡,𝑃 ). Vektor parametrů 𝑃

definuje hledané perfuzní parametry. Ty parametry, které přímo vystupují v definici
𝐻(𝑡,𝑃 ) funkce nazýváme primárními. Na druhé straně veličiny, které jsou odvozeny
na základě primárních, nazýváme sekundární.

Nalezení vektoru primárních parametrů je provedeno nelineárním optimalizač-
ním algoritmem minimalizujícím kriteriální funkci kvadratické chyby mezi změřeným
𝑐𝑅𝑂𝐼(𝑡) a modelovým signálem ̂︀𝑐𝑅𝑂𝐼(𝑡,𝑃 ) vzhledem k parametru 𝑃 . Protože jsou
dynamické MR obrazové sekvence časově nespojité, je místo proměnné času 𝑡 pou-
žito označení časově diskrétních vzorků proměnné 𝑛. V tomto případě bude výpočet
kriteriální funkce proveden podle rovnice

𝑆𝑆𝐷(𝑃 ) =
𝑛=𝑁−1∑︁
𝑛=0

[𝑐𝑅𝑂𝐼(𝑛) − ̂︀𝑐𝑅𝑂𝐼(𝑛,𝑃 )]2 , (1.6)

kde 𝑁 definuje celkový počet vzorků signálu. Po ukončení optimalizačního procesu
získáme parametry 𝑃 a tvar 𝐻(𝑡,𝑃 ) funkce. Protože funkce byly původně svázány
konvolučním vztahem, říkáme, že byla provedena dekonvoluce[4, 31].
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Tyto modely lze rozdělit na neparametrické a parametrické (analytické). Nepa-
rametrický model může být takový, který např. definuje 𝐻 jako nerostoucí funkci,
analytický model je definován např. klesající exponenciální funkcí. Vzhledem k nižší
odolnosti neparametrických modelů vůči šumu [3], je v této práci pojednáváno pouze
o modelech parametrických.

V perfuzním zobrazování pro DCE-MRI se nejčastěji používají modely kompart-
mentové a kapilární neboli „plug flow“ (případně jejich kombinace) [35].

Kompartmentové modely umožňují separovat složité děje na základě signálu z ce-
lého komplexního systému, kterým živá tkáň bezpochyby je. Umožňují určit rychlost
látkové výměny mezi kompartmenty a např. i jejich frakční objemy. Kompartment
je definován jako dokonale promíchaný systém, který je prostorově uniformní a má
vlastní objem. Pro kompartment platí rovnice zachování hmoty [4]

𝑣
d𝑐
d𝑡 (𝑡) =

∑︁
𝑖

𝐹𝑖𝑐𝑖(𝑡) −
∑︁
𝑜

𝐹𝑜𝑐𝑜(𝑡). (1.7)

Kapilární/plug-flow modely vycházejí z představy typu proudění v cévách, kde
všechny částice proudí stejnou rychlostí. V případě, že si představíme jednu kapiláru,
ve které prochází červené krvinky, představující zátky (plugs), musí veškerá tekutina
mezi nimi téci stejnou rychlostí. Tyto modely jsou vhodné pro simulování tkáně,
kde je většina kapilár rozměrově podobných a navíc i stejně směrově orientovaných
[35, 53, 54]. Pro představu můžeme uvést model permeabilní kapiláry s délkou 𝐿,
kde koncentrace v kapiláře 𝑐𝑐(𝑥, 𝑡) závisí i na poziční souřadnici 𝑥 - říkáme, že se
jedná o model s distribuovanými parametry, pro průměrnou koncentraci (např. na
úrovni voxelu) [4] lze psát

𝑐𝑐(𝑡) = 1
𝐿

∫︁ 𝐿

0
d𝑥𝑐𝑐(𝑥, 𝑡). (1.8)

Při úvaze, že je v kapiláře nezávisle na 𝑥 stejný průtok 𝐹𝑝 a 𝑃𝑆, lze zapsat rovnici
zachování hmoty pro tuto kapiláru pomocí parciálních derivací

𝑣𝑐
𝜕𝑐𝑐
𝜕𝑡

(𝑥, 𝑡) = −𝐹𝑝𝐿
𝜕𝑐𝑐
𝜕𝑡

(𝑥, 𝑡) − 𝑃𝑆𝑐𝑐(𝑥, 𝑡). (1.9)

Dělení modelů je možné provést i podle jejich komplexnosti. Z tohoto hlediska
je možné dělit modely 𝐻 na modely tzv. 1. a 2. generace.

Model TK

Mezi modely první generace řadíme především tzv. Toftsův model dále v textu
označovaný jako Toftsův/Ketyho model (TK) [13, 55], který je z historického pohledu
velmi rozšířený a stále hojně používaný. Tkáň je z hlediska matematického tvořena
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jedno-kompartmentovým modelem uvažující pouze extravaskulární extracelulární
prostor. Rovnice modelu

𝐻(𝑡,𝑃 𝑇𝐾) = 𝐾𝑡𝑟𝑎𝑛𝑠𝑒−(𝐾𝑡𝑟𝑎𝑛𝑠/𝑣𝑒)𝑡, (1.10)

je mono-exponenciální a zahrnuje vektor parametrů modelu 𝑃 𝑇𝐾 = [𝐾𝑡𝑟𝑎𝑛𝑠, 𝑣𝑒]. Z
těchto dvou primárních parametrů lze vypočítat parametr 𝑘𝑒𝑝 = 𝐾𝑡𝑟𝑎𝑛𝑠/𝑣𝑒. TK je
oproti komplikovanějším modelům velmi odolný vůči šumu v datech díky jeho jedno-
duchosti a pouhým dvěma volným parametrům, což je zároveň i největší nevýhoda.
Problém tkví v nejednoznačnosti parametru 𝐾𝑡𝑟𝑎𝑛𝑠, který v sobě zahrnuje dva od-
lišné parametry - průtok krve a permeabilitu cév. V závislosti na stavu tkáně, např.
pro stav, kdy je 𝑃𝑆 ≪ 𝐹𝑝 je 𝐾𝑡𝑟𝑎𝑛𝑠 = 𝑃𝑆, a naopak, pokud 𝑃𝑆 ≫ 𝐹𝑝 odpovídá
𝐾𝑡𝑟𝑎𝑛𝑠 = 𝐹𝑝.

Model ETK

Rozšířeným Toftsovým model, ETK [25], kromě parametrů 𝐾𝑡𝑟𝑎𝑛𝑠 a 𝑣𝑒 můžeme
odhadnout objem krevní plasmy 𝑣𝑝. Modifikace 𝐻 funkce oproti TK modelů spočívá
v uvažování nenulového objemu 𝑣𝑝:

𝐻(𝑡,𝑃 𝐸𝑇𝐾) = 𝑣𝑝𝛿(0) +𝐾𝑡𝑟𝑎𝑛𝑠𝑒−(𝐾𝑡𝑟𝑎𝑛𝑠/𝑣𝑒)𝑡. (1.11)

V tomto případě je 𝑃 𝐸𝑇𝐾 = [𝑣𝑝, 𝐾𝑡𝑟𝑎𝑛𝑠, 𝑣𝑒].
Modely druhé generace se liší od předchozí tzv. „první generace“ rozšířením 𝐻

o takzvané intravaskulární parametry (odhadnutelné z vaskulární fáze signálu - tj.
při stavu ihned po příchodu bolu, kdy je kontrastní látka distribuována převážně v
cévním řečišti). Jedná se o parametry 𝑣𝑝 (ev. 𝑣𝑏), 𝐹𝑝 (ev. 𝐹𝑏) a 𝑇𝑐. Tyto analytické
modely𝐻 byly formulovány pro analýzu dat pořízených na výkonných MRI strojích a
pulsních sekvencích, které byly schopny zachytit tuto časnou fázi vývoje koncentrace
kontrastní látky díky vysokému časovému rozlišení dynamických snímků tkáně. Mezi
tyto modely patří Two compartment exchange model (2CXM) [49], Tissue homoge-
neity model (TH) [56], Adiabatic approximation to tissue homogeneity model (ATH)
[11, 12], Distributed capillary adiabatic tissue homogeneity model (DCATH) [14] a
Gamma Capillary Transit Time model (GCTT) [19].

Model 2CXM

Model 2CXM (z angl. two compartment exchange model) popisuje tkáň jako dva
kompartmenty - vaskulární o objemu 𝑣𝑝 a EES o objemu 𝑣𝑒. Mezi kompartmenty
probíhá transport kontrastní látky, látková výměna. 𝐻 funkce pro vaskulární kom-
partment je

𝐻(𝑡,𝑃 2𝐶𝑋𝑀𝑝) = 𝐹𝑝 [𝐴𝑝 exp(𝛼𝑡) + (1 − 𝐴𝑝) exp(𝛽𝑡)] (1.12)
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a pro EES kompartment je definována vztahem

𝐻(𝑡,𝑃 2𝐶𝑋𝑀𝑒) = 𝐹𝑝 [𝐴𝑒 exp(𝛼𝑡) − 𝐴𝑒 exp(𝛽𝑡)] . (1.13)

Celková 𝐻 2CXM modelu 𝐻(𝑡,𝑃 2𝐶𝑋𝑀) je dána

𝐻(𝑡,𝑃 2𝐶𝑋𝑀) = 𝐴 exp(𝛼𝑡) + (1 − 𝐴) exp(𝛽𝑡). (1.14)

Tato výsledná 𝐻 funkce má biexponenciální charakter. Neznámé 𝛼 a 𝛽 jsou defino-
vány následovně [49]

{︃
𝛼

𝛽

}︃
= 1

2

⎡⎢⎣−
(︂
𝑃𝑆

𝑣𝑣
+ 𝑃𝑆

𝑣𝑒
+ 𝐹𝑝
𝑣𝑣

)︂
±

⎯⎸⎸⎷(︂𝑃𝑆
𝑣𝑣

+ 𝑃𝑆

𝑣𝑒
+ 𝐹𝑝
𝑣𝑣

)︂2
− 4𝑃𝑆

𝑣𝑒

𝐹𝑝
𝑣𝑣

⎤⎥⎦ , (1.15)

přičemž škálovací konstanty jsou vypočteny pro vaskulární kompartment jako 𝐴𝑝 =
𝛼+ 𝑃 𝑆

𝑣𝑒

𝛼−𝛽 a pro EES kompartment jako 𝐴𝑒 =
𝑃 𝑆
𝑣𝑝

𝛼−𝛽 a v případě celkové 𝐻 funkce určíme

𝐴 jako 𝐴 =
𝛼+ 𝑃 𝑆

𝑣𝑝
+ 𝑃 𝑆

𝑣𝑒

𝛼−𝛽 . Simulace syntetických křivek (model je v tomto případě
generován omezeným modelem GCTT viz dále) pro tento model je možné vidět na
Obr. 1.11.

Model ATH

Farmakokinetický model ATH vychází z TH [56]. Tato úprava „adiabatickou apro-
ximací“ řeší nevýhodu původního modelu TH - neexistující analytické vyjádření
𝐻 funkce v časové oblasti (ve frekvenční/spektrální doméně analytické vyjádření
existuje viz. například [57]). Předpis modelu ATH je dán vztahem

𝐻(𝑡,𝑃 𝐴𝑇𝐻) =

⎧⎪⎨⎪⎩𝐹𝑝 pro 0 ≤ 𝑡 < 𝑇𝑐

𝐹𝑝 · 𝐸𝑒− 𝐸𝐹𝑝
𝑣𝑒

(𝑡−𝑇𝑐) pro 𝑡 > 𝑇𝑐,
(1.16)

který se skládá z vaskulární části - modelované „plug-flow“ modelem a parenchy-
mální části rovnice, která je modelována kompartmentovým modelem. Tento hyb-
ridní model striktně (skokově) rozděluje tyto dvě fáze, což je oproti modelu 2CXM
výhodou, avšak na druhé straně tato nespojitost působí problémy v odhadech pa-
rametrů tkáně, protože algoritmy pracující na principu gradientního sestupu vyža-
dují pro zaručení funkčnosti hladké a spojité kriteriální funkce. Zmíněná adiaba-
tičnost definuje model 𝐻 tak, že do času 𝑇𝑐 nedochází k propouštění molekul kon-
trastní látky cévní stěnou. Extravazace probíhá až na konci průchodu kapilárami.
Po uplynutí této doby se model matematicky chová jako jedno-kompartmentový a
modeluje výměnu kontrastní látky s EES prostorem. Primárními parametry jsou
𝑃 𝐴𝑇𝐻 = [𝐹𝑝, 𝐸, 𝑣𝑒, 𝑇𝑐]. Z těchto primárních parametrů lze dopočítat i tyto parame-
try - objem krevní plasmy 𝑣𝑝 = 𝐹𝑝𝑇𝑐, rychlostní přenosovou konstantu z vaskulárního
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do EES prostoru 𝐾𝑡𝑟𝑎𝑛𝑠 = 𝐸𝐹𝑝, rychlostní přenosovou konstantu z EES do vaskulár-
ního prostoru 𝑘𝑒𝑝 = 𝐾𝑡𝑟𝑎𝑛𝑠/𝑣𝑒 a produkt permeability a plochy 𝑃𝑆 = −𝐹𝑝 ln(1−𝐸),
udávající informaci o propustnosti cévní stěny v oblasti zájmu. Simulace syntetic-
kých křivek pro tento model je možné vidět na Obr. 1.12. V této práci je model ATH
implemetován jako model DCATH se zafixovaným parametrem 𝜎 (viz dále) [16].

Model DCATH

Dalším tkáňovým modelem 𝐻 je DCATH. Ten předpokládá určitou distribuci pa-
rametru 𝑇𝑐 v oblasti ROI, na rozdíl od ATH (uvažuje jen jeden konkrétní čas 𝑇𝑐).
DCATH zavádí statistickou distribuci 𝑇𝑐 parametru, kterou modeluje pomocí zleva
omezeného normálního rozdělení (𝑇𝑐 nemůže být záporné) s parametry 𝜇 a 𝜎. Vliv
parametru 𝜎 na 𝐻 funkci je vidět na Obr. 1.14. Parametr 𝜇 udává střední hodnotu
neomezeného pravděpodobnostního rozdělení a 𝜎 je jeho směrodatná odchylka. V
případě, že je poměr 𝜎/𝜇 dostatečně malý (cca 𝜎/𝜇 ≤ 1/3 [14]), lze 𝜇 a 𝜎 považo-
vat za střední hodnotu a směrodatnou odchylku neomezeného pravděpodobnostního
rozdělení a tedy je možno říci, že 𝜇 = 𝑇𝑐. Pro vaskulární a parenchymální část funkce
DCATH [14] platí

𝐼𝑅𝐹 (𝑡,𝑃𝐷𝐶𝐴𝑇𝐻𝑝) = 1 −
[︃
1 + erf

(︃
𝜇√
2𝜎

)︃]︃−1 [︃
erf
(︃
𝑡− 𝜇√

2𝜎

)︃
+ erf

(︃
𝜇√
2𝜎

)︃]︃
(1.17)

𝐼𝑅𝐹 (𝑡,𝑃𝐷𝐶𝐴𝑇𝐻𝑒) = 𝐸𝑒

[︁
1
2

(︁
𝐸𝐹𝑝

𝑣𝑒

)︁
2𝜎2+

(︁
𝐸𝐹𝑝

𝑣𝑒

)︁
(𝑇𝑐−𝑡)

]︁ [︃
1 + erf

(︃
𝜇√
2𝜎

)︃]︃−1

(1.18)⎡⎣erf
⎛⎝𝑡− 𝜇√

2𝜎
−

(︁
𝐸𝐹𝑝

𝑣𝑒

)︁
𝜎

√
2

⎞⎠+ erf
⎛⎝ 𝜇√

2𝜎
+

(︁
𝐸𝐹𝑝

𝑣𝑒

)︁
𝜎

√
2

⎞⎠⎤⎦ ,
kde chybová funkce je definována integrálem

erf (𝑡) = 2√
𝜋

∫︁ 𝑡

0
𝑒−𝜓2d𝜓 (1.19)

a celková 𝐻 funkce je dána součtem rovnic (1.17) a (1.18), násobených faktorem 𝐹𝑝,
tedy

𝐻(𝑡,𝑃𝐷𝐶𝐴𝑇𝐻) = 𝐹𝑝
[︁
𝐼𝑅𝐹 (𝑡,𝑃𝐷𝐶𝐴𝑇𝐻𝑝) + 𝐼𝑅𝐹 (𝑡,𝑃𝐷𝐶𝐴𝑇𝐻𝑒)

]︁
. (1.20)

Oproti ATH je u DCATH výhodou fakt, že v 𝐻 funkci je plynulý přechod mezi
vaskulární a parenchymální fází, což je vidět na Obr. 1.13.
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Model GCTT

Obdobný stupeň zobecnění přináší GCTT model (simulace lze vidět na Obr. 1.15),
který pomocí pravděpodobnosti distribuce časů 𝑇𝑐 definuje pomocí gamma rozložení.
Změnou tvaru pravděpodobnostního rozložení popsaného parametrem 𝛼−1 lze tímto
GCTT modelem simulovat i např. modely 2CXM a ATH. Ukázka vlivu parametru
je znázorněna v simulaci na Obr. 1.16. Definice GCTT modelu je také, podobně jako
DCATH, rozdělena na vaskulární a parenchymální část

𝐼𝑅𝐹 (𝑡,𝑃𝐺𝐶𝑇𝑇𝑝) = 𝛾
(︂
𝑇𝑐
𝜏
,
𝑛

𝜏

)︂
(1.21)

𝐼𝑅𝐹 (𝑡,𝑃𝐺𝐶𝑇𝑇𝑒) = 𝐸𝑒−𝑘𝑒𝑝𝑡

(1 − 𝑘𝑒𝑝𝜏)𝑇𝑐/𝜏

{︂
1 − 𝛾

[︂
𝑇𝑐
𝜏
,
(︂1
𝜏

− 𝑘𝑒𝑝

)︂
𝑡
]︂}︂
. (1.22)

Výsledná 𝐻 je opět dána součtem jednotlivých částí tj.

𝐻(𝑡,𝑃𝐺𝐶𝑇𝑇 ) = 𝐹𝑝
[︁
𝐼𝑅𝐹 (𝑡,𝑃𝐺𝐶𝑇𝑇𝑝) + 𝐼𝑅𝐹 (𝑡,𝑃𝐺𝐶𝑇𝑇𝑒)

]︁
. (1.23)

Model GCTT v případě, že se 𝛼−1 blíží hodnotě 1 přechází v 2CXM model a
naopak, pokud se 𝛼−1 blíží hodnotě 0 přechází v ATH model. Tuto simulaci lze
vidět na Obr. 1.16.

Vzájemné srovnání různých 𝐻 modelů

Celkové srovnání farmakokinetických modelů z hlediska časových průběhů rezidu-
álních funkcí 𝐻 je vykresleno na Obr. 1.17. K vygenerování křivek byly parametry
nastaveny následovně 𝐹𝑝 = 0,3 mL/min/mL, 𝐸 = 0,2, 𝑣𝑒 = 0,12 mL/mL, 𝑇𝑐 = 12 s,
𝑣𝑝 = 0,075 mL/mL, 𝐾𝑡𝑟𝑎𝑛𝑠 = 0,06 min−1 a 𝑘𝑒𝑝 = 0,5 min−1. Z Obr. 1.17 je patrné,
že i když mají modely nastaveny stejné parametry, jsou průběhy výrazně odlišné,
což samozřejmě znamená, že i syntetické tkáňové průběhy 𝑐𝑅𝑂𝐼(𝑛) budou rozdílné
(viz Obr. 1.18). Ze zmíněných visualizací je zřejmé, že jednu naměřenou tkáňovou
křivku lze sice proložit většinou modelů, avšak parametry se mohou více/méně lišit
v závislosti na použitém modelu. Kromě této vlastnosti je rovněž vidět, že křivka
Toftsova (TK) modelu je výrazně jiná, protože vůbec nepopisuje vaskulární fázi sig-
nálu, která byla v tomto případě nezanedbatelná. Kdyby byly křivky vygenerovány
s parametry popisujícími nulový objem 𝑣𝑝, byly by křivky podobné.
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Tab. 1.1: Popis perfuzních parametrů potenciálně získatelných z perfuzních měření
pomocí DCE-MRI a DSC-MRI. Poznámka: jednotky veličin vztažených na 1 mL je
nutné chápat takto: např. pro 𝐹𝑝 se jedná o 1 mL plazmy za minutu na 1 mL tkáně
[6, 11, 12, 13, 14, 15].

Zkratka Jednotky Definice
𝐹𝑝 mL/min/mL Objemový průtok krevní plasmy
𝐹𝑏 mL/min/mL Objemový průtok krve (mL krve za mi-

nutu na mL tkáně)
𝐸 − extrakční frakce
𝑣𝑒 mL/mL frakční objem extravaskulárního extrace-

lulárního prostoru (EES)
𝑇𝑐 min kapilární časová konstanta (capillary tran-

sit time)
𝐵𝐴𝑇 min časové zpoždění příchodu kontrastní látky

mezi oblastí AIF a ROI, z angl. Bolus
Arrival Time

𝐾𝑡𝑟𝑎𝑛𝑠 1/min přenosová konstanta mezi vaskulárním
a EES prostorem

𝑘𝑒𝑝 1/min přenosová konstanta mezi EES a prosto-
rem

𝑣𝑝 mL/mL frakční objem krevní plasmy
𝑣𝑏 mL/mL frakční objem krve
𝑃𝑆 mL/min/mL produkt Permeabilita-plocha
𝜎 min směrodatná odchylka pro parametr 𝑇𝑐
𝛼−1 − heterogenita distribuce 𝑇𝑐, exponenciální

distribuce 𝛼−1 = 1 (2CXM model), delta
distribuce (aaTH model) pro 𝛼−1 = 0

𝑟*
2𝑣𝑎𝑠𝑐 1/mM · s relaxivita vaskulárního prostoru
𝑟*

2𝐸𝐸𝑆 1/mM · s relaxivita EES prostoru
𝑟*

2𝑇 1/mM · s relaxivita tkáně při ustáleném stavu (𝑐𝑝 =
𝑐𝑒)

𝜌*
2 1/mM · s proporční koeficient koncentračního gradi-

entu 𝑐𝑝 a 𝑐𝑒
𝑐𝑝 mM koncentrace kontrastní látky ve vaskulár-

ním (plasmatickém) prostoru
𝑐𝑒 mM koncentrace kontrastní látky v EES
𝑐𝑅𝑂𝐼 mM koncentrace kontrastní látky v oblasti

zájmu 𝑐𝑅𝑂𝐼(𝑛) = 𝑐𝑝(𝑛)𝑣𝑝 + 𝑐𝑒(𝑛)𝑣𝑒 [35]
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Obr. 1.10: Schématické srovnání 𝐻 modelů [4].
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Obr. 1.11: Grafy vývoje koncentrace kontrastní látky pro model 2CXM. Barva vy-
značuje různé hodnoty 𝑣𝑒 použité pro generování grafů. Objem EES byl krokován
lineárně od 0 (modrá) do 1 mL/mL (červená), celkem 16 kroků.

Tab. 1.2: Přehled perfuzních parametrů odhadnutelných jednotlivými 𝐻 DCE mo-
dely

par / model TK ETK 2CXM ATH DCATH GCTT
𝐹𝑝 ∘ ∘ ∙ ∙ ∙ ∙
𝐸 ∘ ∘ ∙ ∙ ∙ ∙
𝑣𝑒 ∙ ∙ ∙ ∙ ∙ ∙
𝑇𝑐 ∘ ∘ ∙ ∙ ∙ ∙

𝐵𝐴𝑇 ∙ ∙ ∙ ∙ ∙ ∙
𝐾𝑡𝑟𝑎𝑛𝑠 ∙ ∙ ∙ ∙ ∙ ∙
𝑘𝑒𝑝 ∙ ∙ ∙ ∙ ∙ ∙
𝑣𝑝 ∘ ∙ ∙ ∙ ∙ ∙
𝑃𝑆 ∘ ∘ ∙ ∙ ∙ ∙
𝜎 ∘ ∘ ∘ ∘ ∙ ∘
𝛼−1 ∘ ∘ ∘ ∘ ∘ ∙
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Obr. 1.12: Grafy vývoje koncentrace kontrastní látky pro model ATH. Barva vy-
značuje různé hodnoty 𝑣𝑒 použité pro generování grafů. Objem EES byl krokován
lineárně od 0 (modrá) do 1 mL/mL (červená), celkem 16 kroků.
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Obr. 1.13: Grafy vývoje koncentrace kontrastní látky pro model DCATH. Barva
vyznačuje různé hodnoty 𝑣𝑒 použité pro generování grafů. Objem EES byl krokován
lineárně od 0 (modrá) do 1 mL/mL (červená), celkem 16 kroků.
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Obr. 1.14: Vliv změny parametru 𝜎 v 𝐻 modelu DCATH. Parametr 𝜎 byl krokován
lineárně od 0 (modrá) do 1 (červená), celkem 16 kroků. Grafy mají v porovnání s
Obr. 1.13 jiné časové měřítko pro zvýraznění detailů. Parametr EES byl nastaven
na 𝑣𝑒 = 0,12 mL/mL.
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čas [min]

c
[m

M
]

(c) 𝑐𝑒(𝑛)·𝑣𝑒

0 2 4 6 8 10 12
0

2

4

6
·10−3

čas [min]

H
[1

/m
in

]

(d) 𝐻(𝑡)

0 2 4 6 8 10 12
0

2

4

6
·10−3
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Obr. 1.15: Grafy vývoje koncentrace kontrastní látky pro model GCTT. Barva vy-
značuje různé hodnoty 𝑣𝑒 použité pro generování grafů. Objem EES byl krokován
lineárně od 0 (modrá) do 1 mL/mL (červená), celkem 16 kroků.
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Obr. 1.16: Vliv změny parametru 𝛼−1 v 𝐻 modelu GCTT. Parametr 𝛼−1 byl kroko-
ván lineárně od 0 (modrá) do 1 (červená), celkem 16 kroků. Grafy mají v porovnání
s Obr. 1.15 jiné časové měřítko pro zvýraznění detailů. Parametr EES byl nastaven
na 𝑣𝑒 = 0, 12 mL/mL.
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Obr. 1.17: Grafické srovnání průběhů 𝐻 funkcí tkáně (škálovaných faktorem průtoku
𝐹𝑝, nebo 𝐾𝑡𝑟𝑎𝑛𝑠) pro jednotlivé farmakokinetické modely. Modely funkcí 𝐻 mají
nastavené identické perfuzní parametry.
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Obr. 1.18: Průběhy tkáňových křivek vygenerovaných pomocí konvoluce Parkerovy
AIF křivky a modelové 𝐻 křivky.
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1.2 Dynamic susceptibility contrast -MRI (DSC-MRI)
Technika Dynamic susceptibility contrast MRI (DSC-MRI) byla vyvinuta přibližně
ve stejnou dobu jako DCE. Přehledové články, zabývající se touto problematikou lze
nalézt v literatuře [32, 58, 59]. Problematika DSC je zde popsána stručněji než DCE,
protože většina kroků ve zpracování je shodná. Hlavním rozdílem oproti DCE-MRI
je to, že DSC je založena na akvizici nastavené tak, aby měřené obrazy byly 𝑇 *

2

(metody založené na gradientním echu), případně 𝑇2 (spinové echo) váhované tj. s
refokusačním 180∘ pulsem. Během dynamické akvizice je rovněž nitrožilně podána
paramagnetická kontrastní látka (viz podkapitola o DCE-MRI akvizici 1.1), která
lokálně ovlivňuje okolní tkáně zkracováním 𝑇2/ 𝑇 *

2 časů změnou susceptibility 𝜒.
Tato změna způsobuje rychlejší ztrátu spinové koherence v důsledku změny velikosti
lokálního magnetického pole v oblasti zájmu

𝐵𝑖𝑛𝑡 = 𝐵0 (1 + 𝜒) , (1.24)

které je zesíleno přítomností paramagnetické kontrastní látky s magnetickou suscep-
tibilitou 𝜒 > 0.

Metodika je primárně vytvořena pro zobrazování mozku. Medicínské využití na-
chází uplatnění především v diagnostice mozkové mrtvice. Z hlediska standardních
farmakokinetických modelů je předpokládáno, že kontrastní látka zůstává uvnitř
vaskulárního prostoru (neextravazuje). Tato situace platí pouze v případě nepo-
škozené, tedy intaktní hematoencefalické bariéry (blood brain barrier, BBB), která
brání i nízkomolekulárním látkám v prostupu přes cévní stěnu. Tkáně tohoto typu
jsou proto modelovány jako jeden homogenní dokonale promíchaný prostor o nenu-
lovém objemu - tj. jako jeden kompartment, použít lze i obdélníkových 𝐻 na základě
plug-flow modelů nebo i neparametrických reziduálních funkcí. Hemodynamické pa-
rametry, kterými je tento model definován jsou v DSC-MRI jako v DCE označovány
𝐹𝑝, 𝑣𝑝 a 𝑇𝑐 (vysvětlení těchto parametrů i včetně pokročilých jsou uvedeny a po-
psány ve společné tabulce Tab. 1.1). Zmíněné parametry se někdy spíše z historických
důvodů nazývají cerebrální (Cerebral blood flow, cerebrální průtok krve (𝐶𝐵𝐹 ), Ce-
rebral blood volume, cerebrální objem krve (𝐶𝐵𝑉 ) a Mean transit time, střední doba
průchodu (𝑀𝑇𝑇 )). Často se používá škálování parametrů průtoku a frakce objemu
krve/krevní plasmy měrnou hustotou mozkové tkáně 𝜌𝑏 = 1,04 g/mL [59, 60] (stejný
princip se používá i pro DCE). Avšak praktičtější je uvádět jednotky parametrů
vztažené na mililitr tkáně bez uvažování hustoty tkáně 𝜌𝑏). Pokud bychom chtěli
provádět srovnání nebo validaci DSC parametrů s technikou DCE, je vhodné použít
v obou případech 𝐻 model stejného typu.

Akvizice dynamických dat je identická s DCE-MRI, avšak není zde nutné prová-
dět měření separátních nativních obrazů technikami Multi-𝐹𝐴/𝑇𝑅, protože vztah
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mezi změnou relaxační rychlosti 𝑅2/𝑅
*
2 a signálovou intenzitou je dán vztahem za-

loženým na signálové rovnici gradientního echa bez uvažování váhování/vlivu rela-
xačního času 𝑇1, tedy pro signál před příchodem bolu kontrastní látky 𝑆0 lze psát

𝑆0 = 𝑘 · 𝑒(−𝑇𝐸·𝑅*
20), (1.25)

kde 𝑅*
20 je nativní relaxační rychlost. Koeficient 𝑘 je škálovací konstanta, která je

díky zanedbání vlivu 𝑇1 nezávislá na koncentraci kontrastní látky. Rovnice časově
proměnného signálu 𝑆(𝑡) v případě aplikace kontrastní látky je

𝑆(𝑡) = 𝑘 · 𝑒(−𝑇𝐸·𝑅*
2(𝑡)). (1.26)

Pokud provedeme dělení těchto dvou rovnic, koeficient 𝑘 se vykrátí a v exponentu
získáme rozdíl relaxačních rychlostí

𝑆(𝑡)
𝑆0

= 𝑒−𝑇𝐸[𝑅*
2(𝑡)−𝑅*

20]. (1.27)

Definicí Δ𝑅*
2(𝑡) = [𝑅*

2(𝑡) −𝑅*
20] a logaritmováním získáváme vztah pro konverzi

DSC signálu

Δ𝑅*
2(𝑡) = − 1

𝑇𝐸
ln
[︃
𝑆(𝑡)
𝑆(0)

]︃
, (1.28)

Pro větší robustnost převodu je za 𝑆(0) signálovou intenzitu dosazena průměrná
prekontrastní/nativní hodnota signálové intenzity. Pro finální převod signálu Δ𝑅*

2(𝑡)
na koncentraci kontrastní látky 𝑐(𝑡) je možné použít obdobnou rovnici jako pro 𝑇1

váhovanou perfuzní techniku

𝑐(𝑡) = Δ𝑅*
2(𝑡)/𝑟*

2. (1.29)

Koeficient 𝑟*
2 je relaxivita použité kontrastní látky. Ta je zde uvedena spíše orien-

tačně/obecně. Důvodem je závislost 𝑟2 (𝑟*
2) na typu vyšetřované tkáně, především

pak na morfologii cévního systému v oblasti zájmu. V literatuře [34, 59, 61] je udá-
vaný zejména vliv použité pulsní sekvence (SE/GE), koncentrace kontrastní látky
a především nelineární závislost na průměru (geometrii) cév. Při běžném klinic-
kém vyšetření je ale pro jednoduchost relaxivita považována za konstantní, pří-
padně je použita různá hodnota relaxivity pro konverzi měřené arteriální oblasti
(𝑐𝐴𝐼𝐹𝑝 = Δ𝑅*

2(𝑡)/𝑟*
2𝐴𝐼𝐹 ) a pro vyšetřovanou oblast zájmu (𝑐𝑅𝑂𝐼 = Δ𝑅*

2(𝑡)/𝑟*
2𝑅𝑂𝐼).

Pro dekonvoluci 𝑐𝐴𝐼𝐹𝑝 a 𝑐𝑅𝑂𝐼 je v DSC-MRI používáno stejných rovnic jako
v případě DCE, tedy vztahu (1.4) a kriteriální funkce (1.6). Někdy je v případě
veličin 𝐶𝐵𝑉 a 𝐶𝐵𝐹 zohledněna hustota tkáně 𝜌. V konvolučním vztahu dle (1.4)
samozřejmě opět vystupuje funkce 𝐻, která může, stejně jako v DCE být definována
parametricky, nebo neparametricky. Výhody a nevýhody těchto technik byly rovněž
zmíněny dříve v podkapitole 1.1.
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1.2.1 Parametrické modely 𝐻

Pro DSC jsou používány především parametrizace pomocí klesající exponenciály
(kompartmentové modely), nebo méně často se jedná o model nepropustné kapiláry.

Jednokompartmentový model vaskulárního prostoru

Z hlediska modelování parametrické 𝐻 pro DSC-MRI je používán především jed-
nokompartmentový model (viz Obr. 1.19) [62], jehož 𝐻 funkci definuje klesající
exponenciála s časovou konstantou 𝑇𝑐.

𝐻(𝑡, 𝑇𝑐) = 𝐹𝑝𝑒
−𝑡/𝑇𝑐 , (1.30)

kde měřítko udává v tomto případě průtok 𝐹𝑝 a časová konstanta udává střední
dobu průchodu vaskulárním kompartmentem

𝑐𝐴𝐼𝐹𝑝
(𝑡), 𝐹𝑝

𝑣 𝑝
,𝑐

𝑝
(𝑡

)

Obr. 1.19: Jednokompartmentový model pro DSC.

Plug flow vaskulární model

Koncept nepropustné kapiláry modelované pomocí plug flow (Obr. 1.20) je možné
rovněž použít pro případ DSC [63]. Rovnice pro tkáň modelovanou pomocí plug
flow lze převzít z modelu ATH. Za předpokladu, že nebude docházet k extravazaci
kontrastní látky tj. 𝐸 = 0, bude vztah pro simulaci takové tkáně

𝐻(𝑡,𝑃 𝐴𝑇𝐻𝐷𝑆𝐶
) =

⎧⎪⎨⎪⎩𝐹𝑝 pro 0 ≤ 𝑡 < 𝑇𝑐

0 pro 𝑡 > 𝑇𝑐.
(1.31)

Funkci 𝐻 tohoto modelu ve srovnání s jednokompartmentovým modelem znázorňuje
Obr. 1.21.
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𝑐𝐴𝐼𝐹𝑝
(𝑡), 𝐹𝑝

𝑣 𝑝
,𝑐

𝑝
(𝑡
,𝑥

)
Obr. 1.20: Plug flow model pro DSC.

1.2.2 Neparametrické modely 𝐻

Přestože jsou zde uvedené postupy neparametrické, je možné pomocí těchto postupů
získat odhady typických DSC parametrů (tj. 𝐹𝑝, 𝑣𝑝 a 𝑇𝑐). Tyto parametry jsou
navzájem svázány vztahem

𝑣𝑝 = 𝐹𝑝 · 𝑇𝑐, (1.32)

který se nazývá tzv. centrální objemový teorém (z angl. „central volume theorem“).
Z toho vyplývá, že je třeba určit dva nezávislé parametry a třetí se dopočítá dle
(1.32).

Ve zde uvedených případech, kdy je funkce 𝐻 neparametrická, můžeme pro větší
stabilitu odhadu použít omezení, že budeme funkci definovat jako nerostoucí funkci.
Neparametrická definice 𝐻 sice umožňuje aproximovat naměřená data a dosáhnout
nižší úrovně residuí v porovnání s analytickými modely, ale z hlediska výpočtové
náročnosti a odolnosti vůči šumu tento přístup vhodný není.

Po neparametrické dekonvoluci využijeme maximum 𝐻(𝑡), resp. nultý vzorek pro
získání odhadu průtoku krevní plazmy

𝐹𝑝 = max [𝐻(𝑡)] . (1.33)

Neparametrický výpočet objemu krevní plazmy může být proveden na základě inte-
grálu (plochy pod křivkou 𝐻)

𝑣𝑝 =
∫︁ 𝑁

𝑡=0
𝐻(𝑡)d𝑡. (1.34)

Objem krevní plazmy lze poté vypočítat z 𝐹𝑝 a 𝑣𝑝 pomocí teorému (1.32). Dalším
způsobem je výpočet z ploch pod křivkou 𝑐𝐴𝐼𝐹𝑝 a 𝑐𝑅𝑂𝐼 pomocí určitého integrálu

𝑣𝑝 =
∫︀𝑁
𝑡=0 𝑐𝑅𝑂𝐼(𝑡)d𝑡∫︀𝑁
𝑡=0 𝑐𝐴𝐼𝐹𝑝(𝑡)d𝑡

(1.35)
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Obr. 1.21: Srovnání DSC-MRI 𝐼𝑅𝐹 funkcí škálovaných parametrem 𝐹𝑝 (tj. 𝐻).
Vlevo je jednokompartmentový model, vpravo plug flow model. Křivky byly simu-
lované s 𝐹𝑝 =0,3 mL/min/mL. 𝑇𝑐 byl měněn v intervalu od 15 do 30 sekund (tomu
odpovídá modrá až červená barva).

Protože z rovnice (1.35) vyplývá, že je brán v úvahu celý měřený časový úsek včetně
recirkulace kontrastní látky v krevním řečišti, některé zdroje uvádějí a doporučují
výpočet 𝐶𝐵𝑉 pouze pro časový interval, který odpovídá pouze prvnímu průchodu
kontrastní látky cévním řečištěm. Problémový je ovšem fakt, že jednotlivé průchody
od sebe nejsou oddělené, ale překrývají se. To je dáno celkovým objemem krevního
řečiště, srdečním výdejem a tepovou frekvencí. Pokud budeme uvažovat reálná data,
kde jsou DSC obrazy vzorkované/diskretizované v čase, tak při vyšetření dospělého
člověka dojde k recirkulaci bolu do cca 10 sekund. To při časovém rozlišení cca 1,2 s
odpovídá zhruba osmi vzorkům. Tato úvaha vysvětluje, proč jsou viditelné jednotlivé
průchody kontrastní látky v arteriálních funkcích. U klinických studií jsou patrné
většinou dva, výjimečně tři průchody. Jejich počet závisí samozřejmě také na dispersi
podaného bolu při průchodu cévním řečištěm. Oddělení prvního průchodu je možné
provést aproximací modelem, nejčastěji se jedná o Gaussovu křivku, nebo Gamma
variate funkci (𝐺𝑉 𝐹 ) [64].

1.2.3 Problém extravazace kontrastní látky a její korekce

Takto definovaná metodika pro odhad hemodynamických parametrů působí jedno-
duše a velmi intuitivně, avšak zmíněné modely jsou platné pouze v případě, kdy by
kontrastní látka byla čistě intravaskulární a 𝑟2/𝑟

*
2 by byla konstantní (nezávislá na

tkáni). To ovšem v praxi nemůže být splněno, zejména v případech, kdy je narušena
hematoencefalická bariéra. Tento problém existuje apriori pro všechny tkáně mimo
mozek. Tento problém by bylo možné překonat použitím kontrastní látky s dosta-
tečnou velikostní molekuly takové, aby přes cévní stěnu nepronikala. Pro humánní
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studie jsou tyto látky označované jako BPCA (z angl. blood pool contrast-agents
[65]). Poptávka po těchto kontrastních látkách je zřejmě malá. Za zmínku stojí látka
Vasovist pro MR angiografii a železité kontrastní látky na bázi oxidů železa [66, 67].
Korekci extravazace je možné prakticky eliminovat pouze s využitím farmakokine-
tického modelování v kombinaci s komplexnějším měřením perfuzometrických dat
[6, 68, 69] (viz dále).

1.2.4 Shrnutí

Základním problémem kvantifikace DCE perfuzometrie je fakt, že hodnota relaxivity
𝑟2 (𝑟*

2) je závislá na typu tkáně, zatímco v případě DCE lze považovat relaxivitu
prakticky za konstantní. V DSC její variabilita způsobuje problémy při absolutní
kvantifikaci. Ze zmíněných perfuzních parametrů je patrné, že při použití jedno-
duchého jednokompartmentového nebo plug flow modelu je možno odhadnout jen
základní parametry 𝐹𝑝, 𝑣𝑝, 𝑇𝑐 a 𝐵𝐴𝑇 . Navíc je nutné vždy uvažovat o nevalidnosti
modelu způsobené buď fyziologicky nebo plynoucí z předpokladu, že obrazy jsou
váhovány čistě 𝑇2 (nebo 𝑇 *

2 ).
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1.3 Kombinace technik DSC-MRI a DCE-MRI
Zmíněné perfuzní techniky DCE a DSC začaly být používány zhruba ve stejné době,
ale jejich vývoj probíhal spíše paralelně bez toho, aniž by byly velké snahy o jejich
kombinaci [69]. Tento vývoj je dán především tím, že farmakokinetické modely od-
hadovaly zcela rozdílné parametry a z hlediska kvality dat nebylo možné používat
komplikovanější modely s potenciálem pro provázanost těchto technik.

Snahy o kombinaci DCE a DSC lze rozdělit podle různých pohledů do několika
kategorií. Z hlediska časového uspořádání měření perfuzometrických dat váhovaných
𝑇1 a 𝑇2 (nebo𝑇 *

2 ) na sekvenční a simultánní. Z hlediska počtu podaných bolů kon-
trastní látky je dělíme na jednobolové a vícebolové. Navíc můžeme dělit přístupy
podle toho, zda jsou (v případě vícero aplikací kontrastní látky) použity kontrastní
látky stejného typu, nebo jsou odlišné. Protože ne všechny zmíněné varianty by byly
navzájem kompatibilní, je zde jejich výčet a popis omezen pouze na ty, které mají
ze svého uspořádání nějakou výhodu a byly publikované. Všechny zde zmíněné vari-
anty jsou z hlediska dekonvoluce sekvenční, i když některé techniky DSC využívají
v odhadech vybrané veličiny získané z DCE.

Je třeba ještě uvést, že uvedené metody, které využívají různých kombinací pro
dosažení validnějších parametrů mohou být přínosné pouze v případě, kdy získáme
kvalitní signál z DCE i DSC metod. To znamená, že v případě 𝑇1 perfuze bude
docházet k extravazaci kontrastní látky (tj. především v nádorových tkáních).

1.3.1 Sekvenční měření DCE a DSC se dvěma aplikacemi stejné
kontrastní látky

Základní kombinace DCE a DSC vychází z článku [5]. Jedná se o vyšetřovací protokol
(viz Obr. 1.22), který využívá sekvenčního měření DCE-MRI a DSC-MRI časově po
sobě, přičemž pro každou z technik byla podána nízkomolekulární kontrastní látka
stejného typu na bázi gadolinia v dávkách - 24 mL Gd-DTPA pro 𝑇1 perfuzi a dvojitá
dávka, 48 mL, pro snímání DSC. Jedná se o nejčastější přístup kombinace DCE a
DSC. Toto uspořádání je výhodné především z hlediska toho, že první aplikace
kontrastní látky částečně saturuje extravaskulární extracelulární prostor, čímž do
jisté míry eliminuje vliv extravazace kontrastní látky při následném snímání DSC-
MRI. Jednokompartmentový model pro DSC parametry je tak možné považovat za
validnější v porovnání s případem, kdyby bylo DSC naměřeno bez předchozí aplikace
gadoliniové kontrastní látky.

Metodika byla testována in-vivo pro vyšetření prostaty tj. na tkáni bez hema-
toencefalické bariéry. DSC-MRI bylo použito pro určení průtoku 𝐶𝐵𝐹 a objemu

50



krve 𝐶𝐵𝑉 , DCE s použitím Toftsova modelu pro určení parametrů intersticiálního
prostoru (transportních konstant 𝐾𝑡𝑟𝑎𝑛𝑠, 𝑘𝑒𝑝 a objemu 𝑣𝑒).

DCE-MRI, Ts = 12 s,
akvizice 7 min:30 s

DSC-MRI, Ts = 2 s,
akvizice 1 min:40 s

12 mL
Gd-DTPA

24 mL
Gd-DTPA

Obr. 1.22: Schéma akvizice perfuzně váhovaných dat dle [5] pro sekvenční akvizici
DCE-MRI a DSC-MRI.

1.3.2 Sekvenční měření DCE a DSC se dvěma různými kontrast-
ními látkami

Další studie sledující vývoj nádoru - gliomu na zvířecích (myších) modelech byla
publikována v roce 2009 [70]. V tomto případě bylo použito dvou typů kontrast-
ních látek - nízkomolekulární Gd-DTPA (Magnevist) pro DCE a také intravasku-
lární kontrastní látka typu SPIO (Superparamagnetic iron oxide) pro DSC-MRI.
V tomto případě byl proveden korektní převod jasových obrazů na obrazy repre-
zentující koncentraci kontrastní látky. Další výhodu je možno vidět v použití SPIO
(Feridex) kontrastní látky, která velikostí molekuly o průměru 150𝜇m brání ex-
travazaci při prvním průchodu bolu. Pro odhady tkáňových parametrů je v tomto
případě validní použití jednokompartmentového modelu. Nevýhodou této metodiky
je její nepřenositelnost na humánní studie kvůli chybějícímu schválení obdobných
kontrastních látek pro humánní účely. Studie hledající vliv kombinace antiangio-
genní a protinádorové léčby látkami Cediranib a SC6889 na gliom implantovaný v
myších mozcích lze nalézt v článku [71]. Tato in vivo studie využívala stejného mě-
řicího schématu a kontrastních látek jako v původním článku [70]. Článků na toto
téma není v literatuře mnoho, prakticky se jedná jen o tyto dva články [70, 71].

1.3.3 Simultánní měření DCE a DSC s jedním bolem kontrastní
látky

Většina odborných článků [69, 72, 73, 74, 75], které se zaměřují na současnou akvizici
𝑇1 a 𝑇2 váhovaných obrazů řeší pomocí simultánní akvizice odstranění problému
současně působících vlivů 𝑇1 a 𝑇2.

V případě DCE se jedná o negativní vliv parazitního váhování 𝑇2 (nebo 𝑇 *
2 )

časem, které je z důvodu použití nenulového echo času TE více či méně ovlivněno.
Řešením této situace by bylo nastavení nulového echo času, kterého však nelze reálně
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dosáhnout. To je dáno především hardwarovým omezením, které neumožňuje spustit
akvizici signálu ihned po excitaci. Tomuto hypotetickému času se lze tedy pouze
přiblížit např. použitím UTE (ultrashort echo time) a ZTE (zero echo time) [76,
77] sekvencí. V případě použití kartézského snímání (např. metodou FLASH) lze
dosáhnout minimálního echo času přibližně 1 ms.

Korekce, která může být provedena na základě simultánního měření vychází z
metod měření dynamických obrazů v několika (minimálně dvou) různých echo ča-
sech. Rovnice, která udává vztah mezi signálovou intenzitou v závislosti na echo
čase 𝑆𝐼(𝑇𝐸) pro takto nasnímanou sérii obrazů má monoexponenciální charakter s
časovou konstantou 𝑇 *

2 (v případě spin echo sekvencí je konstantou 𝑇2)

𝑆𝐼(𝑇𝐸) = 𝑆𝐼𝑇𝐸0 exp−𝑇𝐸/𝑇 *
2 , (1.36)

kde 𝑆𝐼𝑇𝐸0 je hypotetická signálová intenzita, která by byla naměřena při akvizičním
echo čase 𝑇𝐸 = 0 ms. Aproximací měřených dat tímto modelem můžeme pro každý
voxel a časový vzorek obrazové sekvence odhadnout parametry 𝑆𝐼𝑇𝐸0 a 𝑇 *

2 , kde je
signál bez vlivu susceptibilního váhování reprezentován právě parametrem 𝑆𝐼𝑇𝐸0.

DSC signál je na druhou stranu zkreslen váhováním signálu 𝑇1. Princip korekce
je stejný s postupem uvedeným pro DCE, avšak s tím rozdílem, že v tomto případě
je použit z modelu (1.36) parametr 𝑇 *

2 , který je v tomto případě kvantitativní a
udává relaxační čas v milisekundách.

1.3.4 Využití simultánní akvizice DCE a DSC pro odhad nových
parametrů tkáně

Ještě o krok dál ve smyslu kombinace metod DCE-MRI a DSC-MRI je animální
studie pro analýzu podkožně implantovaných humánních kolorektálních nádorů [15].
Jsou zde popsány především komplikace, které plynou z DSC kvantifikace s důrazem
na vliv extravazace kontrastní látky. Prezentovaná metodika nabízí řešení modelo-
vání DSC signálu tzv. korekcí susceptibilního gradientu pomocí rovnice

Δ𝑅*
2(𝑡) = 𝑟*

2𝑇 𝑐𝑅𝑂𝐼(𝑡) + 𝜌*
2 |𝑐𝑝(𝑡) − 𝑐𝑒(𝑡)| , (1.37)

kde přidaný korekční člen |𝑐𝑝(𝑡) − 𝑐𝑒(𝑡)| reprezentuje vliv extravazace kontrastní
látky pomocí časového průběhu koncentračního gradientu mezi vaskulárním a in-
tersticiálním prostorem. Jednotlivé průběhy 𝑐𝑝(𝑡) a 𝑐𝑒(𝑡) jsou do rovnice dosazeny
na základě výsledků DCE analýzy pomocí modelu, který umožňuje odhadnout tyto
průběhy (všechny modely zahrnující vaskulární fázi vývoje koncentrace kontrastní
látky, zde 2CXM). Korekční koeficient relaxivity 𝜌*

2 s rozměrem 1/mM·s škáluje
gradientní koeficient. Relaxivita v ustáleném tzv. steady state režimu (𝑐𝑝 = 𝑐𝑒)
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SROI(TE, t) SI = SI0e
TE/T∗

2

SROI(0, t)

R∗
2(t)

SROI(0, t) ⇒ cROI(t)

SAIF (TE, t) SI = SI0e
TE/T∗

2 SAIF (0, t) SAIF (0, t) ⇒ cAIF (t)
DCE-MRI 2CXM

Fp, E, ve, Tc
cp(t), ce(t)

DSC-MRI GCM
r∗2vasc, r

∗
2EES

Obr. 1.23: Schéma vyhodnocení perfuzní analýzy při akvizici multi gradientního echa
a aplikace kontrastní látky. Odhad parametrů tzv. Gradient Correction Modelu pro
DSC-MRI parametry 𝑟*

2𝑣𝑎𝑠𝑐 a 𝑟*
2𝐸𝐸𝑆 [6].

je vyjádřena proměnnou 𝑟*
2𝑇 , odklon od ustáleného stavu je právě modelován po-

mocí parametru 𝜌*
2, přičemž 𝜌*

2 > 0 odpovídá stavu, kdy dochází ke zvýšení intra-
extracelulárního gradientu susceptibility a naopak, když 𝜌*

2 < 0 jedná se o stav
snížení intra-extracelulárního gradientu susceptibility. Parametry 𝑟*

2𝑇 a 𝜌*
2 jsou ča-

sově invariantní a charakterizují vaskulární uspořádání tkáně.
Obdobný model korekce gradientu susceptibility jako (1.37) je uveden v [6]. Tento

přístup (Gradient Correction Model, GCM) umožňuje odhadnout díky simultánnímu
měření (𝑇1 a 𝑇 *

2 ) a pokročilému modelování kompletní množinu DCE-MRI tkáňo-
vých parametrů. Z DSC části signálu je tímto modelem možné odhadnout v každém
voxelu dvě nově definované relaxivity. Model je popsán rovnicí

𝑅*
2(𝑛) = 𝑅*

20(𝑛) + 𝑟*
2𝑣𝑎𝑠𝑐 |𝑐𝑝(𝑛) − 𝑐𝑒(𝑛)| + 𝑟*

2𝐸𝐸𝑆𝑐𝑒(𝑛), (1.38)

kde člen |𝑐𝑝(𝑛) − 𝑐𝑒(𝑛)| opět vyjadřuje koncentrační gradient mezi vaskulárním a
EES prostorem. Dva nové parametry - odhadované parametry modelu - jsou relaxi-
vity 𝑟*

2𝑣𝑎𝑠𝑐 a 𝑟*
2𝐸𝐸𝑆. Relaxivita 𝑟*

2𝑣𝑎𝑠𝑐 reprezentuje susceptibilní gradient podél cévních
stěn, člen 𝑟*

2𝐸𝐸𝑆 vyjadřuje vliv aditivního susceptibilního gradientu podél buněčných
stěn za předpokladu, že v intracelulárním prostoru je nulová koncentrace kontrastní
látky, což je splněno i pro nízkomolekulární látky např. typu Gd-DTPA. Schéma
postupu výpočtu parametrů tohoto typu GCM modelu je na Obr. 1.23. Jde tedy o
standardní DCE analýzu následovanou analýzou DSC, která využívá výsledků DCE
analýzy pro zpřesnění modelování DSC signálu. Výsledkem je odhad dalších dvou
perfuzních parametrů 𝑟*

2𝑣𝑎𝑠𝑐 a 𝑟*
2𝐸𝐸𝑆.
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2 Cíle dizertační práce
Z rozboru teoretické části pro perfuzní zobrazování poměrně jasně plynou hlavní
nedostatky současného stavu vývoje metod DCE a DSC. Jejich poměrně kompliko-
vaná akvizice (dlouhé kontinuální snímání, podání kontrastní látky), požadavky na
nehybnost pacienta, komplexnost zpracování, chybovost a netriviální interpretova-
telnost vedou k tomu, že důvěra v tyto metody mezi lékaři není příliš vysoká a jsou
brány spíše s rezervou. Vyhodnocení v praxi probíhá většinou jednoduchou formou -
výpočtem ploch pod křivkou, srovnáváním oblasti tumoru se zdravou kontralaterální
stranou mozku, mapami typu Time to peak (TTP), směrnicí maximálního náběhu
kontrastní látky do tkáně (tzv. „initial slope“) atd.

Přestože tyto metody byly objeveny zhruba ve stejné době, během svého vývoje
se jejich zdokonalování jakoby odvíjelo paralelně a nezávisle na sobě. V odborné
literatuře se objevilo jen několik článků kombinujících DCE a DSC. Jedná se o
několik článků, kde se DCE data používají ke korekci DSC dat [72, 73, 75, 78],
případně o články, kde jsou DCE a DSC data zpracována zvlášť a poskytují mapy
perfuzních parametrů, které se vzájemně doplňují, např. 𝐾𝑡𝑟𝑎𝑛𝑠 s 𝐶𝐵𝐹 apod. a jsou
tedy z kvantitativního hlediska nesrovnatelné.

Cílem této dizertační práce je zcela jiný přístup ke kombinaci DCE a DSC -
simultánní DCE-DSC analýza za účelem dosažení větší spolehlivosti, než kdyby byly
metody DCE a DSC použity samostatně.

Kdyby se v DCE použily pokročilé farmakokinetické modely (popisující vasku-
lární i parenchymální fázi distribuce kontrastní látky - např. ATH, nebo 2CXM),
bylo by možné pomocí DCE odhadnout perfuzní parametry, z nichž některé jsou
identické s perfuzními parametry odhadovanými pomocí DSC (tzv. intravaskulární
parametry: 𝐹𝑝, 𝑣𝑝, 𝑇𝑐). Bylo by tak teoreticky možné formulovat úlohu simultánního
odhadu perfuzních parametrů z DCE a DSC dat. V této úloze by se pro každou
oblast zájmu prokládaly farmakokinetickými modely dvě křivky (DCE a DSC) s
tím, že některé odhadované perfuzní parametry se vyskytují ve farmakokinetických
modelech obou křivek. Šlo by tedy o simultánní prokládání DCE a DSC křivek
provázanými farmakokinetickými modely.

Cílem dizertační práce je tedy obecně zvýšení přesnosti DCE a DSC perfuzní
analýzy pomocí jejich kombinace a simultánního zpracování. Dílčí cíle byly stanoveny
takto

1. Porovnání pokročilých farmakokinetických modelů pro DCE-MRI za účelem
volby vhodných kandidátů pro simultánní DCE-DSC metodu.

2. Návrh metody akvizice DCE a DSC realizovatelné na dostupných klinických
MRI skenerech umožňující pozdější simultánní zpracování DCE-DSC za úče-
lem akvizice vhodných klinických dat pro vyhodnocování navrhované metodo-
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logie.
3. Porovnání samostatně použitých metod DSC a DCE (implementace s pokroči-

lými modely) za účelem zjištění, nakolik si intravaskulární perfuzní parametry
odhadnuté oběma metodami odpovídají.

4. Návrh metody simultánní DCE-DSC perfuzní analýzy, porovnání farmakoki-
netických modelů.

5. Vyhodnocení metody simultánní DCE-DSC perfuzní analýzy na simulovaných
a reálných MRI datech.
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3 Praktická část
Tato část práce zahrnuje konkrétní kroky, které vedly ke splnění cílů dizertace uve-
dených v kapitole 2. Zahrnuje stěžejní části a výsledky publikované na evropských
a celosvětových konferencích ESMRMB a ISMRM a v neposlední řadě článek v
časopise s nenulovým IF (Measurement Science Review).

3.1 Porovnání pokročilých farmakokinetických modelů
pro DCE-MRI za účelem volby vhodných kandi-
dátů pro simultánní DCE-DSC metodu

Jak bylo rozebráno v teoretické části práce, je k dispozici několik různě definovaných
modelů popisujících kinetiku kontrastní látky ve tkáni. Vzhledem k tomu, že práce
směřuje k využití kombinace DCE a DSC, u které je využito tkáňových parametrů
a odhadnutých průběhů koncentrace kontrastní látky pomocí DCE-MRI modelů, je
velmi vhodné ověřit jejich numerické vlastnosti tj. chybovost odhadů v závislosti na
úrovni šumu a také proveditelnost (odhadování potřebných parametrů) současného
zpracování DCE a DSC.

Protože analytický GCM model dle Sourbrona [6] využívá pro DSC analýzu infor-
maci o koncentracích kontrastní látky v jednotlivých tkáňových prostorech (vasku-
lárním a EES), je v první řadě nutné brát do úvahy modely, které umožňují celkovou
koncentraci 𝑐𝑅𝑂𝐼(𝑛) separovat na koncentrace ve vaskulárním kompartmentu 𝑐𝑝(𝑛) a
EES kompartmentu 𝑐𝑒(𝑛). Symbol 𝑛 reprezentuje index časově diskrétního signálu.

3.1.1 Perfuzometrie DCE-MRI temporomandibulárních kloubů
TMJ

Následující studie neuvažuje Toftsovy modely tj. TK a ETK, protože neumožňují
oddělit průběhy 𝑐𝑝(𝑛) a 𝑐𝑒(𝑛) na základě podložené celkové koncentrace 𝑐𝑅𝑂𝐼(𝑛).
Srovnání pokročilých modelů 2CXM, ATH, DCATH a GCTT bylo provedeno při
humánní DCE-MRI studii, která byla zaměřena na možnost vyhodnocení perfuzome-
trie temporomandibulárního kloubu (TMJ) u dětí [7]. Tato práce byla publikována
na celosvětové MR konferenci ISMRM-ESMRMB 2017 [7]. Cílem studie bylo mimo
jiné zjistit, zda je možné použití komplikovanějších modelů pro TMJ problematiku
a využít DCE pro detekci onemocnění. Vůbec poprvé byla v problematice TMJ za
pomocí DCE-MRI použita akvizice s vysokým časovým rozlišením 𝑇𝑠 (𝑇𝑠 ≈ 3.9 s).
Do té doby byly publikovány na tuto problematiku pouze dva články [79, 80], které

56



se při vyhodnocení spoléhaly na časové rozlišení dynamické sekvence 𝑇𝑠 přibližně
30 s.

Akvizice byla provedena pomocí pulsní sekvence FLASH 3D s parametry 𝑇𝑅 =
4 ms, 𝑇𝐸 = 1 ms a 𝐹𝐴 = 9°. Velikost obrazové matice byla nastavena na 160×160×
16 voxelů a v sekvenci bylo 60 časosběrných objemů s 𝑇𝑠 ≈ 3.9 s. Jako kontrastní
médium byla použita nízkomolekulární gadoliniová látka Dotarem (Gd-DOTA).

Protože u těchto dat nebyly nasnímány prekontrastní obrazové sekvence pro
odhad 𝑀0 a 𝑇10, nasnímaná dynamická data byla konvertována pomocí vztahu

𝑅𝐸(𝑥, 𝑛) = 𝑆𝐼(𝑥, 𝑛) − 𝑆𝐼(𝑥, 0)
𝑆𝐼(𝑥, 0) , (3.1)

kde 𝑅𝐸(𝑥, 𝑛) definuje, kolikrát se zvýší jas (𝑅𝐸 z angl. Relative Enhancement) v
obraze za přítomnosti kontrastní látky v porovnání s nativní jasovou úrovní [81].
Proměnná 𝑆𝐼(𝑥, 𝑛) reprezentuje obrazovou hodnotu (𝑆𝐼 z angl. Signal Intensity)
v poloze pozičního vektoru 𝑥 časovou sekvenci v 𝑛-tém obraze sekvence obrazů.
Člen 𝑆𝐼(𝑥, 0) popisuje signálovou úroveň před příchodem kontrastní látky. V tomto
případě byla tato hodnota vypočtena jako průměrná hodnota z několika nativních
snímků před příchodem bolu kontrastní látky. První časový bod většinou uvažován
nebyl, protože vykazoval známky neustálené magnetizace tj. nebyla v režimu steady
state.

Pro analýzu bylo využito individuálně měřené AIF pro každého pacienta, která
byla polo-automatickým algoritmem vybrána z mozkové tepny ve Willisově okruhu.
Protože se jednalo o 3D akvizici, nebyly arteriální oblasti postiženy inflow artefakty.
Nelze však vyloučit zkreslení AIF artefaktem částečného objemu (partial volume)
nebo vlivem 𝑇 *

2 váhování.
Vzhledem k miniaturní struktuře TMJ kloubu a rozlišení nasnímaných obrazů

byla tkáňová data zpracovávána od počátku jako průměrné signály z manuálně seg-
mentované oblasti (tj. v rovnici (3.1) nevystupoval vektor 𝑥). Tato segmentace byla
provedena za základě konsensu mezi třemi radiology a byla zakreslována obecným
polygonem vždy na 5. nativním snímku v dynamické sekvenci. Zakreslování bylo pro-
vedeno na interpolovaných obrazech, kvůli diskrétní reprezentaci originálních obrazů
však bylo třeba rozhodnout, které voxely zahrnout do analýzy a které vyřadit z in-
tegrálu definující průměrný signál. Nejjistější volbou bylo zahrnout voxely, které leží
kompletně uvnitř nakreslené masky, tj. nejsou protínány hranicí polygonu definují-
cího oblast zájmu. Ukázka segmentace levého a pravého kloubu je na Obr. 3.1.

Dekonvoluce tkáňových signálů byly provedeny pro všechny zmíněné modely.
Všechny modely aproximovaly signály s minimálním residuem (Obr. 3.2 a Obr. 3.3).
Byly odhadnuty primární parametry (např. pro ATH 𝐹𝑝, 𝐸, 𝑣𝑒, 𝑇𝑐) a byly vypočítány
sekundární perfuzní parametry (opět pro ATH se jednalo o 𝑣𝑝, 𝑘𝑒𝑝, 𝐾𝑡𝑟𝑎𝑛𝑠 a 𝑃𝑆).
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Obr. 3.1: Ukázka vyznačených finálních voxelů pro výpočet průměrného signálu z
levého (červená) a pravého (modrá) TMJ kloubu na základě manuální segmentace.

Obr. 3.2: Ukázka aproximace signálu z levého kloubu (graf vlevo) a pravého kloubu
TMJ (vpravo) pomocí čtyř farmakokinetických modelů. Zobrazená data jsou ze sku-
piny zdravých pacientů [7].

Obr. 3.3: Ukázka aproximace signálu z levého kloubu (graf vlevo) a pravého kloubu
TMJ (vpravo) pomocí čtyř farmakokinetických modelů. Zobrazená data jsou ze sku-
piny „affected group“ pacientů.
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Pacientská data byla rozdělena do dvou skupin - zdraví (healthy group, 7 paci-
entů) a skupina s nálezem (affected group, 4 pacienti). Hypotéza studie spočívala
v tom, že za normálních okolností vykazují levý i pravý TMJ stejnou farmakokine-
tiku. V případě jednostranného postižení dojde např. k vyššímu prokrvení z důvodu
vzniku zánětu. Jak je uvedeno výše, bylo nutné se spolehnout pouze na triviální kon-
verzi jasových obrazů na relativní změnu signálové intenzity. Ta ovšem neuvažuje
nelineární chování vlivu kontrastní látky na modulaci obrazu při vyšších koncentra-
cích kontrastní látky. Z toho důvodu bylo na místo srovnávání absolutních hodnot
perfuzních parametrů mezi jednotlivými pacienty přikročeno k vyhodnocení relativ-
ních rozdílů (𝑅𝐷) parametrů mezi levým a pravým TMJ kloubem

𝑅𝐷 =
̂︁𝑥𝐿 − ̂︁𝑥𝑅

(̂︁𝑥𝐿 + ̂︁𝑥𝑅)/2 · 100, (3.2)

kde ̂︁𝑥𝐿 je odhadnutá hodnota perfuzního parametru v oblasti levého TMJ kloubu â︁𝑥𝑅 je odhadnutá hodnota perfuzního parametru pravého TMJ.
Tyto rozdíly byly vypočteny pro každého pacienta a pro každý perfuzní para-

metr. Byly zkonstruovány krabicové grafy distribuce 𝑅𝐷 (pro každou odhadovanou
veličinu a zároveň pro každou skupinu pacientů). Systematicky větší rozdíly perfuz-
ních parametrů mezi pravým a levým kloubem vykazovala skupina „affected group“
v porovnání s kontrolní/zdravou skupinou dětí. Největších rozdílů 𝑅𝐷 bylo dosaženo
u parametrů 𝐹𝑝 a 𝑃𝑆, proto byly tyto dvě veličiny použity dohromady (sloučením
množin 𝑅𝐷 parametrů 𝐹𝑝 a 𝑃𝑆) jako podklad pro tvorbu jednoho krabicového grafu
pro každého pacienta (viz Obr. 3.4). Mediány těchto grafů byly podrobeny nepara-
metrickému Mann-Whitney statistickému pořadovému testu na rozdílnost mediánů
a dále toho, zda je medián 𝑅𝐷 větší pro „affected“ skupinu v porovnání se zdravou
skupinou. Vypočtené hodnoty statistiky byly při p-hodnotě 𝑝 < 0,05 považovány za
signifikantní viz Tab. 3.1.

Tab. 3.1: Tabulka p-hodnot pro různé DCE modely a 𝑅𝐷 pro kombinaci parametrů
𝐹𝑝 a 𝑃𝑆. Všechny testy byly statisticky významné na hladině významnosti 5 % [7].

Model 2CXM ATH DCATH GCTT
p-hodnota 0,0111 0,0077 0,0077 0,0043

Na základě těchto výsledků lze říci, že navržený postup této metodiky DCE
lze použít v klinické praxi i pro takto malé struktury jakými jsou klouby TMJ. Při
pohledu na grafy v Obr. 3.4 lze říci, že skupina s onemocněním vykazuje větší rozptyl
odhadů 𝑅𝐷 a vyšší hodnotu mediánů 𝑅𝐷 v porovnání s kontrolní skupinou, což
může být způsobeno např. lokálním zvýšením průtoku v problémové oblasti vlivem
zánětu. Z hlediska robustnosti použitých modelů lze konstatovat dle Tab. 3.1, že
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Obr. 3.4: Krabicové grafy rozdílů perfuzních parametrů mezi levým a pravým klou-
bem TMJ pro dvě různé pacientské skupiny a různé farmakokinetické modely [7].
Grafy jsou generovány na základě podložených 𝑅𝐷 parametrů 𝐹𝑝 a 𝑃𝑆.

všechny modely by bylo možné na základě výsledné p-hodnoty použít pro potvrzení
rozdílů v perfuzních parametrech.

Celkově lze říci, že z hlediska vyhodnocení p-hodnot by měl být preferován GCTT
model a zároveň by neměl být upřednostňován model 2CXM, protože jeho p-hodnota
byla největší. To je možné vysvětlit jeho biexponenciálním charakterem, který je sice
více fyziologický (především ve srovnání s ATH), avšak z hlediska dekonvolučních
odhadů je tento neostrý přechod mezi vaskulární a parechnymální fází důsledkem
horší věrohodnosti [82].

Je však také třeba vzít do úvahy i další faktory ovlivňující volbu modelu. I přesto,
že v porovnání s 2CXM modelem by dosáhly ostatní modely z tohoto hlediska
signifikantnosti i při o řád nižší p-hodnotě, může být toto parazitně vyvoláno chybou
odhadu 𝑅𝐷 hodnoty plynoucí ne z rozdílnosti perfuzních odhadů, ale například
nestabilitou (chybovostí) samotného dekonvolučního procesu.

V současné době probíhá příprava manuskriptu na perfuzometrii TMJ kloubů
pomocí DCE, kde bude analýza a vyhodnocení výrazně rozšířena. Tato práce bude
podána do časopisu s IF>0. Jako další krok v analýze těchto dat byl publikován
abstrakt na konferenci ISMRM 2019 [39], který se zabývá vlivem obrazové regis-
trace na kvalitu aproximace pomocí GCTT modelu. Zahrnutí kompenzace pohybů
v obrazech umožní zahrnout do statistických souborů více dat, které momentálně
kvůli pohybovým artefaktům nemohou být brány v úvahu.
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3.1.2 Testování modelů 2CXM a ATH in vivo pomocí dvou typů
kontrastních látek

Další studie [82, 83], týkající se výběru pokročilého DCE-MRI modelu byla prove-
dena na animálních modelech - laboratorních myších kmene BALB/c se subkutánně
implantovanými buňkami CT26, které způsobují růst kolorektálního tumoru v místě
aplikace. Účelem studie bylo ukázat, který ze dvou nejvíce používaných pokročilých
modelů tj. 2CXM a ATH je realističtější a numericky více stabilní. Zatím totiž nee-
xistuje žádný konsensus a v podstatě každá výzkumná skupina má svůj preferovaný
matematický model. Kromě studie porovnávající modely pomocí simulovaných dat
[84] existuje i práce publikovaná na základě analýzy preklinických dat za použití
slepé dekonvoluce [46].

Pro další srovnávání modelů bylo zvoleno porovnání perfuzních parametrů za
použití dvou kontrastních látek - nízkomolekulární (0,9 kDa) Magnevist (Bayer He-
althCare, Německo) a vysokomolekulární (200 kDa) GadoSpin P (Miltenyi Biotec,
Německo). Hypotéza vyhodnocení studie byla založena na předpokladu, že pokud se
použijí sekvenčně za sebou dvě aplikace kontrastní látky (s odstupem mezi aplika-
cemi 30 min.) s různou molekulární hmotností, můžeme porovnat výsledné tkáňové
parametry pro tyto dva typy bolů kontrastní látky. Je možné očekávat, že parametry,
které se vztahují k vaskulárnímu prostoru budou nezávislé na typu kontrastní látky
- tj. parametry 𝐹𝑝 a 𝑣𝑝, zatímco odhadnutá hodnota parametru 𝑃𝑆 by se měla snížit
při použití látky GadoSpin P v porovnání s látkou Magnevist, protože prostupnost
molekul s vyšší molekulární hmotností by měla být nižší.

Laboratorní myši byly měřeny na preklinickém systému Bruker BioSpin 9.4T
(Bruker Biospin MRI, Německo). Akvizice obrazů byla provedena sekvenčně podle
schématu Obr. 3.5. Pro dynamické sekvence s aplikací kontrastní látky do ocasní
žíly byla použita pulsní sekvence FLASH 2D v režimu steady state a nastavením
𝑇𝑅 = 14 ms, 𝑇𝐸 = 2,5 ms a 𝐹𝐴 = 25°. Obrazová matice měla 128 × 98 voxelů
o tloušťce 1 mm. Bylo naměřeno 800 časových snímků s časovým rozlišením 𝑇𝑠 =
1,05 s. Pro prekontrastní sekvenci bylo použito stejné nastavení, avšak s využitím
techniky Multi-TR a nastavením TR časů 14, 30, 50, 100, 250 a 500 ms, pro tyto
měření bylo nasnímáno vždy 15 časových snímků.

Konverze signálů byla provedena dle postupu ve článku [41]. Arteriální vstupní
funkce byla odhadnuta postupem multikanálové slepé dekonvoluce pro preklinická
data [85]. Následná neslepá dekonvoluce pro získání map perfuzních parametrů byla
provedena dle postupů uvedených ve článcích [16, 23]. Byly implementovány dvě
verze slepé a neslepé dekonvoluce, jedna s modelem 2CXM a druhá s modelem
ATH.

Analýza perfuzometrických dat ze čtyř myší byla provedena pomocí korelačních
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Obr. 3.5: Schéma měření experimentu na myších s použitím kontrastní látky Ga-
doSpin P a Magnevist.

diagramů, byl proveden odhad korelačních a regresních koeficientů pro jednotlivá
zvířata. Výsledky této analýzy jsou uvedeny v Tab. 3.2.

Tab. 3.2: Výsledná tabulka korelačních a regresních koeficientů pro parametry 𝐹𝑝,
𝑣𝑝 a 𝑃𝑆. Výsledky jsou uvedeny v podobě střední hodnoty a směrodatné odchylky.

parametr\model ATH 2CXM
Korelační koef. 𝐹𝑝 0,64 ± 0,27 0,54 ± 0,23
Korelační koef. 𝑣𝑝 0,72 ± 0,16 0,49 ± 0,32
Korelační koef. 𝑃𝑆 0,75 ± 0,12 0,25 ± 0,17
Regresní koef. 𝐹𝑝 1,20 ± 0,35 1,15 ± 0,16
Regresní koef. 𝑣𝑝 0,98 ± 0,27 0,43 ± 0,30
Regresní koef. 𝑃𝑆 0,43 ± 0,21 0,57 ± 0,22

Výsledkem studie je fakt, že v případě analýzy CT26 tumorů vykazoval mo-
del ATH větší konzistenci výsledků, což znamená, že optimalizační proces je zde
oproti 2CXM modelu lépe podmíněný a odpovídá více teoretickým předpokladům.
Korelační koeficienty byly systematicky vyšší pro model ATH a regresní koeficient
vykazoval přibližně jednotkovou směrnici lineární regrese pro 𝐹𝑝 a 𝑣𝑝, zatímco v
případě 𝑃𝑆 byl koeficient zhruba poloviční. Nižší hodnota regresního koeficientu
poukazuje v obou případech na vliv velikosti molekuly kontrastní látky na hodnotu
𝑃𝑆. Model ATH se v této studii jeví opět jako vhodnější v porovnání s 2CXM.

3.2 Návrh metody akvizice DCE a DSC realizovatelné
na dostupných klinických MRI skenerech, ověření
validity nestandardní DCE

Tato sekce se zabývá návrhem metody akvizice DCE a DSC, které by byla realizo-
vatelná na klinických skenerech, které nemají dostupné z hlediska hardwaru, nebo
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Multi-FA, nebo -TR DCE-MRI 1. segment DCE-MRI 2. segment

Aplikace kontrastnı́ látky

Obr. 3.6: Schématické znázornění dvousegmentového měření DCE-MRI s kontrastní
látkou (i-DCE). Segment vlevo znázorňuje nativní akvizici pro určení map 𝑘𝜌 (tj.
konverzi na koncentraci). Zelené bloky představují samotné DCE měření. Během
akvizice 2.segmentu DCE není aplikována kontrastní látka. Blok označený čárkovaně
může být použit pro akvizici jiného typu - např. pro DSC, nebo obrazy s vysokým
prostorovým rozlišením.

softwarového vybavení pulsní sekvence umožňující měřit simultánně DCE-DSC. Na-
vržené měřící schéma umožnilo naměřit klinická data onkologických pacientů za
účelem vyhodnocení shodnosti poskytovaných tkáňových parametrů pro zjištění re-
alizovatelnosti budoucí kombinace DCE a DSC metod. Vyhodnocení takových (DCE
a DSC) dat je uvedeno později. Tato část se věnuje časově přerušené akvizici DCE z
pohledu zachování klinické použitelnosti, v textu také označována jako „Interleaved
DCE“, ve zkratce i-DCE. Tato metodika je srovnána s klasickou (kontinuální) akvi-
zicí DCE. Výsledky tohoto neklasického přístupu k DCE analýze byly publikovány
na celoevropské MR konferenci ESMRMB 2013 [86] a konferenci Trendy v BMI [87].

Pro validní vyhodnocení DCE dat je zapotřebí, aby byla akvizice časově přimě-
řeně dlouhá resp. tak dlouhá, aby poskytla informace o pomalých dějích, které se
ve vyšetřované tkáni odehrávají (extravazace a vyloučení kontrastní látky z oblasti
zájmu). Z toho důvodu je v literatuře doporučováno měření od několika minut do cca
10 minut [27]. Tato celková doba, pokud navíc vezmeme v úvahu akvizici pulsních
sekvencí pro převod dynamické sekvence obrazů na koncentraci, se blíží přibližně
dvaceti minutám, někdy i více. Takto dlouhá doba je avšak většinou neslučitelná
s celkovou/maximální dobou vyšetření pacienta, protože je vždy kladen důraz na
to, aby bylo měření co nejkratší, což zvyšuje pacientský komfort. Z toho důvodu
bylo navrženo schéma měření (viz Obr. 3.6), které se skládá ze dvou kratších seg-
mentů DCE, mezi kterými je možné měřit jiné pulsní sekvence a zároveň poskytnout
dostatek informací o rychlých a pomalých dějích.

Akvizice dat pro ověření validity DCE dvousegmentového i-DCE snímání dle
schématu Obr. 3.6 byla provedena na Masarykově onkologickém ústavu v Brně
(MOU Brno). Geometrie měření byla nastavena tak, aby byla pokryta celá oblast
mozku. Data byla snímána pulsní sekvencí FLASH 3D s nastavením 𝑇𝑅 = 3,50 ms
a 𝑇𝐸 = 0,97 ms. Obrazová matice měla rozměr 128 × 64 × 20. Měření každé pre-
kontrastní sekvence v režimu Multi-FA pro sklápěcí úhly 𝐹𝐴 = [5, 10, 20, 27°] trvalo
1 min:16 s (20 časových snímků při 𝑇𝑠 = 3,8 s). Následovala dynamická sekvence s
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kontrastní látkou, pro kterou byl použit sklápěcí úhel 20° a bylo nasnímáno 120 dy-
namických objemů v délce trvání 7 min:26 s. Konverze jasových dat na koncentraci
kontrastní látky proběhla dle článku [41].

Dekonvoluce s použitím modelu ATH byla vypočítána několikrát, přičemž pro
různé varianty byl uvažován různý počet změřených časových vzorků. Jinými slovy
byly změnou kriteriální funkce simulovány různé varianty i-DCE snímání (rozdělení
akvizice na dva časově přerušené úseky) včetně klasického přístupu (zde označeno
jako kontinuální DCE zkráceně kont. DCE), kdy jsou do výpočtu zahrnuty všechny
změřené vzorky. Úprava dekonvoluce zde spočívá pouze ve změně vztahu pro vý-
počet 𝑆𝑆𝐷 chyby. Jednotlivé i-DCE varianty jsou označeny kódem 𝑋 + 𝑌 , kde 𝑋
udává počet vzorků, které byly uvažovány v 1. segmentu i-DCE a 𝑌 definuje počet
uvažovaných vzorků od konce v postkontrastní fázi tj. v 2. segmentu., tedy

𝑆𝑆𝐷(𝑝) =
𝑋−1∑︁
𝑛=0

[𝑐𝑅𝑂𝐼(𝑛) − ̂︀𝑐𝑅𝑂𝐼(𝑛,𝑝)]2 +
𝑁∑︁

𝑛=𝑁−𝑌+1
[𝑐𝑅𝑂𝐼(𝑛) − ̂︀𝑐𝑅𝑂𝐼(𝑛,𝑝)]2 . (3.3)

Sledování vlivu samotné i-DCE akvizice na takových datech má výhodu v tom, že
máme k dispozici plně vzorkovaná data (zde označeno jako kontinuální varianta) se
kterým můžeme nové akviziční schéma porovnat. Jako arteriální vstupní funkce byl
použit signál z oblasti Willisova okruhu. Tento signál byl před dekonvolucí aproxi-
mován Parkerovým modelem. Proložení změřené AIF je možné provést i na signálu,
který se skládá z více časově nespojitých segmentů. Tento krok - zajištění analytic-
kého vyjádření AIF signálu - je pro i-DCE velmi důležitý, protože bez kontinuálního
AIF signálu by dekonvoluce i-DCE nebyla možná.

Pro ukázku metodiky byl zvolen jeden řez z 3D matice, který obsahoval rozsáhlou
nádorovou tkáň (přesněji se jednalo o recidivu mozkového nádoru - glioblastomu),
obrysy nádorové tkáně viz Obr. 3.11.
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(a) kont. DCE

0

0.1
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(b) i-DCE 20+20

0

0.1

0.2

(c) i-DCE 20+00.

Obr. 3.7: 𝐹𝑝 [mL/min/mL].

Výsledky analýzy jsou graficky zobrazeny pro čtyři perfuzní parametry: 𝐹𝑝 (mapy
jsou na Obr. 3.7), 𝑣𝑝 (Obr. 3.8), 𝑣𝑒 (Obr. 3.9) a 𝑃𝑆 (Obr. 3.10). Z této vizualizace po-
rovnání metod na základě parametrických obrazů je možno konstatovat, že všechny
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Obr. 3.8: 𝑣𝑝 [mL/mL].
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Obr. 3.9: 𝑣𝑒 [mL/mL].
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Obr. 3.10: 𝑃𝑆 [mL/min/mL].

mapy působí konzistentně a z hlediska šumu v parametrických obrazech vychází nej-
lépe klasická metoda DCE v porovnání s jakýmkoliv zásahem do kriteriální funkce
𝑆𝑆𝐷 resp. snižování množství informace v této funkci. U navržené metody je v pří-
padě 𝑣𝑒 a 𝑃𝑆 patrná větší míra šumu, zatímco mapy 𝐹𝑝 a 𝑣𝑝 působí identicky v
porovnání se standardním DCE. Z hlediska absolutních hodnot v nádorové oblasti
můžeme pozorovat mírné odlišnosti - podhodnocení i-DCE v porovnání s konvenční.
DCE pro 𝐹𝑝, nadhodnocení 𝑣𝑝, 𝑃𝑆 a shodu v případě 𝑣𝑒.

Kromě tohoto vizuálního porovnání byla manuálně nakreslena maska tumoru. Ta
byla upravena na základě parametru 𝑘𝑒𝑝, kde zůstala logická 1 na pozicích voxelů,
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které splňovaly podmínku 𝑘𝑒𝑝 > 0,15 min−1. Tato podmínka způsobí odfiltrování
oblastí, které jsou nekrotické nebo neodpovídají modelu. Ručně zakreslený polygon
včetně výsledné segmentační masky je zobrazen na Obr. 3.11.

Obr. 3.11: Vybraný řez z 3D obrazové matice. Průměrný snímek vytvořený z DCE
sekvence s červeně označenou oblastí zájmu - glioblastomem (vlevo). Segmentační
maska (vpravo) vytvořená na základě ručně označené oblasti, zde jsou ponechané
voxely, které splňují podmínku 𝑘𝑒𝑝 > 0,15 min−1.

Korelační diagramy pro zmíněné parametry byly aproximovány polynomem 1.
řádu s vnuceným průchodem přímky v počátku souřadnic. Směrnice přímek repre-
zentují absolutní shodu dané metody a konzistentnost výpočtu v porovnání s refe-
renčním plným vzorkováním DCE. Dále byly určeny absolutní chyby Δ𝑥 = |̂︀𝑥− 𝑥|,
kde ̂︀𝑥 je hodnota parametru určená na základě metody 20+20, nebo 20+00 a 𝑥 je re-
ferenční hodnota parametru určená plným vzorkováním DCE. Korelační koeficienty
varianty 20+20 byly vyšší pro všechny zmiňované perfuzní parametry v porovnání s
metodou 20+00. Lineární aproximace diagramů vykazovala opět ve všech zmíněných
parametrech hodnoty směrnice bližší hodnotě 1.

Z výsledných parametrických map perfuzních parametrů a analýzy pomocí kore-
lačních diagramů na oblasti zahrnující nádorovou tkáň lze vyčíst několik poznatků.
Především nebyl prakticky pozorován rozdíl mezi testovanými metodami DCE, i-
DCE 20+20 a i-DCE 20+00 v případě 𝐹𝑝 (Obr. 3.12) a 𝑣𝑝 (Obr. 3.12). Zdůvodnit
lze tento jev tím, že první segment byl nastaven tak, aby pokrýval dobu cca 1 min
a 30 s. Vzhledem k faktu, že se jedná o intravaskulární parametry a toho, že pa-
rametr oddělující v modelu ATH právě fázi vaskulární a parenchymální dosahuje
reálně hodnot maximálně 30 sekund, je zřejmé, že je tato fáze dobře odhadnutelná
i z takto krátkého měření.

Poměrně nízké korelační koeficienty pro 𝐹𝑝 a 𝑣𝑝 souvisí pravděpodobně spíše s
obecně nižší spolehlivostí právě těchto odhadů v DCE-MRI obecně. Protože se od-
hadují převážně z počáteční fáze rychlého nárůstu DCE signálu, je jejich odhad limi-
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Obr. 3.12: Korelační diagramy parametru 𝐹𝑝. Porovnání konvenční DCE s i-DCE
20+20 (vlevo), porovnání konvenční DCE s i-DCE 20+00 (uprostřed) a krabicové
grafy Δ𝑥 (vpravo). Zelená přímka v korelačních diagramech znázorňuje směrnici 1 a
modrá definuje lineární aproximaci na základě reálně odhadnutých hodnot. Směrnice
𝑏 a korelační koeficient 𝑅 jsou uvedeny červeně.
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Obr. 3.13: Korelační diagramy parametru 𝑣𝑝. Porovnání konvenční DCE s i-DCE
20+20 (vlevo), porovnání konvenční DCE s i-DCE 20+00 (uprostřed) a krabicové
grafy Δ𝑥 (vpravo). Zelená přímka v korelačních diagramech znázorňuje směrnici 1 a
modrá definuje lineární aproximaci na základě reálně odhadnutých hodnot. Směrnice
𝑏 a korelační koeficient 𝑅 jsou uvedeny červeně.
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Obr. 3.14: Korelační diagramy parametru 𝑣𝑒. Porovnání konvenční DCE s i-DCE
20+20 (vlevo), porovnání konvenční DCE s i-DCE 20+00 (uprostřed) a krabicové
grafy Δ𝑥 (vpravo). Zelená přímka v korelačních diagramech znázorňuje směrnici 1 a
modrá definuje lineární aproximaci na základě reálně odhadnutých hodnot. Směrnice
𝑏 a korelační koeficient 𝑅 jsou uvedeny červeně.
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Obr. 3.15: Korelační diagramy parametru 𝑃𝑆. Porovnání konvenční DCE s i-DCE
20+20 (vlevo), porovnání konvenční DCE s i-DCE 20+00 (uprostřed) a krabicové
grafy Δ𝑥 (vpravo). Zelená přímka v korelačních diagramech znázorňuje směrnici 1 a
modrá definuje lineární aproximaci na základě reálně odhadnutých hodnot. Směrnice
𝑏 a korelační koeficient 𝑅 jsou uvedeny červeně.
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tován zde poměrně nízkým časovým rozlišením. Naopak např. odhady 𝑣𝑒 (Obr. 3.14)
vedou v DCE-MRI obvykle k lepší přesnosti [16, 42].

Podobná úvaha platí i pro parenchymální parametry, které jsou tím pádem za-
chyceny poměrně dobře (pokud budeme uvažovat maximální 𝑇𝑐 0,5 minuty, zbývá
ještě minimálně minuta pro měření extravaskulární fáze). To je možné pozorovat pře-
devším na 𝑣𝑒 mapách a diagramech. Přesto, pokud přidáme do měření další segment
dat, jsou odhady extravaskulárních parametrů (𝑣𝑒 a 𝑃𝑆 (Obr. 3.15)) bližší hodno-
tám z referenčního kontinuálního snímání a navíc jsou mírně vylepšeny i odhady
parametrů intravaskulárního prostoru. Důvodem je dodání informace o pomalých
farmakokinetických dějích do dekonvolučního procesu. Celkově má optimalizační al-
goritmus více podložených dat, na základě kterých odhad provádíme.

Uvedený experiment byl zaměřen na analýzu efektu zkrácení DCE-MRI akvi-
zice. Ukázal jednoznačně výhodnost přidání druhého segmentu (zde varianta i-DCE
20+20) oproti jednosegmentové variantě (20+0). Přidání jednoho segmentu měření
zvýšilo přesnosti odhadů (parenchymálních) parametrů 𝑃𝑆 a 𝑣𝑒. Pro (vaskulární)
parametry 𝐹𝑝 a 𝑣𝑝 nemělo přidání druhého segmentu výrazný vliv. Hlavní výhoda
i-DCE tkví ve využitelnosti tohoto snímání pro dlouhé vyšetřovací protokoly, kde
nezbývá mnoho času pro časově náročnou (např. desetiminutovou) akvizici.
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3.3 Porovnávání perfuzních parametrů odhadnutých
metodami DCE-MRI a DSC-MRI

Další krok ve snaze o využití informace z obou zmíněných komplementárních me-
tod je porovnání perfuzních parametrů, které jsou významově a rozměrově stejné
a zároveň jsou odhadnuté zvlášť pomocí DCE a DSC. Pokud se podíváme na jed-
nokompartmentové modely v DCE (umožňující odhad 𝐾𝑡𝑟𝑎𝑛𝑠, 𝑘𝑒𝑝 a 𝑣𝑒), zjistíme,
že s jednokompartmentovými modely techniky DSC-MRI (umožňující odhad 𝐶𝐵𝐹 ,
𝐶𝐵𝑉 a 𝑀𝑇𝑇 ) by bylo možné provést maximálně srovnání parametrů 𝐾𝑡𝑟𝑎𝑛𝑠 a 𝐶𝐵𝐹 ,
avšak, jak již bylo zmíněno v teoretické části práce, parametr 𝐾𝑡𝑟𝑎𝑛𝑠 je sice váho-
vaný krevním průtokem, ale jeho nejednoznačnost toto přímé srovnání znemožňuje,
protože v sobě kombinuje parametry 𝐹𝑝 a 𝐸, které nelze Toftsovými modely oddělit
od sebe.

Pokročilé modely modelující vaskulární fázi pro DCE-MRI umožňují odhady 𝐹𝑝,
𝑣𝑝 a 𝑇𝑐. Po započítání hematokritu krve jsou k dispozici také hodnoty průtoku a
objemu krve tj. 𝐹𝑏 a 𝑣𝑏, které jsou identické s 𝐶𝐵𝐹 a 𝐶𝐵𝑉 parametry odhadovanými
metodou DSC-MRI.

Tento srovnávací experiment byl proveden v rámci klinické studie realizované pri-
márně pro segmentaci a diagnostiku primárních mozkových nádorů. Byla naměřena
perfuzometrická data DCE-MRI a DSC-MRI. Nasnímání obrazů proběhlo v námi
navrženém časově efektivním uspořádání. Tato metodika spočívá v naměření dvou
časově přerušených krátkých úseků DCE-MRI (2×1 min:20 s, s časovým rozlišením
𝑇𝑠 cca 4 sekundy), přičemž při měření prvního segmentu byla podána kontrastní
látka (5 mL). Mezi tyto dva DCE segmenty byla navíc vložena akvizice DSC, při
které byla aplikována druhá dávka kontrastní látky (oproti DCE dvojnásobná tj.
10 mL). Tomuto schématu bylo nutné přizpůsobit dekonvoluční část zpracování dat.
Pro testování validity zpracování DCE dat byla zpracována i studie na umělých
datech. Následně byla zde navrženými modifikovanými metodami analyzována uve-
dená klinická DCE a DSC data a byly porovnány odhady perfuzních parametrů
odhadnutých zvlášť pomocí DCE a DSC.

3.3.1 Simulovaná/umělá data

Validace časově efektivního snímání DCE-MRI byla provedena na základě Monte-
Carlo simulace, ve které byla tato metodika srovnána se standardním (kontinuálním,
tj. snímaných bez přerušení) snímáním DCE. Protože 3D DCE akvizice klinických
dat vyžadovala pokrytí velkého objemu hlavy na úkor časového rozlišení (4 s), byl
rovněž studován vliv nižšího časového rozlišení DCE sekvence obrazů v porovnání s
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daty se čtyřikrát vyšším časovým rozlišením. Studie zahrnovala čtyři varianty mě-
ření:

• Spojité měření DCE s časovým rozlišením 𝑇𝑠 = 3,94 s,
• spojité měření DCE s časovým rozlišením 𝑇𝑠 = 0,99 s,
• časově efektivní DCE s časovým rozlišením 𝑇𝑠 = 0,99 s,
• časově efektivní DCE s časovým rozlišením 𝑇𝑠 = 3,94 s.
Pro účely simulace bylo využito tří různých tkání s perfuzními parametry z

literatury viz Tab. 3.3. Reziduální funkce jsou zobrazeny na Obr. 3.16. Arteriální

Tab. 3.3: Tabulka perfuzních parametrů pro tkáně, které byly použité pro Monte-
Carlo studii

Tkáň/Parametr 𝐹𝑝 [mL/min/mL] 𝐸 [-] 𝑣𝑒 [mL/mL] 𝑇𝑐 [s] 𝐵𝐴𝑇 [s]
Tumor prostaty [20] 0,21 0,65 0,35 18,60 3,94

Prostata [20] 0,08 0,80 0,21 60,00 3,94
Gliblastom [19] 0,05 0,16 0,08 12,00 3,94
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Obr. 3.16: Modelové ATH reziduální funkce tkání použitých pro Monte-Carlo simu-
laci.

vstupní funkce pro tuto simulační studii byla založena na Parkerově analytickém
modelu dle článku [1]

𝐶𝑝1 (𝑛, r) =
2∑︁
𝑖=1

𝐴𝑖𝑝

𝜎𝑖𝑝
√

2𝜋
exp

(︃
− (𝑛−𝑁𝑖)2

2𝜎2
𝑖𝑝

)︃
+ 𝛼 exp (−𝛽𝑛)

1 + exp (−𝑠 (𝑛− 𝜏)) , (3.4)

který je sumou dvou Gaussových křivek a sigmoidální funkce váhované klesající
exponenciální funkcí. Parametry modelu (3.4) obsažené ve vektoru r jsou popsané v
Tab. 3.4. Dekompozici na jednotlivé průběhy včetně finální (zkombinované) funkce
lze vidět na Obr. 3.17. Vzhledem k tomu, že tento model je navržen pro techniky s
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Obr. 3.17: Ukázka Parkerovy AIF funkce včetně její dekompozice na jednodušší
elementární funkce.

jednou aplikací kontrastní látky, bylo třeba tento model modifikovat tak, aby co nej-
lépe popisoval situaci měření DCE-DSC-DCE perfuze. Protože bylo DSC měřeno s
dvojitou dávkou kontrastní látky oproti DCE a v obou případech aplikace kontrastní
látky byl použit automatický injektor, byl model výsledné AIF pro DCE navržen
následovně jako součet dvou časově vzájemně posunutých bolů

𝐶𝑝 (𝑛, r) = 𝐶𝑝1 (𝑛, r) +𝐷𝑅𝐶𝑝1 (𝑛−𝑁𝑠, r) , (3.5)

kde parametr 𝐷𝑅 udává, kolikrát větší dávka byla použita pro DSC v porovnání
s DCE. V tomto konkrétním případě bylo 𝐷𝑅 = 2. Posunutí druhého bolu bylo
nastaveno na základě reálných dat na 𝑁𝑠 = 88. Vygenerovaná modelová bezšumová
AIF dle (3.5) je zobrazena na Obr. 3.18. Generovaným křivkám AIF i ROI byl při-
dán gaussovský šum o směrodatné odchylce 𝜎𝑛𝑜𝑖𝑠𝑒 podle vzorce pro definici poměru
signál/šum

𝑆𝑁𝑅 = 1
𝑁𝜎𝑛𝑜𝑖𝑠𝑒

𝑁∑︁
𝑛=1

𝐶𝑅𝑂𝐼(𝑛, [𝐹𝑝, 𝐸, 𝑣𝑒, 𝑇𝑐]). (3.6)

Syntetické křivky byly vygenerované pro poměry signál/šum 𝑆𝑁𝑅 ∈ [5, 6, 7,
8, 9, 10, 15, 20, 25, 30, 35, 40, 50 a 60]. Pro každou úroveň a typ tkáně bylo
vygenerováno 𝑊 = 500 realizací aditivního šumu. Generování probíhalo s použitím
vysokého časového rozlišení 𝑇𝑠 = 0,99 s, křivky simulující nízké časové rozlišení byly
poté podvzorkovány faktorem 4. Tkáňové signály simulující dvousegmentové DCE
byly navíc modifikovány vynecháním části signálu mezi „měřenými“ DCE segmenty.
Křivky AIF byly generovány unikátní vždy pro jiný typ tkáně a jinou úroveň šumu
(tj. pro jeden typ tkáně, jeden konkrétní 𝑆𝑁𝑅 a pro všech 500 realizací byla použita
jedna AIF křivka) a v případě i-DCE z nich rovněž byly vynechány úseky vzorků.
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Tab. 3.4: Popis parametrů analytického modelu podle Parkera [1]

Parametr Výchozí hodnota Jednotka Popis parametru
𝐴1𝑝; 𝐴2𝑝 0,089; 0,330 mmol·min amplituda Gaussovy křivky
𝑇1𝑝; 𝑇2𝑝 0,171; 0,365 min střed Gaussovy křivky
𝜎1𝑝; 𝜎2𝑝 0,0563; 0,132 min šířka Gaussovy křivky

𝛼 1,050 mmol amplituda exponenciály
𝛽 0,1685 min−1 časová konstanta exponenciály
𝑠 38,078 min−1 šířka sigmoidy
𝜏 0,483 min časová pozice sigmoidy
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Obr. 3.18: Syntetická AIF dle (3.5) s 𝑇𝑠 = 1 s, 𝐷𝑅 = 2 a 𝑁𝑠 = 88 použitá pro
generování syntetických tkáňových průběhů [8].

Zpracování dat dvousegmentové akvizice DCE bylo realizováno stejně, jak bylo
popsáno v předchozí kapitole, úpravou kriteriální funkce (funkce vzhledem ke které
se optimalizuje model) - započítání pouze zvolených vzorků. Pro každý 𝑆𝑁𝑅 byla
odhadnuta AIF ze syntetické zašuměné křivky AIF (případně podvzorkované a s
vynecháním části signálu mezi DCE segmenty) proložením signálu modelem AIF
(3.5). Dekonvoluce byla pak vypočítána s použitím modelu ATH, přičemž kriteri-
ální funkce definovaná jako suma rozdílů čtverců mezi modelem a daty byla opět
vyhodnocena buď na délce celého signálu, nebo na zmíněných dvou segmentech v
závislosti na metodě.

Velkou výhodou simulací je znalost správné hodnoty tzv. „ground truth“. Díky
tomu lze vyhodnotit reálnou chybovost. Pro tuto studii byla zvolena metoda vy-
hodnocení na základě mediánu relativní chyby v závislosti na 𝑆𝑁𝑅 a dále srovnání
absolutních hodnot parametrů pomocí krabicových grafů se současným vyznačením
správné/referenční hodnoty speciálně pro tkáň glioblastomu.
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Relativní chyba 𝛿𝑥 byla vypočítána pro všechny odhady podle vztahu

𝛿𝑥 = |̂︀𝑥 (𝑤) − 𝑥|
𝑥

100, (3.7)

kde ̂︀𝑥(𝑤) je odhadnutý perfuzní parametr pro určitou realizaci šumu 𝑤 a 𝑥 je „ground
truth“ hodnota, která byla použita při generování tkáňového signálu.

V grafech na Obr. 3.19 jsou znázorněny mediány relativních chyb pro různé vari-
anty DCE, porovnány jsou chyby v případě zahrnutí všech primárních (𝐹𝑝, 𝐸, 𝑣𝑒, 𝑇𝑐
a 𝐵𝐴𝑇 ) perfuzních parametrů Obr. 3.19a a intravaskulárních parametrů Obr. 3.19b.
Pro detailnější náhled jsou vytvořeny i krabicové grafy zobrazující absolutní hod-
noty odhadů intravaskulárních (𝐹𝑝, 𝑣𝑝, 𝑇𝑐 a 𝐵𝐴𝑇 ) parametrů pro tkáň glioblastomu
Obr. 3.20, protože klinická studie byla zaměřena právě na mozkové nádory (viz dále).
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Časově efektivńı DCE, Ts = 0.99 s

Časově efektivńı DCE, Ts = 3.94 s

(a) Výsledky simulace pro všechny volné
parametry ATH modelu

0 10 20 30 40 50 60
0

10

20

30

40

50

60

SNR [−]

m
ed

ia
n
(δ

x
)

[%
]
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Obr. 3.19: Grafy mediánů srovnávající relativní chyby odhadů parametrů v závislosti
na poměru 𝑆𝑁𝑅 a použité metodě DCE. V grafu vlevo byly při určení mediánů
uvažovány všechny tři tkáně a všechny volné (primární) parametry modelu ATH
tj. 𝐹𝑝, 𝐸, 𝑣𝑒, 𝑇𝑐 a 𝐵𝐴𝑇 . Graf vpravo byl vytvořen na základě intravaskulárních
parametrů tj. 𝐹𝑝, 𝑣𝑝, 𝑇𝑐 a 𝐵𝐴𝑇 .

Navržená modifikace DCE ve formě chybějícího segmentu byla porovnána se
standardním DCE na umělých datech. Simulace ukázala, že chybějící úsek dat vede
k mírnému zhoršení přesnosti, ale, což je velmi důležité, nevede k žádné systematické
chybě. Nízké časové rozlišení má podobný efekt na přesnost odhadu a navíc dochází
v tomto případě i k systematické chybě pro parametry 𝑣𝑏 a 𝑇𝑐. Systematická chyba se
neprojevila v případě toku krve 𝐹𝑏, je tedy možno říct, že je tento parametr nejméně
citlivý na změnu resp. zhoršení časového (temporálního) rozlišení 𝑇𝑠 dynamických
DCE-MRI sekvencí. Jak se dalo očekávat, snížení časového rozlišení spolu s chybějí-
cím segmentem dat vede k dalšímu zhoršení odhadů. Oba tyto faktory limitují novou
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Obr. 3.20: Krabicové grafy absolutního hodnot intravaskulárních perfuzních para-
metrů pro tkáň glioblastomu. Grafy jsou vytvořené na základě poměru 𝑆𝑁𝑅 = 10,
který odpovídá poměru signál/šum v reálných datech. Zeleně je vyznačena referenční
ground truth hodnota. Písmeny jsou označeny jednotlivé varianty DCE: A - časově
efektivní DCE s 𝑇𝑠 = 3,94 s, B - časově efektivní DCE s 𝑇𝑠 = 0,99 s, C - spojité
měření DCE s 𝑇𝑠 = 3,94 s a D - spojité měření DCE s 𝑇𝑠 = 0,99 s [8].

navrhovanou metodu i-DCE, která kvůli tomu vykazovala medián relativní chyby
cca 30 %, což je nejvíce v porovnání s ostatními metodami zahrnutými v simulační
studii, které byly pod hranicí 20 %.
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3.3.2 Klinická data

Studie vytvořená v rámci projektu GA ČR P102/12/1104 (Studium metabolizmu
a lokalizace primárního mozkového tumoru MR zobrazovacími technikami) zabýva-
jící se touto problematikou zahrnovala měření různých typů pulsních sekvencí pro
segmentaci primárních tumorů v mozku: kromě DCE-MRI a DSC-MRI akvizičních
pulsních sekvencí také pulsní sekvence s vysokým prostorovým rozlišením (𝑇1-, 𝑇2-
váhovené), difusně váhované obrazy (DWI) a také zobrazení metodou pro potlačení
vody (Fluid-attenuated inversion recovery (FLAIR)).

Vyšetřovací protokol byl pro pacienta velmi časově náročný, proto nebylo možné
naměřit DCE sekvence dostatečně dlouhého trvání. Prostor byl pro naměření Multi-
FA obrazů pro zjištění parametrických map 𝑀0 a 𝜌, měření krátkého segmentu pro
DCE s dávkou 5 mL kontrastní látky Gadobutrol (Gadovist, Bayer Pharma AG,
Berlin, Germany), následovaly pulsní sekvence s vysokým rozlišením. Dále byla po-
dobně jako ve článku [5] naměřena DSC-MRI akvizice s dvojitou dávkou kontrastní
látky tj. 10 mL. Nakonec byl naměřen ještě jeden segment DCE-MRI, v tomto pří-
padě však bez podání dalšího bolu kontrastní dávky. Tato série 20 časových snímků
slouží k zachycení pomalejší/pozdní, někdy označované jako parenchymální fáze vý-
voje koncentrace kontrastní látky ve tkáni. Schéma tohoto tzv. časově efektivního
DCE-MRI protokolu lze vidět na Obr. 3.21 vpravo.

Nastavení pulsní sekvence pro DCE-MRI bylo nastaveno tak, aby bylo dosaženo
pokrytí celé mozkové oblasti. K tomu byla využita akvizice typu FLASH 3D s maticí
64 × 64 × 20 voxelů, 𝑇𝑅 = 3,83 ms, 𝑇𝐸 = 1,80 ms, 𝐹𝐴 = 30° a časovým rozlišením
𝑇𝑠 = 3,94 s. Pro prekontrastní měření byl sklápěcí úhel postupně nastaven na 10, 20
a 30°. Pro každou DCE-MRI sekvenci včetně nativních sekvencí pro odhad 𝑇10 bylo
naměřeno 20 časových snímků. Sekvence DSC-MRI byla měřena sekvencí PRESTO
(PRinciples of Echo Shifting using a Train of Observations), která umožňuje nastavit
za pomocí přídavných gradientních pulsů echo čas delší, než je repetiční čas. To
je výhodné především pro posílení 𝑇 *

2 váhování při zachování vysokého časového
rozlišení na hodnotě 1,19 s. TR bylo nastaveno na 15,43 ms, čas 𝑇𝐸0 na 22,64 ms a
𝐹𝐴 = 9°. Efektivní echo čas je možné dopočítat podle vztahu

𝑇𝐸 = 𝑇𝐸0 + 𝑛𝑠𝑇𝑅, (3.8)

kde 𝑛𝑠 udává o kolik TR intervalů je zpožděna akvizice aktuálního gradientního
echa. V tomto případě bylo 𝑛𝑠 = 1, tedy 𝑇𝐸 = 38,07 ms. Akviziční matice měla
rozměr matice 64 × 64 × 30 voxelů při akvizici 60 časových snímků.

Naměřené obrazy byly pomocí metody Multi-FA převedeny na hodnoty Δ𝑅1.
V arteriálních oblastech Willisova okruhu byl manuálně vybrán AIF voxel. Vzhle-
dem k tomu, že pro DCE-MRI dekonvoluci bylo zapotřebí spojitého signálu AIF pro
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rozlišenı́m

Int. akv.

Multi-FA
T10, M0 odhad

DCE-MRI,
1. bolus k.l.

Anatomické
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Obr. 3.21: Schéma měření pomocí navrženého protokolu pro snímání časově efek-
tivního dvou segmentového DCE-MRI společně s DSC-MRI (vpravo - Int. akv.).
Pro srovnání je uvedeno schéma, které by muselo být použito pro získání validních
dat pro DCE-MRI. Simultánní DCE-MRI a DSC-MRI akvizice (vlevo) a sekvenční
přístup dle [5] (uprostřed) [8].

aproximaci tkáňových signálů, byl individuálně naměřený AIF signál proložen modi-
fikovaným Parkerovým modelem dle rovnice (3.5). Parametr byl dle poměru dávek
kontrastní látky 𝐷𝑅 = 2 a posunutí druhého bolu bylo určeno pomocí časových
DICOM metadat a dále na základě reálných průběhů DSC AIF pro každého kon-
krétního pacienta. Aproximace modelem (3.5) byla realizována pomocí nelineárního
optimalizačního algoritmu. Výsledek tohoto aproximačního kroku - AIF model - je
zobrazen na Obr. 3.22. Tento modelový signál AIF byl dále použit pro dekonvoluci
DCE-MRI pomocí ATH modelu (implementováno jako DCATH model se zafixova-
ným rozptylem 𝑇𝑐, aby byla kriteriální funkce dekonvoluce v parametru 𝑇𝑐 spojitá
[16]), při které byly opět vyhodnoceny pouze dva měřené DCE-MRI segmenty. Pří-
klad měřených dat v nádoru aproximovaných ATH modelem je na Obr. 3.23.

DSC obrazová data měřená PRESTO pulsní sekvencí byla konvertována pomocí
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Obr. 3.22: Naměřené segmenty DCE-MRI aproximované modifikovaným Parkero-
vým modelem (3.5), který slouží jako AIF pro neslepou DCE-MRI dekonvoluci [8].
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Obr. 3.23: Příklad měřených pacientských dat aproximovaných ATH modelem
(vlevo). Ukázka konkrétní 𝐻 funkce této tkáňové křivky (vpravo) [8].

vztahu (1.28) z jasových hodnot na obrazy vyjadřující změnu transversální relaxační
rychlosti Δ𝑅*

2. Pro nalezení AIF signálu bylo v tomto případě použito upraveného
poloautomatického algoritmu pro vyhledání arteriálních voxelů [88]. Pro potlačení
vlivu PVA artefaktu byly všechny pacientské AIF proloženy Gamma variate funk-
cemi (GVF), které prokládají první průchod kontrastní látky (ukázka aproximace
je na Obr. 3.24). Následně byly vypočítány plochy pod křivkami GVF. Největší
hodnota plochy GVF z této skupiny pacientů byla poměrově porovnána s ostatními
GVF a nakonec byly signálům AIF úměrně tomuto poměru upraveny plochy pod
křivkou tak, aby se rovnaly maximální ploše. Pro konverzi AIF z Δ𝑅*

2 na koncentraci
byla použitá relaxivita 𝑟*

2𝐴𝐼𝐹 = 7,6 mM−1s−1. Tkáňové signály byly před odhadem
perfuzních parametrů převedeny na koncentraci koeficientem relaxivity pro tkáň
𝑟*

2𝑅𝑂𝐼 = 44,0 mM−1s−1 [89]. I když uvedené relaxivity byly zjištěné pro kontrastní
látku Magnevist, je předpokládáno, že poměr těchto relaxivit je stejný i pro látku
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čas [min]

∆
R

2
[1

/
s]
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Obr. 3.24: Ukázka měřeného signálu DSC AIF a aproximace prvního průchodu po-
mocí GVF modelu [8].

Dekonvoluce je provedena na základě rovnice (1.4) pomocí námi navrženého
modelu reziduální funkce 𝐻. Jedná se o model založený na ATH. V tomto případě
došlo k modifikaci modelu založené na potlačení extravazační (parenchymální) fáze
nastavením fixace parametrů 𝑣𝑒 a 𝐸. Tyto parametry mají pevně nastavené nulové
hodnoty a zároveň jsou vyřazeny z dekonvolučního algoritmu tj. nejsou hledanými
proměnnými. Funkce 𝐻 takového ATH modelu je potom obdélníková funkce.

V našem případě byl model ATH formulován stejně jako v DCE analýze jako
DCATH model se zafixovaným rozptylem hodnot 𝑇𝑐 (viz Obr. 3.25), aby byla krite-
riální funkce dekonvoluce spojitá. Modely reziduální funkce tkáně DCE a DSC ana-
lýzy jsou tak kompatibilní. Příklad dekonvoluce DSC-MRI je zobrazen na Obr. 3.26.

Pro získání map perfuzních parametrů bylo zapotřebí provést dekonvoluci tká-
ňové křivky a AIF signálu pro každý obrazový voxel. Mapy sekundárních parametrů
byly vypočítány z map primárních parametrů na základě matematických vztahů
mezi parametry.

Porovnání perfuzních map bylo provedeno vizuálně (subjektivně) a kvantitativně
pomocí korelačních grafů. Vzhledem k tomu, že geometrie a nastavení pozice sní-
mání byly pro DCE a DSC mírně odlišné, jsou pro grafické srovnání vybrány pozičně
nejbližší řezy. Pro porovnání pomocí korelačních diagramů bylo nutné provést seg-
mentaci primárního tumoru. Trojrozměrné segmentační masky byly vytvořeny na
základě obrazů s vysokým rozlišením. Následně byly tyto detailní masky převzor-
kovány díky informacím udávajícím poziční informace na perfuzometrické DCE a
DSC sekvence s nízkým prostorovým rozlišením. Ukázka jednoho řezu segmentační
masky je na Obr. 3.27. Srovnání absolutních map intravaskulárních perfuzních pa-
rametrů (𝐹𝑏, 𝑣𝑏 a 𝑇𝑐) tj. odhadnutelných oběma metodami je na Obr. 3.28. Hodnoty
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Obr. 3.25: Modelová funkce pro DSC-MRI založená na 𝐻 funkci ATH modelu for-
mulovaným pomocí DCATH se zafixovaným rozptylem 𝑇𝑐. V grafu je zobrazen vliv
změny parametru 𝑇𝑐 (vlevo) od 0,50 min (modrá) do 0,75 min (červená), počet kroků
je 16. Vliv změny 𝐹𝑝 od 0,1 (modrá) do 0,3 mL/min/mL (červená) je zobrazen
vpravo.
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Obr. 3.26: Příklad měřených pacientských dat aproximovaných ATH modelem upra-
veným pro DSC-MRI omezením 𝑣𝑒 a 𝐸 na nulovou hodnotu (vlevo). Ukázka 𝐻

průběhu této tkáňové křivky (vpravo) [8].

perfuzních parametrů oběma technikami byly extrahovány a pro každého pacienta
ve studii a každý intravaskulární parametr byl vypočítán medián, 25. a 75. percentil.
Na těchto podkladech byly zkonstruovány korelační diagramy Obr. 3.29. Hodnoty
mediánů byly v grafech rovněž aproximovány polynomem 1. stupně. Této přímce byl
vnucen průchod bodem v počátku souřadnic. Hodnoty korelačních koeficientů byly
𝑅𝐹𝑏

= 0,84, 𝑅𝑣𝑏
= 0,55 a 𝑅𝑇𝑐 = 0,66, směrnice aproximujících přímek jsou vyčísleny

pro 𝑘𝐹𝑏
= 0,32, 𝑘𝑣𝑏

= 0,14 a 𝑘𝑇𝑐 = 0,87.
Odhadnuté hodnoty perfuzních parametrů byly ve shodě s hodnotami, které

uvádí literatura [19, 90, 91]. Absolutní shoda parametrů mezi DCE a DSC na základě
směrnice regresní přímky v korelačních diagramech byla nejpatrnější v případě 𝑇𝑐.
Parametry 𝑣𝑏 a 𝐹𝑏 jsou zatíženy neznámým škálovacím faktorem, což způsobuje horší
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Obr. 3.27: Průměrný jasový obraz z dynamické sekvence s aplikací kontrastní látky
pro DCE (vlevo) a DSC (vpravo) pro jednoho pacienta. Červenou barvou jsou vyzna-
čeny segmentační masky, které byly použity i pro vyhodnocení korelačních diagramů.
Prezentované obrazy jsou bilineárně interpolovány s faktorem zvětšení 2.

absolutní shodu.
Korelační koeficienty mezi klinickými daty reflektují přesnost metody, která byla

demonstrována pomocí syntetických dat pro poměr signál/šum zjištěný na základě
reálných dat. Poměrně vysoká korelace byla pozorována pro parametr 𝐹𝑏, který
nevykazuje v umělých datech systematickou chybu, nejnižší korelační koeficient (𝑅)
vykazoval objem krve 𝑣𝑏 (v simulaci se projevil největší systematickou chybou).

Na podkladech ze simulační studie je největším zdrojem chyb nízké časové roz-
lišení, které plyne především z nutnosti nasnímání velkého pokrytí oblasti zájmu
resp. 3D zakódování fáze. Vyššího časového rozlišení by bylo možné docílit napří-
klad víceřezovou (angl. „multi slice“) 2D akvizicí, avšak za cenu menšího pokrytí
oblasti zájmu. Nižší časové rozlišení není pro tkáňové křivky až tak kritické, protože
se jedná v podstatě o signál vzniklý 1D filtrací AIF signálu dolní propustí, kterou
je v tomto případě funkce 𝐻. Potřeba vysokého časového rozlišení je kladena pře-
devším na AIF, resp. na její měření. V případě zde prezentovaných dat byly jako
AIF signály využity měřené křivky z reálných datasetů tj. s časovým rozlišením
𝑇𝑠 = 3,94 s. Tento problém by bylo možné řešit slepou dekonvolucí [23] na základě
několika podložených reálných signálů s tím, že by algoritmus mohl z těchto časo-
vých vývojů koncentrace kontrastní látky vytěžit informaci o tvaru AIF, která byla
dlouhou vzorkovací periodou 𝑇𝑠 v měřených AIF signálech ztracena [92].

Pro tuto studii na reálných datech byla jako první volba použita měřená DCE-MRI
AIF, protože má tato metodika minimálně z hlediska publikovaných výsledků větší
důvěru (je více akceptovaná výzkumnými skupinami) v porovnání s analýzou zalo-

81



0 50 100 150

(a) DCE 𝐹𝑏

0 10 20 30

(b) DCE 𝑣𝑏

0 20 40 60

(c) DCE 𝑇𝑐

0 20 40 60 80

(d) DSC 𝐹𝑏

0 5 10 15

(e) DSC 𝑣𝑏

0 20 40 60

(f) DSC 𝑇𝑐

Obr. 3.28: Srovnání perfuzních parametrů přibližně stejného řezu pro intravaskulární
parametry 𝐹𝑏 [mL/min/100mL], 𝑣𝑏 [mL/100mL] a 𝑇𝑐 [s]. Mapy jsou vypočítané pro
oblasti definované segmentační maskou na Obr. 3.27. Na horním řádku jsou mapy
získané z DCE-MRI, dolní řádek odpovídá parametrům získaným pomocí techniky
DSC-MRI [8].

ženou na slepé dekonvoluci.
Další možností jak překonat problém nízkého časového rozlišení je použití AIF

získané na základě populačního průměru, který byl naměřen s vysokým časovým
rozlišením. Nebo je možno použít analytický model, který je možné libovolně časově
převzorkovat [1]. Na druhé straně je problémem této metody fakt, že populačně
získaný průměrný signál AIF nebere tím pádem v úvahu individualitu každého pa-
cienta - každý pacient bude mít mírně jiný tvar AIF v závislosti na tepové frekvenci,
srdečním výdeji, krevním tlaku nebo vlivem rozdílné anatomie cévního řečiště atd.

Další nepřesnost (v tomto případě DSC map perfuzních map) způsobuje předpo-
klad použitých 𝐻 modelů pro DSC-MRI, že nedochází k žádné extravazaci molekul
kontrastní látky do EES prostoru během průchodu bolu tkání. Přestože první bolus
aplikovaný pro DCE-MRI působí určitou míru saturace EES prostoru kontrastní
látkou a omezuje tak extravazační proces (koncentrační gradient), zcela tento fe-
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Obr. 3.29: Korelační diagramy srovnávající perfuzní parametry 𝐹𝑏, 𝑣𝑏 a 𝑇𝑐 na zá-
kladě segmentačních masek. Černé body vyznačují hodnoty mediánů příslušných
parametrů. Černé úsečky zobrazují konfidenční intervaly resp. 25. a 75. percentil.
Zelené přímky jsou výsledkem aproximace bodů (mediánů) z DCE a DSC, směrnice
byly vyčísleny následovně 𝑘𝐹𝑏

= 0,32, 𝑘𝑣𝑏
= 0,14 a 𝑘𝑇𝑐 = 0,87. Korelační koeficienty

dosáhly hodnot 𝑅𝐹𝑏
= 0,84, 𝑅𝑣𝑏

= 0,55 a 𝑅𝑇𝑐 = 0,66 [8].

nomén eliminován není. Další variabilita, která znesnadňuje kvantifikaci je obecně
proměnná relaxivita 𝑟*

2, která je závislá na vyšetřované tkáni [61, 89], avšak v této
studii byly použity fixní hodnoty relaxivit. Tento problém lze řešit použitím modelu
korekce gradientu susceptibility, jak bude uvedeno v následujících kapitolách [6, 69].

Schéma měření i-DCE bylo navrženo především pro úsporu/efektivnost akvizič-
ního času a to ve smyslu využití jednoho, nebo i vícero časových úseků pro jiné
účely (obrazy s vysokým rozlišením, ASL, DSC apod.), než jen DCE, protože cel-
ková doba měření DCE samotného zkrácena není, stále je nutno počítat minimálně
s cca 10 minutovým měřením. V porovnání se simultánním měřením DCE-MRI a
DSC-MRI je v případě této akvizice prostor pro získání kvalitnějších obrazů ať už
se to týká temporálního, prostorového rozlišení nebo navýšení poměru signál/šum.
Toto je možné provést díky tomu, že není třeba tak dlouhý čas na akvizici několi-
kanásobných ech (v případě víceechové akvizice), které prodlužují v pulsní sekvenci
interval TR a v konečném důsledku snižují časové rozlišení 𝑇𝑠. Za další výhodu
z hlediska prezentovaného schématu DCE-DSC-DCE lze považovat aplikaci dvou
bolů, kde je v případě DSC potlačen efekt extravazace, avšak vícebolová technika je
samozřejmě realizovatelná i se zmíněným víceechovým měřením (simultánním DCE
a DSC měřením).
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3.4 Volba modelu reziduální funkce tkáně pro kombi-
naci DCE-MRI a DSC-MRI

V předchozích kapitolách byla data DCE a DSC zpracovávána zvlášť. Výsledky před-
chozí kapitoly ukazují, za jakých podmínek mohou DCE a DSC metody poskytovat
stejné odhady 𝐹𝑏, 𝑣𝑏 a 𝑇𝑐. Metody zpracování DCE a DSC byly modifikovány tak,
aby využívaly stejného farmakokinetického modelu a tím se přiblížily k cíli dizertační
práce - simultánního zpracování DCE-DSC.

V této části dizertační práce následuje další krok směrem k simultánnímu zpra-
cování DCE-DSC. Zpracování DCE a DSC dat je zde propojeno přes Gradient
Correction Model (GCM), viz teoretická část práce na str. 53. Podle originálních
článků o GCM [6, 69] byla DCE a DSC data zpracována sekvenčně (SEQ) podle ná-
sledujícího postupu. Nejdříve je provedena standardní analýza DCE dat. Z odhadnu-
tých perfuzních parametrů jsou následně odvozeny průběhy koncentrace kontrastní
látky v intravaskulárním prostoru, 𝑐𝑝(𝑡), a v extravaskulárním extracelulárním pro-
storu, 𝑐𝑒(𝑡). Tyto průběhy jsou pak dosazeny do GCM modelu, kterým se prokládají
DSC data. Výsledkem tohoto kroku je pak odhad parametrů GCM modelu 𝑟*

2𝑣𝑎𝑠𝑐 a
𝑟*

2𝐸𝐸𝑆, popisujících relaxivitu vaskulárního a EES prostoru. Pro připomenutí uveďme
ještě jednou rovnici GCM

𝑅*
2(𝑛) = 𝑅*

20(𝑛) + 𝑟*
2𝑣𝑎𝑠𝑐 |𝑐𝑝(𝑛) − 𝑐𝑒(𝑛)| + 𝑟*

2𝐸𝐸𝑆𝑐𝑒(𝑛). (3.9)

Celkové schéma zpracování je uvedeno na Obr. 1.23. V originálních publikacích šlo
tedy o metodu odhadu dalších dvou perfuzních parametrů.

Model GCM předpokládá pokročilé modely 𝐻, které umožňují modelování prů-
běhů 𝑐𝑝(𝑡) a 𝑐𝑒(𝑡). V originálních článcích popisujících model GCM [6, 69] byla
použita 𝐻 funkce modelu 2CXM. Z našich simulací (Kapitola 3.1) i analýz na re-
álných datech (Kapitola. 3.4.2, [46]) plyne, že je tento model numericky nestabilní,
případně i méně realistický než např. model ATH. Proto zde byl model GCM použit
i v kombinaci s dalšími pokročilými 𝐻 modely: ATH, DCATH a GCTT. V této části
práce jde tedy o rozšíření originálního postupu sekvenčního zpracování DCE-DSC o
vhodnější farmakokinetické modely a jejich porovnání.

V prvním kroku bylo potřeba pro tyto modely získat analytické vyjádření prů-
běhů 𝑐𝑝(𝑡) a 𝑐𝑒(𝑡). V následném kroku byly tyto modely v kontextu sekvenčního
zpracování DCE-DSC porovnány na simulovaných a dostupných reálných datech.

V této fázi řešení problému propojení DCE a DSC jsme pro evaluaci přešli od
prokládané DCE-DSC-DCE akvizice k Multi-Gradient-Echo (MGE) akvizici, která
umožňuje simultánní snímání DCE a DSC dat (Kap. 1.3.3). Použití MGE předsta-
vuje přímočařejší postup bez nutnosti vypořádání se s chybějícím segmentem DCE

84



akvizice. Navíc jsme se oproti výše prezentované prokládané DCE-DSC-DCE akvi-
zici omezili jen na jeden bolus kontrastní látky a dále už nepředpokládali nulovou
extravazaci v důsledku druhého bolu kontrastní látky a s tím souvisejícího nasycení
extravaskulárního prostoru kontrastní látkou. Vynechání předpokladu nulové extra-
vazace (který vnášel do DSC analýzy nepřesnost) zde bylo vyřešeno díky použití
GCM modelu. Aby bylo dosaženo dostatečného časového rozlišení, omezili jsme se
na jednořezovou 2D akvizici. Pro klinické studie je ale omezení na jeden řez zpravidla
nepřijatelné, protože je potřeba snímat celý objem nádoru, nebo větší část subjektu.
Přešli jsme tedy k testování na 9,4T animálním skeneru (na ÚPT AV ČR). Zde byl
také dostatečný prostor pro nastavení parametrů akvizice a testování na fantomech
a následně in vivo na zvířatech, konkrétně na laboratorních potkanech. Přechod na
animální MRI bylo spojeno se specifickým tvarem AIF, popsaným níže.

3.4.1 Simulovaná data

Simulační studie pro porovnání různých 𝐻 modelů v kontextu sekvenčního zpraco-
vání DCE-DSC s použitím GCM byla založena na třech syntetických tkáních defi-
novaných pomocí 𝐻 parametrů. Jedná se o množinu tkání, které se liší v parametru
𝐸. K DCE parametrům 𝐹𝑝, 𝐸, 𝑣𝑒, 𝑇𝑐 a 𝐵𝐴𝑇 byly přidruženy ještě parametry GCM
modelu, které byly nastaveny na základě originálního článku [6] na pevné hodnoty
pro všechny tři tkáně viz Tab. 3.5.

Tab. 3.5: Tabulka perfuzních parametrů pro tkáně, které byly použité pro Monte-
Carlo studii

Parametr/Tkáň Tk1 Tk2 Tk3

𝐹𝑝 [mL/min/mL] 0,60 0,60 0,60
𝐸 [-] 0,10 0,50 0,90

𝑣𝑒 [mL/mL] 0,25 0,25 0,25
𝑇𝑐 [s] 5 5 5

𝐵𝐴𝑇 [s] 10 10 10
𝑟*

2𝑣𝑎𝑠𝑐 [1/mM·s] 11 11 11
𝑟*

2𝐸𝐸𝑆 [1/mM·s] 16 16 16

Data byla simulována pro preklinické DCE-DSC, konkrétně pro zobrazování
potkanů. Tomu odpovídá charakteristický tvar AIF. Oproti klinickému DCE a DSC
je u malých zvířat mnohem rychlejší dynamika kardiovaskulárního systému. Za-
tímco u klinického DCE a DSC je v AIF znatelný druhý a často i třetí průchod
bolu kontrastní látky, nejsou tyto následné průchody v AIF malých hlodavců (myší
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a potkanů) za běžných okolností patrné, protože k nim dochází rychle po sobě a
překrývají se s prvním průchodem bolu. Průběh AIF lze tedy popsat jednodušším
modelem, navrženým v rámci naší skupiny [93, 94]. Z hlediska parametrizace AIF
se jedná o AIF založenou na sumě tří 𝐺𝑉 𝐹 funkcí

𝑐𝐴𝐼𝐹𝑝(𝑡) = 𝑡𝛽
3∑︁
𝑔=1

𝛼𝑔𝑒
−𝜏𝑔𝑡, (3.10)

kde 𝑔 je index 𝐺𝑉 𝐹 funkce, parametry 𝛼, 𝛽 a 𝜏 jsou tvarové parametry modelu.
Proměnná 𝛽 je zde bez indexu 𝑔, protože je společná/sdružená pro všechna 𝑔. Tento
model byl použit pro odhad AIF v preklinickém DCE-MRI pomocí slepé dekonvoluce
[94]. Autor této dizertace zde přispěl provedením evaluace metody na syntetických
datech generovaných zároveň i pro studii uvedenou v této kapitole. Parametry AIF
použité pro zde generovaná simulovaná data byla získána z DCE-MRI dat potkana
za pomocí výše zmíněné slepé dekonvoluce, průběh AIF a jeho složek je zobrazen v
Obr. 3.30).
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Obr. 3.30: Průběh AIF funkce použité pro simulační studii pro sekvenční kombinaci
metod DCE a DSC. Jedná se o sumu tří 𝐺𝑉 𝐹 funkcí (černá). Jednotlivé 𝐺𝑉 𝐹

funkce jsou zobrazeny barevně.

Tkáňové křivky DCE byly vygenerovány konvolucí příslušné 𝐻 křivky (2CXM,
ATH, DCATH a GCTT) s bezšumovým AIF signálem s 𝑇𝑠 = 1 s. Ukázka tkáňových
křivek bez šumu je na Obr. 3.31 (d-f). DSC část dat byla modelována na základě
získaných 𝑐𝑝(𝑡), 𝑐𝑒(𝑡) a dosazených relaxivit (𝑟*

2𝑣𝑎𝑠𝑐 a 𝑟*
2𝐸𝐸𝑆) dle tabulky Tab. 3.5

do signálové rovnice (3.9). Na reálných datech musíme nejdříve odečíst nativní 𝑅20

hodnotu. V těchto syntetických datech je pro zjednodušení 𝑅20
* = 0.

Syntetická data byla následně zkreslena additivním Gaussovským šumem s nu-
lovou střední hodnotou. Bylo použito šest úrovní 𝑆𝑁𝑅 = [5, 10, 20, 30, 40 a 50] -
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čas [min]

c
[m

M
]

cp
ce
|cp − ce|

(h) Tk2 𝑐𝑝(𝑡), 𝑐𝑒(𝑡)

0 5 10
0

1

2

3
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čas [min]

∆
R

∗ 2
[1

/
s]

(k) Tk2 DSC Δ𝑅*
2(𝑡)

0 5 10
0

10

20

30
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Obr. 3.31: Vizualizace uměle generovaných tkáňových DCE a DSC křivek. Tři ATH
𝐻 funkce tkání dle tabulky 3.5 (tj. Tk1, Tk2 a Tk3) jsou v grafech (a) až (b). DCE
křivky závislosti koncentrace kontrastní látky ve tkáních jsou vykresleny na (d) až
(f). Průběhy koncentrace v jednotlivých kompartmentech, včetně koncentračního
gradientu |𝑐𝑝 − 𝑐𝑒| jsou na třetím řádku tj. (g) až (i). Poslední řádek zobrazuje DSC
křivky získané pomocí GCM modelu, resp. časovou závislost Δ𝑅*

2.

definovaného dle vztahu (3.6). Pro každý 𝑆𝑁𝑅 bylo generováno 100 realizací šumu.
Úroveň 𝑆𝑁𝑅 byla stejná pro DCE a DSC část signálů.

Dekonvoluce DCE dat byla provedena pomocí 2CXM, ATH (DCATH se zafi-
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xovaným rozptylem 𝑇𝑐), DCATH a GCTT tkáňových 𝐻 modelů. Z odhadnutých
perfuzních parametrů byly pak pro jednotlivé funkce 𝐻 vygenerovány průběhy 𝑐𝑝(𝑡)
a 𝑐𝑒(𝑡), které byly následně dosazeny do GCM modelu, rovnice (3.9), a tento mo-
del byl pak fitován na DSC křivku za účelem odhadu 𝑟*

2𝑣𝑎𝑠𝑐 a 𝑟*
2𝐸𝐸𝑆, tj. postupem

sekvenčího zpracování DCE-DSC. K dekonvoluci DCE dat a k aproximaci DSC
modelem GCM byl využit nelineární optimalizační algoritmus (funkce lsqnonlin z
prostředí MATLAB Optimization Toolbox, The MathWorks Inc., Natick, Massa-
chusetts, U.S.A.).

Odhadnuté perfuzní parametry byly porovnány s referenčními hodnotami a vy-
počítány jejich relativní chyby (3.7). Pro jednotlivé tkáně byly tyto relativní chyby
vyhodnoceny na základě mediánů, 25. a 75. percentilů. Výsledky simulační studie je
možné vidět separátně pro každý parametr modelu na Obr. 3.32.

Pro větší zobecnění výsledků byly vyhodnoceny celkové relativní chyby na zá-
kladě podložených všech odhadovaných parametrů v závislosti na 𝑆𝑁𝑅. Chybovost
byla vyhodnocena typickými parametry tj. střední chybou, mediánem, 25. a 75.
percentilem pro každý 𝑆𝑁𝑅 (Obr. 3.33).

Z uvedené simulační studie jasně vyplývá, že nejlepších výsledků dosahuje kon-
zistentně model ATH (Obr. 3.33, Obr. 3.32). Porovnání ostatních 𝐻 modelů je slo-
žitější, protože jejich pořadí v úspěšnosti odhadu (sekce 3.5) se lišilo v závislosti
na jednotlivých perfuzních parametrech a jejich hodnocení by se lišilo podle toho,
jakou váhu bychom přiřadili důležitosti jednotlivým perfuzním parametrům. Pokud
bychom váhovali důležitost uvedených perfuzních parametrů stejně (Obr. 3.32), vy-
cházejí tyto modely (2CXM, DCATH, GCTT) srovnatelně.

Tato simulační studie vyhodnocuje vhodnost modelu, která v sobě zahrnuje nu-
merickou stabilitu (odolnost vůči uváznutí optimalizace v lokálním optimu, případně
pomalé konvergenci) a dobrou podmíněnost (v případě špatné podmíněnosti by růz-
ným kombinacím perfuzních parametrů odpovídaly podobné křivky, jejichž rozdíly
by v důsledku šumu mohly být nepozorovatelné) optimalizačního procesu proklá-
dání DCE a DSC křivek modely. Studie nezahrnuje vyhodnocení vhodnosti modelu
z hlediska toho, jak reálný model pro danou tkáň je.
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Obr. 3.32: Vizualizace mediánů 𝑅𝐸 chyb odhadů perfuzních parametrů DCE 𝐻

modelů a DSC-MRI GCM modelu zvlášť pro jednotlivé perfuzní parametry.
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Obr. 3.33: Výsledky simulační studie – zobrazení distribuce mediánu relativní chyby
odhadů perfuzních parametrů. Medián vypočten nad všemi relativními chybami tj.
parametrů 𝐹𝑝, 𝐸, 𝑣𝑒, 𝑇𝑐, 𝐵𝐴𝑇 , 𝑟*

2𝑣𝑎𝑠𝑐 a 𝑟*
2𝐸𝐸𝑆. Graf (a) zobrazuje medián chyb, ale

dává porovnání vícero 𝐻 modelů. Zobrazení pro každý 𝐻 model zvlášť (pro větší
přehlednost) včetně 25. a 75. percentilů je na grafech (b) až (e).
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3.4.2 Reálná in vivo data

Byl rovněž proveden test metodiky na in vivo potkaních datech. Jednalo se o zdravé
outbrední potkany kmene Wistar. Zvířata byla měřena na skeneru Bruker BioSpec
94/30 USR v poli 𝐵0 = 9,4 T pomocí čtyřkanálové přijímací povrchové RF cívky
typu array coil 2 × 2. Dynamická akvizice byla provedena pomocí pulsní sekvence
MGE (multi-echo gradient echo) s parametry 𝑇𝑅 = 14,65 ms, 𝐹𝐴 = 30°, 𝑇𝐸 =
[2,41, 3,88, 5,34 a 6,81] ms, 𝑇𝑠 = 0,94 s, 𝐹𝑂𝑉 = 45×45 mm, rozměry matice 128×64
voxelů, 800 dynamických obrazů. Nativní prekontrastní sekvence typu Multi-TR
byly měřeny s časy 𝑇𝑅 = [21, 30, 50, 100, 250 a 500] ms.

Pro zpracování dat tohoto typu bylo v první řadě potřebné extrahovat signály
DCE a DSC, přesněji signály Δ𝑅1(𝑡) a Δ𝑅*

2(𝑡). V tomto případě vycházíme z rovnice

𝑆𝐼 = 𝑆𝐼𝑇𝐸0 exp−𝑇𝐸/𝑇 *
2 , (3.11)

popisující intenzitu obrazu 𝑆𝐼 v každém voxelu a každém časovém okamžiku. V
uvedeném akvizičním protokolu byla snímána echa pro 4 echo časy (𝑇𝐸), v každém
voxelu a každém časovém okamžiku jsou tedy naměřeny 4 hodnoty 𝑆𝐼 pro 4 od-
povídající hodnoty 𝑇𝐸. Těmito čtyřmi body je tedy proložen model (3.11) a jsou
odhadnuty parametry 𝑆𝐼𝑇𝐸0 (jasová hodnota, která by byla naměřena v hypotetic-
kém čase 𝑇𝐸 = 0 ms, tj. DCE data bez vlivu 𝑇 *

2 , tedy bez vlivu DSC signálu) a 𝑇 *
2

(převrácená hodnota DSC signálu: Δ𝑅*
2(𝑡) = 1/𝑇 *

2 (𝑡)). Jde o známý postup snímání
DCE signálu s potlačeným vlivem 𝑇 *

2 a/nebo DSC signálu s potlačením vlivu 𝑇1

(viz např. [15, 78, 95]).
DCE-MRI data byla z 𝑆𝐼𝑇𝐸0 převedena na koncentraci kontrastní látky, 𝑐(𝑡),

pomocí nativních Multi-TR dat (sekce 1.1.3). DCE a DSC data byla pak zpracována
sekvenčním postupem s využitím GCM modelu stejně jako data simulovaná.

Ukázka dekompozice MGE dat resp. odhad DCE a DSC křivek je na Obr. 3.36.
Jednalo se o vybrané voxely blízko povrchové cívky v podkožní oblasti hlavy (viz
Obr. 3.35), aby bylo dosaženo co nejlepšího 𝑆𝑁𝑅. Tento poněkud nestandardní
výběr voxelů souvisí s omezeními animálních NMR skenerů a metody MGE ohledně
𝑆𝑁𝑅. Animální skenery pro zobrazování malých zvířat mají obecně horší poměr
𝑆𝑁𝑅 než skenery klinické, což vyplývá z výrazně nižších objemů voxelů v porovnání
s klinickými akvizicemi. Navíc omezení MGE spočívá v tom, že se oproti klasické
DCE akvizici metodou FLASH snímají i signály s vyšším 𝑇𝐸 a tudíž s horším 𝑆𝑁𝑅.
Celkově se jednalo o 18 voxelů. Na Obr. 3.34 je graficky zobrazena analýza odhadu
𝑆𝑁𝑅 hodnoty v jednotlivých tkáních. Průměrný 𝑆𝑁𝑅 v DCE byl odhadnut na
𝑆𝑁𝑅𝐷𝐶𝐸 = 10,9, v případě DSC signálů se jedná o hodnotu 𝑆𝑁𝑅𝐷𝑆𝐶 = 1,5. To
znamená, že 𝑆𝑁𝑅 v DCE je cca 7,3× vyšší než v DSC.

Výsledky dekonvoluce DCE čtyřmi modely 𝐻 a následné aproximace DSC dat
GCM modelem na jednom zvoleném voxelu jsou uvedeny na Obr. 3.39.
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Obr. 3.34: Vizualizace úrovní 𝑆𝑁𝑅 v jednotlivých ROI oblastech in vivo potkaních
dat.

Obr. 3.35: Pozice 18 oblastí zájmu o velikosti jednoho voxelu. Obraz s vysokým
rozlišením a maticí 256 × 256 získaný sekvencí RARE (vlevo) a průměrný perfuzní
DCE snímek s rozlišením 128 × 64 voxelů (vpravo). Oblasti zájmu jsou vyznačeny
červeně [9]. Čísla oblastí jsou dány pozicí voxelu v obraze zleva (1) doprava (18).
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čas [min]

S
I

[-
]

(c) Výsledná křivka 𝑆𝐼𝑇𝐸0(𝑡)

0 2 4 6 8 10 12

4

6

8

10
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Obr. 3.36: Ukázka získání separátních signálů DCE a DSC pomocí monoexponenci-
ální aproximace pro každý časový vzorek z multi echo MGE dat vybraného voxelu.

Výsledky sekvenčního zpracování DCE-DSC byly také zpracovány pomocí krabi-
cových grafů (Obr. 3.40). Vyhodnoceny byly kromě primárních parametrů i sekun-
dární parametry.

Vyhodnocení na reálných datech může být pouze nepřímé, protože neznáme
správnou hodnotu perfuzních parametrů. Na výsledky lze nahlížet pomocí dvou
kriterií. V první řadě lze hodnotit kvalitu proložení měřených DCE a DSC danými
modely. Aproximace DCE-MRI dat (viz Obr. 3.37) vykazovala jen velmi malé roz-
díly mezi jednotlivými modely 𝐻 (modelované křivky se překrývají) a to ve všech 18
voxelech. V případě DSC křivek (Obr. 3.38) platí obdobné hodnocení, kromě voxelu
č. 17, kde modely DCATH a GCTT neaproximují podložená data správně. Tyto
modely jsou komplexnější než 2CXM a ATH (zahrnují jeden perfuzní parametr na-
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Obr. 3.37: Ukázka DCE-MRI průběhů (koncentrace kontrastní látky odvozená ze
signálů 𝑆𝐼𝑇𝐸0) z vybraných 18 voxelů. Signály jsou číslované zleva doprava od ob-
lasti 1 (vlevo nahoře) až do oblasti 18 (vpravo dole). Na ose 𝑥 je čas a na ose
𝑦 koncentrace kontrastní látky 𝑐. Pro kompaktnost zobrazení nejsou značeny osy,
nicméně všechny grafy mají nastavené identické měřítko. Černá - naměřená data,
červená model 2CXM, zelená ATH, modrá DCATH a žlutá GCTT.

víc) a lze u nich tudíž očekávat komplikovanější kriteriální funkce s větší náchylností
na uváznutí optimalizace v lokálním minimu, což zřejmě odpovídá výsledku voxelu
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Obr. 3.38: Ukázka DSC-MRI průběhů (Δ𝑅*
2(𝑡) = 1/𝑇 *

2 (𝑡) − 1/𝑇 *
20) z vybraných 18

voxelů. Signály jsou číslované zleva doprava od oblasti 1 (vlevo nahoře) až do oblasti
18 (vpravo dole). Na ose 𝑥 je čas a na ose 𝑦 změna relaxační rychlosti Δ𝑅*

2. Pro
kompaktnost zobrazení nejsou značeny osy, nicméně všechny grafy mají nastavené
identické měřítko. Černá - naměřená data, červená model 2CXM, zelená ATH, modrá
DCATH a žlutá GCTT.

č. 17. Skutečnost, že reálné křivky byly dobře proložené porovnávanými modely
naznačuje, že jsou tyto modely realistické.
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Obr. 3.39: Ukázka aproximace DCE a DSC dat sekvenčním odhadem (voxel č. 14).
Výsledek DCE dekonvoluce pomocí čtyř různých 𝐻 modelů je zobrazen na grafu
(a), proložení DSC GCM modelem je v (b). Průběhy koncentrací v jednotlivých
kompartmentech jsou zobrazeny na grafech (c) až (f).

Druhým kriteriem je rozptyl odhadnutých perfuzních parametrů. Předpokládáme-
li, že jde v případě všech 18 voxelů o podkožní tkáň obdobných vlastností, lze oče-
kávat, že nižší rozptyl odhadnutých perfuzních parametrů odpovídá vhodnějšímu
modelu. Vhodnost modelu přitom v sobě zahrnuje numerickou stabilitu a dobrou
podmíněnost, stejně jako v simulační studii. Zřejmě zde ale nelze očekávat souvislost
mezi tím, jak realistický je daný 𝐻 model pro podkožní oblast a vyhodnocovaným
rozptylem odhadnutých perfuzních parametrů. Model 2CXM vykazoval v odhadu
většiny perfuzních parametrů největší rozptyl, obzvlášť u parametrů 𝐸, 𝑣𝑝 a 𝑟*

2𝑣𝑎𝑠𝑐.
Naopak nejmenší rozptyl vykazoval ve většině perfuzních parametrů model ATH.
Boxploty modelu DCATH ukazují na přítomnost odlehlých hodnot parametrů 𝑇𝑐,
𝑣𝑝 a 𝑟*

2𝑣𝑎𝑠𝑐 (boxploty začínají na nulové hodnotě).
Z výše uvedeného srovnání na syntetických a reálných datech plyne, že nejvhod-

nějším 𝐻 modelem, po stránce numerické stability a dobré podmíněnosti, je pro
sekvenční zpracování DCE-DSC model ATH. Tato studie nebyla zamýšlena k vy-
hodnocení toho, jak realistické jsou modely 𝐻 pro danou tkáň. Realističnost 𝐻
modelů byla (společně s numerickými vlastnostmi) v této práci již studována v ka-
pitole 3.4 pro temporomandibulární kloub (TMJ) dětských pacientů a kolorektální
nádor myší. V obou případech bylo dosaženo nejkonzistentnějších výsledků pomocí
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Obr. 3.40: Výsledky perfuzní analýzy 18 voxelů pomocí různých DCE 𝐻 modelů a
následným GCM modelem prezentovány formou krabicových grafů [9].

modelu ATH, ve shodě se studií této kapitoly.
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3.5 Dekonvoluce DCE a DSC dat alternujícím opti-
malizačním algoritmem

V předchozí kapitole bylo pojednáno o sekvenčním zpracování DCE-DSC, kde DCE
a DSC data jsou propojena GCM modelem. Oproti původní verzi [6] jsme tuto
metodu rozšířili o další modely 𝐻 a ukázali, že použitím ATH modelu lze dosáhnout
přesnějších výsledků. Nicméně, stále přetrvává metodologický problém sekvenčního
zpracování DCE-DSC. V tomto postupu zpracování může snadno nastat situace, kdy
aproximace DCE dat modelem nebude dostatečně přesná a následkem toho bude i
nesprávný odhad veličin 𝑟*

2𝑣𝑎𝑠𝑐 a 𝑟*
2𝐸𝐸𝑆. Proto je zde navržena metodika alternujícího

zpracování, která využívá alternování mezi aproximací DCE a DSC dat a vnáší tak
do zpracování opravný mechanismus, který by pomohl zlepšit původně chybný odhad
DCE a tím zpřesnit odhady parametrů GCM modelu (𝑟*

2𝑣𝑎𝑠𝑐 a 𝑟*
2𝐸𝐸𝑆).

Navrhovaný iterativní alternující optimalizační algoritmus pro simultánně namě-
řená DCE a DSC data je iniciován na základě sekvenčního odhadu popsaného v před-
chozí kapitole (kap. 3.4). Grafické schéma postupného odhadu je na Obr. 3.41. Ne-
lineární aproximační algoritmus je implementován s použitím optimalizační funkce
lsqnonlin (MATLAB - The MathWorks, Inc.) se čtyřmi startovními DCE odhady pro
eliminaci lokálního optima a třemi pro DSC. Celkově je tak k dispozici 12 unikátních
řešení (vektorů perfuzních parametrů), které jsou použity jako startovní odhad pro
iterativní alternující algoritmus (ALT). Pro porovnání odhadů sekvenčního (SEQ)
odhadu s výsledky ALT algoritmu bylo využito vždy vektoru odhadnutých para-
metrů, který vykazoval nejnižší kvadratickou chybu vyhodnocenou na DCE části
dat. Samotný alternující algoritmus (viz Obr. 3.42) zahrnoval 100 iterací, kde jeden
krok (alternace) aktualizoval odhady všech perfuzních parametrů tj. [𝐹𝑝, 𝐸, 𝑣𝑒, 𝑇𝑐,
𝐵𝐴𝑇 , 𝑟*

2𝑣𝑎𝑠𝑐 a 𝑟*
2𝐸𝐸𝑆] fitováním GCM modelu na DSC signál. Druhý krok (alternace)

fixovala 𝑟*
2𝑣𝑎𝑠𝑐 a 𝑟*

2𝐸𝐸𝑆 a prováděl aktualizaci odhadu [𝐹𝑝, 𝐸, 𝑣𝑒, 𝑇𝑐 a 𝐵𝐴𝑇 ] fitová-
ním konvolučního modelu na DCE signál. Po 100 iteracích pro každý startovní bod
byl proces ukončen a za výsledek byl přijat nejlepší odhad z 12 celkových, který
vykazoval nejnižší kvadratickou chybu na DCE datech.

Testování nového (ALT) algoritmu odhadu perfuzních parametrů bylo provedeno
na uměle vygenerovaných datech. Tkáňový signál vznikl 1D konvolucí parametricky
zadané ATH funkce 𝐻 a analytického modelu arteriální vstupní funkce (viz schéma
na Obr. 3.43). K syntetickým bezšumovým křivkám byl následně přidán aditivní
Gaussovský šum s nulovou střední hodnotou a směrodatnou odchylkou šumu, která
odpovídala požadované úrovni šumu 𝑆𝑁𝑅 dle návrhu simulace. Poměr 𝑆𝑁𝑅 byl
stejný pro DCE i DSC část signálu. Tři různé tkáně byly do simulační studie za-
dány formou 𝐻 parametrů dle Tab. 3.6. Byly použity perfuzní parametry tkáně
nádoru prostaty (Tk1), kolorektálního tumoru (Tk2) a glioblastomu (Tk3). Časové
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GCM modelem

3 startovńı
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Obr. 3.41: Vývojový diagram SEQ přípravného odhadu resp. algoritmu, jehož od-
hady slouží pro inicializaci alternujícího odhadu DCE a DSC. Žlutý blok označuje
čistě DCE část. Žluto-modrá barva bloku představuje kombinaci DCE i DSC-MRI
[10].

12 startovńıch
odhad̊u

DCE signál
a DCE AIF

DSC signál

odhadnut́ı DCE a
DSC parametr̊u; eval.
na DSC, jedna iterace
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⇒ výsledné Fp,
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Obr. 3.42: Vývojový diagram optimalizačního alternujícího algoritmu. Vstupem
jsou startovní odhady perfuzních parametrů na základě postupného odhadu (dle
Obr. 3.41). Žlutý blok označuje čistě DCE část. Žluto-modrá barva bloku předsta-
vuje kombinaci DCE i DSC-MRI [10].

vývoje koncentrace kontrastní látky a Δ𝑅*
2 byly vygenerovány s časovým rozlišením

𝑇𝑠 = 1 s a celkovým počtem 600 diskrétních vzorků. Hodnoty 𝑆𝑁𝑅 byly nastaveny
následovně 𝑆𝑁𝑅 = [1, 2, 3, 4, 5, 6, 7, 8, 9, 10, 15, 20, 25 a 30], kde ke každému typu

99



Tkáňové
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šumu, cp, ce

GCM

model

DSC bez
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Obr. 3.43: Schématický postup pro vygenerování umělých dat pomocí ATH DCE
modelu a GCM modelu. Žluté bloky označují čistě DCE část. Modrou barvou jsou
podbarveny bloky týkající se DSC [10].

Tab. 3.6: Tabulka perfuzních parametrů pro tkáně, které byly použité pro otestování
alternujícího optimalizačního algoritmu. Tk1 nádor prostaty, Tk2 kolorektální nádor
a Tk3 značí glioblastom.

Parametr\tkáň Tk1 Tk2 Tk3

𝐹𝑝 [mL/min/mL] 0,21 0,26 0,05
𝐸 [-] 0,65 0,54 0,16

𝑣𝑒 [mL/mL] 0,35 0,57 0,26
𝑇𝑐 [min] 0,31 0,26 0,20
𝐵𝐴𝑇 [s] 0,80 0,80 0,80

𝑟*
2𝑣𝑎𝑠𝑐 [1/mM·s] 11 11 11
𝑟*

2𝐸𝐸𝑆 [1/mM·s] 16 16 16

tkáně a úrovni 𝑆𝑁𝑅 bylo vygenerováno 50 realizací šumu. Pro účely simulace byla
AIF ponechána bez šumu.

Po provedení dekonvoluce sekvenčním (SEQ) odhadem i alternujícím iterativním
optimalizačním postupem (ALT) byly výsledné perfuzometrické parametry srov-
nány se správnými hodnotami, se kterými byly křivky původně generovány. Abso-
lutní odhady perfuzních parametrů byly tak převedeny na relativní chyby 𝑅𝐸 =
|̂︀𝑥− 𝑥| /𝑥 · 100%. Vyhodnocením bylo zjištěno, že v případě metody ALT byly tyto
relativní chyby 𝑅𝐸 nižší, než v případě separátního odhadu metodou SEQ (viz
Obr. 3.44 a Obr. 3.45).

Zejména v nižších úrovních 𝑆𝑁𝑅 (𝑆𝑁𝑅 = 1 až 10) je znatelnější zlepšení odhadů
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Obr. 3.44: Výsledky simulační analýzy přístupů ALT a SEQ na základě relativních
chyb 𝑅𝐸. Zobrazení demonstruje chybovost metod v závislosti na metodě a úrovni
𝑆𝑁𝑅. V těchto grafech jsou zahrnuty všechny tři tkáně tj. Tk1, Tk2 a Tk3. Rozsah
osy 𝑦 pro DCE parametry je 0 − 100 %, pro DSC (𝑟*

2𝑣𝑎𝑠𝑐 a 𝑟*
2𝐸𝐸𝑆) je rozsah snížen

na 0 − 40 %.

ALT metody v porovnání se SEQ metodou. Nejvýraznější vylepšení bylo pozorováno
pro DSC parametr 𝑟*

2𝑣𝑎𝑠𝑐 (Obr. 3.48j), kde byl nově navrhovaný postup lepší prak-
ticky v celém rozsahu. Podobně, i když méně výrazně, bylo dosaženo lepších výsledků
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Obr. 3.45: Celkové srovnání chybovosti srovnávaných metod SEQ a ALT. V případě
vyhodnocení DCE (a) jsou zahrnuty všechny tkáně a parametry 𝐹𝑝, 𝐸, 𝑣𝑒, 𝑇𝑐 a 𝐵𝐴𝑇 .
V případě DSC (b) se jedná o 𝑟*

2𝑣𝑎𝑠𝑐 a 𝑟*
2𝐸𝐸𝑆. Všechny tyto primární parametry z

DCE i DSC jsou započítány v celkovém přehledovém grafu (c).

pro parametr 𝑟*
2𝐸𝐸𝑆 (Obr. 3.48k). Pokud budeme komentovat výsledky omezené na

jednotlivé tkáně, lze říci, že ke zkvalitnění odhadů primárních perfuzních parametrů
došlo pro tkáně 1 a 3. Tkáň 2 (kolorektální tumor) vykazovala naopak pro ALT me-
todu horší výsledky než SEQ. Krabicové grafy byly pro ALT širší a mediány odhadů
většinou mírně odchýlené od správné hodnoty. Výjimkou byl parametr 𝑟*

2𝑣𝑎𝑠𝑐, kde
ALT vedlo k přesnějšímu odhadu než SEQ.

Navrhovaná metodika alternujícího DCE-DSC algoritmu poskytuje přesnější od-
hady v porovnání s dosavadním sekvenčním přístupem, kde jsou DCE a DSC odha-
dovány postupně a perfuzní parametry odhadnuté z DCE data jsou pevně zafixovány
bez možnosti zpětné korekce např. na základě toho, že nebylo možné s dostatečnou
kvalitou proložit signál DSC. Výrazné zlepšení navrhovaného ALT algoritmu je vi-
dět především v případech kdy je 𝑆𝑁𝑅 < 10, což jsou poměry 𝑆𝑁𝑅 pozorovatelné
v reálných datech. Trend zlepšení je viditelný v celém testovaném rozsahu poměrů
signál/šum, avšak pro dostatečně vysoké 𝑆𝑁𝑅 nepřináší ALT metoda výraznější
zkvalitnění odhadů. Je to dáno zřejmě tím, že úroveň šumu je již natolik nízká, že
i sekvenční metoda odhadu (SEQ) je dostatečně robustní sama o sobě. Co se týká
tkáně Tk2 (glioblastomu), došlo alternujícím optimalizačním algoritmem ke zhoršení
původního (SEQ) odhadu perfuzních parametrů. Důvodem je zřejmě špatná pod-
míněnost kriteriální funkce, která odvrací iterativní proces mimo globální optimum.
Tento alternující přístup má také nevýhodu ve vyšší časové náročnosti, která však
může být eliminována lepší programovou implementací, resp. využitím paralelních
výpočtů. Jak bude ukázáno později, tento přístup s využitím alternace kriteriálních
funkcí byl překonán návrhem metody, která využívá simultánního optimalizačního
algoritmu bez alternování odhadů z DCE a DSC-MRI dat.
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(j) 𝑟*
2𝑣𝑎𝑠𝑐 [1/(mM·s)]

SEQ ALT

15.5
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16.5
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(k) 𝑟*
2𝐸𝐸𝑆 [1/(mM·s)]

Obr. 3.46: Výsledky simulace pro tkáň Tk1 (nádor prostaty) při 𝑆𝑁𝑅 = 10. Kra-
bicové grafy srovnávají výsledky metod ALT a SEQ mezi sebou a dále vzhledem k
správné hodnotě („ground truth“), která je zobrazena zelenou linkou.
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7
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·10−3

(i) 𝑃𝑆 [mL/min/mL]
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10.6

10.8

11

11.2

(j) 𝑟*
2𝑣𝑎𝑠𝑐 [1/(mM·s)]

SEQ ALT
14

15

16

17

(k) 𝑟*
2𝐸𝐸𝑆 [1/(mM·s)]

Obr. 3.47: Výsledky simulace pro tkáň Tk2 (kolorektální tumor) při 𝑆𝑁𝑅 = 10.
Krabicové grafy srovnávají výsledky metod ALT a SEQ mezi sebou a dále vzhledem
k správné hodnotě („ground truth“), která je zobrazena zelenou linkou.
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(j) 𝑟*
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(k) 𝑟*
2𝐸𝐸𝑆 [1/(mM·s)]

Obr. 3.48: Výsledky simulace pro tkáň Tk3 (glioblastom) při 𝑆𝑁𝑅 = 10. Krabicové
grafy srovnávají výsledky metod ALT a SEQ mezi sebou a dále vzhledem k správné
hodnotě („ground truth“), která je zobrazena zelenou linkou.
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3.6 Simultánní dekonvoluce DCE a DSC dat
V předchozí sekci byla popsána a vyhodnocena metodika, jejíž princip odhadu per-
fuzních parametrů byl založen na alternování prokládání DCE a DSC dat. Tímto
způsobem je do aproximačního algoritmu dodán opravný mechanismus, který do-
káže ve většině případů chybný odhad DCE a následně DSC opravit. Avšak stále se
nejedná o princip odhadu, který by využil plného potenciálu kompletního modelu
využívajícího provázanosti DCE a DSC signálů na základě GCM. Plného potenci-
álu aproximačního algoritmu dosáhneme v případě, kdy budeme aproximovat oba
signály, DCE a DSC, současně, tedy minimalizací kriteriální funkce, která bude
zahrnovat chybu aproximace DCE a DSC signálů. Tento přístup zachovává schop-
nost opravit možnou chybu aproximace DCE dat, stejně jako alternující algoritmus.
V tomto případě je však hlavní výhodou sjednocená kriteriální funkce, kde přidá-
ním DSC části sice zvýšíme počet volných parametrů o dva na celkových sedm (tj.
[𝐹𝑝, 𝐸, 𝑣𝑒, 𝑇𝑐, 𝐵𝐴𝑇 , 𝑟*

2𝑣𝑎𝑠𝑐, 𝑟*
2𝐸𝐸𝑆]), avšak dvojnásobně zvýšíme množství podlože-

ných dat, ze kterých se parametry odhadují. To přispívá ve většině případů k lepší
podmíněnosti kriteriální funkce a tedy ke správnějším odhadům perfuzních parame-
trů. Oproti alternujícímu DCE-DSC zpracování je zde optimalizací jedné kriteriální
funkce lépe ošetřena konvergence optimalizačního procesu.

Postup simultánního (SIM) odhadu je inicializován stejně jako alternující po-
stup, tedy pomocí sekvenčního DCE-DSC se 4 počátečními odhady parametrů pro
DCE dekonvoluci [𝐹𝑝, 𝐸, 𝑣𝑒, 𝑇𝑐, 𝐵𝐴𝑇 ] a následně pro každý ze 4 výsledků dekonvo-
luce DCE signálu jsou použity 3 počáteční odhady parametrů GCM modelu [𝑟*

2𝑣𝑎𝑠𝑐,
𝑟*

2𝐸𝐸𝑆] pro aproximaci DSC signálu. Inicializace tak vede k 12 počátečním odhadům
perfuzních parametrů pro simultánní odhad. Kriteriální funkce simultánního DCE-
DSC je formulována jako suma kvadrátu odchylek modelu od měřeného signálu pro
DCE i DSC signály. Zde ovšem nastává komplikace, protože DCE a DSC signály
mají v kriteriální funkci různou váhu, což je dáno tím, že každý z těchto dvou sig-
nálů představuje jinou fyzikální veličinu v jiných jednotkách (DCE v koncentracích
𝑐 [mM] a DSC ve změně relaxační rychlosti Δ𝑅*

2 [1/s]). Proto je DCE část kriteriální
funkce váhována skalární veličinou 𝑤. Výsledná kriteriální funkce má tedy tvar

𝑆𝑆𝐷 =
𝑁∑︁
𝑛=1

[︂
𝑤 (𝑐𝑅𝑂𝐼,𝑛 − ̂︀𝑐𝑅𝑂𝐼,𝑛)2 +

(︁
Δ𝑅*

2,𝑛 − Δ ̂︂𝑅*
2,𝑛

)︁2
]︂
, (3.12)

kde 𝑛 je časový index a 𝑁 je počet vzorků DCE a DSC signálů (stejný počet vzorků
u DCE a DSC vychází z předpokladu MGE akvizice). Symboly bez stříšky a se
stříškou představují měřené signály a jejich modelované průběhy.

Hodnotu 𝑤 určíme na základě hodnot reziduí z 𝑀 = 12 počátečních odhadů
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perfuzních parametrů získaných ze sekvenční DCE-DSC analýzy:

𝑤 = median
𝑁

⃒⃒⃒⃒
median

𝑀
(𝑐𝑅𝑂𝐼,𝑚,𝑛 − ̂︀𝑐𝑅𝑂𝐼,𝑚,𝑛)

⃒⃒⃒⃒
⃒⃒⃒⃒
median

𝑀

(︁
Δ𝑅*

2,𝑚,𝑛 − Δ ̂︂𝑅*
2,𝑚,𝑛

)︁⃒⃒⃒⃒ , (3.13)

kde 𝑚 je indexem počátečního odhadu perfuzních parametrů z celkových 𝑀 = 12
a 𝑛 reprezentuje index časového vzorku z celkových 𝑁 . Hodnota 𝑤 je pak pro daný
signál DCE a DSC po celou dobu simultánní aproximace dat neměnná/fixní.

Ověření navrhované metodiky bylo provedeno na simulovaných signálech 𝑐𝑅𝑂𝐼,𝑛 a
Δ𝑅2,𝑛 generovaných pomocí GCM modelu a ATH 𝐻. Simulace byla oproti předcho-
zím kapitolám rozšířena, aby poskytla komplexnější obraz navrhované metody. Bylo
simulováno celkem osm tkání (viz Tab. 3.7, Obr. 3.50), jejichž perfuzní parametry
odpovídaly hodnotám vycházejících z uvedených odborných publikací.

Tab. 3.7: Tabulka perfuzních parametrů pro tkáně, které byly použité pro vyhodno-
cení simultánního algoritmu DCE-DSC. Vysvětlivky jednotlivých tkání: Ts1 – sval
[16], Ts2 – zdravá prostata [16], Ts3 – nádor prostaty I [17], Ts4 – nádor prostaty
II [16], Ts5 – renální karcinom (neléčený)[18], Ts6 – renální karcinom (léčený) [18],
Ts7 – glioblastom[19] a Ts8 – kolorektální nádor [20].

Parametr\tkáň Ts1 Ts2 Ts3 Ts4 Ts5 Ts6 Ts7 Ts8
𝐹𝑝 [mL/min/mL] 0,036 0,078 0,126 0,216 0,820 0,140 0,052 0,256
𝐸 [-] 0,400 0,800 0,650 0,650 0,050 0,280 0,161 0,540
𝑣𝑒 [mL/mL] 0,080 0,210 0,794 0,350 0,090 0,100 0,076 0,570
𝑇𝑐 [min] 0,680 1,000 0,510 0,310 0,195 0,286 0,197 0,258
𝐵𝐴𝑇 [min] 0,083 0,083 0,083 0,083 0,083 0,083 0,083 0,083
𝑟*

2𝑣𝑎𝑠𝑐 [1/(mM·s)] 20 20 20 20 20 20 20 20
𝑟*

2𝐸𝐸𝑆 [1/(mM·s)] 12 12 12 12 12 12 12 12

AIF byla generována podle Parkerova modelu [1] pro simulaci klinických dat a
podle 3GVF analytického modelu [93, 94] pro simulaci preklinických dat. Celkový
počet časových vzorků DCE a DSC signálů byl nastaven na 𝑁 = 600 s časovým
rozlišením 𝑇𝑠 = 1 s. V simulační studii bylo použito k ověření stability algoritmu
několika úrovní šumu 𝑆𝑁𝑅𝐷𝐶𝐸 = [1, 2, 3, 4, 6, 8, 10, 15, 20, 25, 30, 40, 60].

Protože jsou v reálných in vivo signálech pozorovány po separaci signálů na DCE
a DSC část různé úrovně šumu - DSC signál je většinou šumem zatížen více než
DCE - byla do této simulace přidána další variabilita formou různé úrovně zašumění
signálů, vyjádřeno vztahem

𝑆𝑁𝑅𝐷𝑆𝐶 = 𝑆𝑁𝑅𝐷𝐶𝐸/𝜈𝑓 , (3.14)
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Obr. 3.49: Ukázky signálu AIF, které byly použity pro studii na uměle generovaných
perfuzometrických datech.

kde 𝜈𝑓 je 𝑆𝑁𝑅 faktor, který udává kolikrát je menší 𝑆𝑁𝑅 v DSC oproti DCE
části signálu z tkáňové oblasti. Pro tuto studii nabýval 𝜈𝑓 hodnot 1, 2, 4 a 10. tj.
𝑆𝑁𝑅𝐷𝑆𝐶 = [𝑆𝑁𝑅𝐷𝐶𝐸/1, 𝑆𝑁𝑅𝐷𝐶𝐸/2, 𝑆𝑁𝑅𝐷𝐶𝐸/4 a 𝑆𝑁𝑅𝐷𝐶𝐸/10]. Počet realizací
šumu byl 200.

Algoritmus simultánního DCE-DSC zpracování byl vykonán pro každý iniciali-
zační počáteční odhad perfuzních parametrů, tedy celkem 12 krát (viz výše). Při
experimentech se ukázalo, že často dochází k uváznutí v nesprávném lokálním op-
timu. Poměrně zásadní vliv zde měla počáteční hodnota parametru 𝑇𝑐. Problém
nesprávného lokálního optima byl vyřešen výrazným nadsazením počátečního od-
hadu 𝑇𝑐 - přičtením 2 minut. Tato úprava znamená, že počáteční 𝐻 funkce byla
„široká“ a postupnými iteracemi se zužovala na optimální tvar. Když se v dřívější
verzi vycházelo z „úzkého“ počátečního odhadu 𝐻, mohlo v dalších krocích opti-
malizace docházet k dalšímu zužování 𝐻 funkce, až se model přizpůsobil „špičkám“
signálu odpovídajícím šumu. Uvedená modifikace počátečních odhadů 𝑇𝑐 tak vedla
k větší robustnosti algoritmu vzhledem k šumu.

Vyhodnocení na simulovaných datech je provedeno obdobně jako v předchozí ka-
pitole. Vzhledem k jednoznačně lepším výsledkům simultánního DCE-DSC vzhledem
k alternujícímu DCE-DSC (výsledky neuvedeny), jsou zde porovnány jen metody
sekvenčního (SEQ) a simultánního (SIM) DCE-DSC. Vyhodnocení je uvedeno zvlášť
pro preklinickou (Obr. 3.49 (a)) a klinickou (Obr. 3.49 (b)) AIF.

Obecně lze říci, že SIM algoritmus vykazuje menší chybovost v porovnání se
SEQ odhadem. Tento trend je pozorován u všech perfuzních parametrů a v celém
zkoumaném rozsahu poměrů 𝑆𝑁𝑅, avšak nejpatrnější je v rozsazích 𝑆𝑁𝑅 = 5 až
20, což je nejběžnější rozsah, který vykazují reálná data. Zajímavé je, že lepších
výsledků dosahuje simulace s Parkerovou AIF v porovnání s myší verzí AIF signálu.
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Obr. 3.50: Generované signály pro ověření funkčnosti a robustnosti SIM algoritmu.
Parametry 𝐻 jsou zadané dle tabulky Tab. 3.7. Vlevo jsou normalizované 𝐻 průběhy
generované ATH 𝐻 funkcí tj. 𝐼𝑅𝐹 (a), dále výsledné DCE signály (b) a vpravo jsou
zobrazeny křivky DSC generované GCM modelem (c). Zde byla použita Parkerova
AIF. V legendě jsou ve zkratce označeny jednotlivé tkáně Ts1-Ts8.

Tím, že všechny ostatní parametry simulace byly totožné, lze říci, že tvar AIF hraje
významnou roli ve výsledné chybě dekonvolučního algoritmu. U Parkerovy křivky
je totiž navíc modelován druhý průchod (recirkulace) bolu kontrastní látky, který
v myších/potkaních datech většinou pozorován nebyl. U malých hlodavců je dy-
namika kardiovaskulárního systému mnohem rychlejší než u lidí a druhý průchod
bolu kontrastní látky tak většinou bývá mimo možnosti časového rozlišení DCE a
DSC. Podrobnější analýzu druhého průchodu bolu v myším/potkaním DCE-MRI
jsme uvedli v publikaci [94]. Druhý průchod dodává do signálů dodatečnou tvarovou
informaci, která usnadňuje aproximaci signálu a ve svém důsledku vede k přesnějším
odhadům.

Jak bylo zmíněno, úroveň šumu v DSC datech byla vyšší než v DCE, z tohoto
důvodu došlo navíc k simulaci různých 𝑆𝑁𝑅 faktorů (konkrétně případy, kdy je
SNR v DSC oproti DCE 1×, 2×,4× a 10× nižší). Výsledky působí konzistentně a
v souladu s předpokládaným trendem vývoje distribuce chyb. U DCE, kde faktor
𝜈𝑓 nehraje roli Obr. 3.54(a–d) je patrný vliv pouze různých realizací šumu a grafy
metody SEQ pro DCE lze tedy prohlásit za identické. Metoda SIM zde vykazuje
nižší chybovost v porovnání se SEQ. Zároveň je pozorovatelný vliv poměru 𝑆𝑁𝑅

mezi DCE a DSC, kde s vyšším faktorem dochází ke zvýšení úrovně šumu v DSC a
tím pádem i ke zhoršení výsledných odhadů a to jak v DSC samotném, ale i v DCE.
Avšak i pro případ, kdy je 𝜈𝑓 = 10 dochází k výraznému zpřesnění odhadů DCE,
tak i k mírnému zlepšení DSC, než kdyby tyto odhady byly provedeny sekvenční
metodou (tj. SEQ).

Pro ilustraci metodiky sekvenčního DCE-DSC na reálných in vivo datech byla
metoda aplikována na preklinické signály. V této části šlo pouze o ilustraci, protože
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Obr. 3.51: Výsledky simulační analýzy přístupů SIM a SEQ na základě relativních
chyb 𝑅𝐸 pro preklinickou (3GVF) AIF funkci. Zobrazení demonstruje chybovost
metod v závislosti na metodě a úrovni 𝑆𝑁𝑅. V těchto grafech jsou zahrnuty všechny
tkáně tj. Ts1-Ts8. Úroveň 𝑆𝑁𝑅 byla stejná pro DCE i DSC část dat.

v případě reálných dat nejsou k dispozici skutečné hodnoty perfuzních parametrů.
Byla použita experimentální potkaní data, prezentovaná v předchozí kapitole

práce (podkožní tkáň potkana), křivka č. 7 (Obr. 3.55) a 14 (Obr. 3.56). Aproxi-
mace DCE a DSC signálů metodou sekvenčního a simultánního DCE-DSC ukazuje,
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Obr. 3.52: Výsledky simulační analýzy přístupů SIM a SEQ na základě relativních
chyb 𝑅𝐸 pro klinickou (Parkerovu) AIF. Zobrazení demonstruje chybovost metod v
závislosti na metodě a úrovni 𝑆𝑁𝑅. V těchto grafech jsou zahrnuty všechny tkáně
tj. Ts1-Ts8. Úroveň 𝑆𝑁𝑅 byla stejná pro DCE i DSC část dat.

že křivky jsou modelem dobře proloženy a naznačují vhodnost použitého modelu a
postupu odhadu jeho parametrů. Analýza 𝑆𝑁𝑅, která byla ukázána na Obr. 3.34,
ukázala, že tato data (𝜈𝑓 = 7,3) lze z hlediska úrovně šumu a poměrů 𝑆𝑁𝑅 přiřadit
mezi grafy (c-d) a (g-h) na Obr. 3.54, kde je stále rozptyl relativní chyby parametrů

111



0 20 40 60
0

20

40

60

80

100

SNRDCE [-]

R
E

[%
]

SEQ 25/75th prc

SIM 25/75th prc
SEQ median
SIM median

(a) DCE s preklinickou AIF

0 20 40 60
0

10

20

30

40

SNRDCE [-]
R
E

[%
]

SEQ 25/75th prc

SIM 25/75th prc
SEQ median
SIM median

(b) DSC s preklinickou AIF

0 20 40 60
0

20

40

60

80

100

SNRDCE [-]

R
E

[%
]

SEQ 25/75th prc

SIM 25/75th prc
SEQ median
SIM median
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(f) DCE a DSC s klinickou
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(g) DCE, obě AIF
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Obr. 3.53: Porovnání relativní chyby odhadu při sloučení chyb všech DCE parametrů
(vlevo), obou DSC parametrů (uprostřed) a všech DCE a DSC parametrů (vpravo).
Obrázek ukazuje distribuci relativní chyby odhadu v závislosti na úrovni šumu a dále
tvaru AIF. Horní řádek (a-c) je vygenerován na základě preklinické AIF. Prostřední
řádek je založen na simulaci s klinickou AIF. Spodní řádek slučuje i tyto dva typy
AIF dohromady. Úroveň 𝑆𝑁𝑅 byla stejná pro DCE i DSC část dat.
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(a) DCE, 𝜈𝑓 = 1
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(b) DCE, 𝜈𝑓 = 2
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(c) DCE, 𝜈𝑓 = 4
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(d) DCE, 𝜈𝑓 = 10
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(f) DSC, 𝜈𝑓 = 2
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(g) DSC, 𝜈𝑓 = 4
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(h) DSC, 𝜈𝑓 = 10

Obr. 3.54: Vizualizace distribuce relativní chyby v závislosti na použité metodě
(SEQ, SIM) a použitém 𝜈𝑓 faktoru. Jedná se o výsledky založené na preklinické
3GVF AIF.

redukován metodou SIM oproti SEQ o cca 50 %. Prezentované průběhy signálu ve vo-
xelu č. 7 (Obr. 3.55) reprezentují stav, kdy za mírného zvýšení hodnoty 𝑆𝑆𝐷 v DCE
(cca 1 %) dojde ke snížení 𝑆𝑆𝐷 v DSC datech (na 89 % původní hodnoty). Zejména
došlo ke zlepšení aproximace DSC křivek v okamžiku maximální koncentrace (cca v
1. minutě signálu), což je vidět v grafu reziduí Obr. 3.55(d). Signály voxelu č. 14 re-
prezentují situaci, kdy je aproximace dat (SEQ vs SIM) prakticky totožná (tj. 𝑆𝑆𝐷 v
DCE a DSC ), avšak přesto došlo ke změně hodnot perfuzních parametrů (Tab. 3.8).
Tento fakt znamená, že použitý farmakokinetický model 𝐻 může vygenerovat dvě
téměř identické tkáňové křivky DCE, které se však svými parametry liší. Je ale
možné, že právě použití simultánního algoritmu DCE-DSC tyto vícenásobná řešení
omezuje, protože zahrnutí DSC signálu do kriteriální funkce simultánní DCE-DSC
analýzy zde působí jako dodatečná informace omezující množinu možných řešení, tj.
zlepšuje podmíněnost analýzy oproti samostatné DCE analýze.
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změřeno
SEQ
SIM

(b) DSC GCM fit

0 5 10

−0.4

−0.2

0

0.2
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Obr. 3.55: Grafické zobrazení výsledku dekonvoluce na potkaních datech - voxelu č.
7 (viz v sekci 3.5). Obrázky (a-b) ukazují aproximaci modelů na měřená data, (c-d)
zobrazují aproximační rezidua.
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Obr. 3.56: Grafické zobrazení výsledku dekonvoluce na potkaních datech - voxelu č.
14 (viz v sekci 3.5). Obrázky (a-b) ukazují aproximaci modelů na měřená data, (c-d)
zobrazují aproximační rezidua.
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Tab. 3.8: Tabulka perfuzních parametrů z in vivo potkaních dat pro dvě zvolené
oblasti a metody SEQ a SIM

ROI voxel č. 7 voxel č. 7 voxel č. 14 voxel č. 14
par./metoda SEQ SIM SEQ SIM
𝐹𝑝 [mL/min/mL] 0,092 0,104 0,072 0,046
𝐸 [-] 0,567 0,547 0,508 0,799
𝑣𝑒 [mL/mL] 0,175 0,186 0,114 0,113
𝑇𝑐 [min] 0,326 0,175 0,114 0,201
𝐵𝐴𝑇 [min] 0,080 0,071 0,089 0,065
𝑟*

2𝑣𝑎𝑠𝑐 [1/(mM·s)] 16,803 15,792 7,358 8,078
𝑟*

2𝐸𝐸𝑆 [1/(mM·s)] 21,289 22,063 23,221 22,992
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Závěr
V teoretické části dizertační práce byly popsány principy perfuzní analýzy v MRI.
Teoretický rozbor a současný stav problematiky popisuje zvlášť metodu DCE-MRI,
založenou na sledování změn relaxačního času 𝑇1 a zvlášť metodu DSC-MRI, která
vychází ze zpracování časosběrné série 𝑇2, nebo 𝑇 *

2 váhovaných obrazů. Metody v
DCE-MRI a DSC-MRI jsou unikátní tím, že poskytují kvantitativní popis funkce
prokrvení tkáně na mikrovaskulární úrovni a tím umožňují časnou diagnostiku a
monitorování léčby s využitím především u nádorových onemocnění a částečně u
onemocnění ischemických. Z uvedeného rozboru DCE-MRI a DSC-MRI jsou patrné
jejich nedostatky. Metody DCE-MRI jsou vhodné především pro popis permeability
cévní stěny, zatímco odhad intravaskulárních parametrů (průtok a objem krve) je zde
možný jen za použití pokročilých farmakokinetických modelů vyžadujících vysoké
časové rozlišení a 𝑆𝑁𝑅 akvizice, které je na hranici technických možností dnešních
MRI systémů. Na druhou stranu metody DSC-MRI jsou vhodné pro odhad právě
těchto intravaskulárních parametrů, poskytují však jen jejich relativní odhady a jsou
založeny na předpokladu nulové extravazace kontrastní látky. Metody DCE-MRI a
DSC-MRI jsou tedy stále považovány spíše za experimentální techniky s nejednot-
ným postupem komplikovaného mnohaúrovňového zpracování, poskytujícího často
poměrně nespolehlivé výsledky.

Tato práce je zaměřena na návrh nových metod umožňujících zvýšení spoleh-
livosti DCE-MRI a DSC-MRI. Z uvedeného rozboru je patrné, že DCE-MRI a
DSC-MRI jsou do určité míry komplementární metody. V této práci navrhujeme me-
todiku propojující DCE-MRI a DSC-MRI dohromady. Jednotlivé kapitoly praktické
části dizertační práce směřují k simultánnímu zpracování DCE-MRI a DSC-MRI
dat pomocí prokládání provázanými farmakokinetickými modely. Ověřujeme zde
předpoklad, že toto simultánní zpracování vede k přesnějším výsledkům než samo-
statně aplikovaná DCE-MRI či DSC-MRI analýza. Jednotlivé dílčí kroky vedoucí k
cíli dizertace zahrnují návrh vhodného typu akvizice, vhodných farmakokinetických
modelů a vhodného postupu simultánního zpracování.

V první části praktického řešení (Kap. 3.1)byla provedena implementace a po-
rovnání pokročilých farmakokinetických modelů pro DCE-MRI za účelem výběru
vhodného modelu pro kombinaci technik DCE-MRI a DSC-MRI. Porovnání modelů
bylo provedeno na klinických datech (pacienti s jednostranným postižením tempo-
romandibulárního TMJ kloubu) a na preklinických datech (imunodeficientní myši s
implantovanými nádorovými buňkami). Nejkonzistentnější výsledky byly dosaženy
pro farmakokinetický model typu ATH.

Z hlediska akvizice DCE-MRI a DSC-MRI byla nejprve navržena metoda proklá-
dané DCE-DSC-DCE akvizice (Kap. 3.2), která umožňuje časově efektivní snímání
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obou typů datasetů na dostupných klinických MRI skenerech. Touto metodou byla
nasnímaná klinická data použita v další části pro porovnání DCE a DSC zpracování
aplikovaných samostatně. Charakter prokládané DCE-DSC-DCE analýzy vyžadoval
přizpůsobení zpracování DCE dat (Kap. 3.2). Pro následný vývoj metod simultán-
ního DCE-DSC zpracování (Kap. 3.6) jsme se již zaměřili na data snímaná metodou
multi-echo-gradient-echo (MGE). Touto metodou jsme nasnímali preklinická data
na zdravých potkanech. Vzhledem k nízkému 𝑆𝑁𝑅 (převážně v DSC signálech)
vlastnímu pro zobrazování malých zvířat, bylo použití těchto dat jen omezené.

V další části dizertační práce byly porovnány výsledky DCE a DSC analýzy pro-
vedené zvlášť (na klinických datech pacientů s gliomy metodou prokládané DCE-
DSC-DCE akvizice). Byly navrženy kompatibilní farmakokinetické modely pro DCE
i DSC založené na modelu ATH. Přesnost uvedené akvizice a analýzy byla vyhodno-
cena na simulovaných datech. Odhady střední doby průchodu (𝑇𝑐) z DCE a DSC ana-
lýzy byly v absolutních hodnotách srovnatelné, zatímco odhady průtoku a objemu
krve (𝐹𝑏, 𝑣𝑏) byly jen korelovány. Shody 𝐹𝑏 a 𝑣𝑏 mezi DCE a DSC nebylo dosaženo
vzhledem k prostorově a časově proměnné relaxivitě (𝑟*

2) dané typem (charakterem)
tkáně a extravazací kontrastní látky. Bylo tedy zřejmé, že do simultánního zpraco-
vání DCE a DSC dat je třeba zahrnout i odhad 𝑟*

2. Tato práce byla publikována
jako prvoautorský článek s nenulovým IF [8].

Zahrnutí parametru 𝑟*
2, resp. jeho dvou komponent (𝑟*

2𝑣𝑎𝑠𝑐, 𝑟*
2𝐸𝐸𝑆), do farmako-

kinetických modelů DCE a DSC bylo v průběhu řešení dizertační práce publikováno
v článku S. Sourbrona, v rámci jeho GCM modelu. Tento model zároveň propojuje
farmakokinetické modely DCE a DSC. Postup S. Sourbrona je zde označován jako
sekvenční analýza DCE-DSC dat, protože zde jsou DCE data zpracována samostatně
a na základě výsledku této analýzy jsou následně zpracována data DSC za účelem
odhadu map 𝑟*

2 parametrů. Vzhledem k tomu, že přístup S. Sourbrona byl založen na
2CXM farmakokinetickém modelu, který v našich srovnávacích studiích (Kap. 3.1 a
3.4) dával výrazně horší výsledky než ostatní farmakokinetické modely, rozšířili jsme
tento přístup o další farmakokinetické modely jiného typu – ATH, GCM a DCATH
(Kap. 3.4.1). Simulační studie a ilustrace na preklinických MGE datech ukázaly, že
jako nejspolehlivější pro sekvenční DCE-DSC analýzu se jeví model ATH. Další část
dizertace byla proto omezena jen na tento model.

Sekvenční DCE-DSC analýza perfuzometrických dat využívá pouze jednosměrný
postup odhadu - nejdříve DCE-MRI a následně analýzu DSC-MRI (se zafixovanými
perfuzními parametry odhadnutými čistě na základě DCE-MRI). To znamená, že
chyby odhadů perfuzních parametrů z DCE-MRI zhoršují spolehlivost relaxivit 𝑟*

2

odhadovaných z DSC. V tomto bodě byla zavedena zpětná vazba v podobě tzv.
alternujícího algoritmu (ALT), která střídá analýzu DCE-MRI a DSC-MRI dat.
Tímto způsobem se výsledky DCE a DSC analýzy vzájemně korigují a dochází tak
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ke zpřesnění výsledků, jak bylo ukázáno na simulační studii (Kap. 3.5). Jde zde o
první přiblížení k simultánnímu DCE-DSC zpracování.

V poslední části dizertace (Kap. 3.6) byla navržena a implementována metoda
skutečně simultánního DCE-DSC zpracování, kde bylo prokládání DCE a DSC dat
propojenými farmakokinetickými modely formulováno jako optimalizace jedné kri-
teriální funkce. Simulační studie ukázala, že tento přístup je z uvedených metod
jednoznačně nejspolehlivější. Simulace na umělých datech dále ukazuje, za jakých
𝑆𝑁𝑅 podmínek je simultánní DCE-DSC analýza aplikovatelná. Jedná se prakticky
o celý rozsah 𝑆𝑁𝑅, který vykazují běžná reálná data. Rozptyl relativních chyb
byl snížen cca o 50 %. Medián chyby je rovněž výrazně nižší v případě simultánní
(SIM) metody v porovnání se sekvenční (SEQ) metodou. Pokud se 𝑆𝑁𝑅 DCE blíží
k hodnotě 20, je sekvenční zpracování dostatečně robustní samo o sobě. Zároveň je
potřebné, aby nebyl poměr 𝑆𝑁𝑅 v DSC více než 10× nižší, jinak nedojde k výraz-
nějšímu zlepšení odhadů 𝑟*

2 parametrů. Na základě těchto výsledků lze tedy říci, že
simultánním DCE-DSC zpracováním je možno dosáhnout jednoznačně přesnějších
odhadů perfuzních parametrů, což ve svém důsledku může vést k větší spolehlivosti
DCE/DSC perfuzometrie a tím k přesnější diagnóze a pomoci při léčbě.

Studie simultánního DCE-DSC byly založeny převážně na syntetických datech.
Námi získaná MGE data na zdravých potkanech byla použita pro ilustraci. Vzhle-
dem k výrazně nižšímu 𝑆𝑁𝑅 preklinických MRI dat v porovnání s obdobnými
daty klinickými (vyplývajícímu z porovnání objemu voxelu u MRI malých zvířat
a MRI lidí), bude následovat studie simultánního DCE-DSC na klinických datech.
V poslední fázi řešení dizertace se podařilo na spolupracujícím pracovišti Hauke-
land University Hospital v Norsku nastavit 2D akviziční MGE protokol vhodný pro
tuto studii a iniciovat akvizici požadovaných dat na pacientech s nádorem mozku.
V současnosti je v běhu administrativní proces umožňující přístup k těmto datům.
Obtížnost získání takových klinických dat spočívá v obvyklém požadavku radiologů
na zobrazování perfuze 3D objemu (celého nádoru), zatímco dostupnými MGE me-
todami klinických skenerů lze s dostatečným časovým rozlišením nasnímat zatím jen
2D datasety (jeden řez nádorem). Navržená metoda simultánní DCE-DSC analýzy
byla autorem doposud prezentována jako konferenční příspěvky ([9, 10]). Uvedená
simulační studie bude doplněna o analýzu na reálných klinických datech zmíněných
výše a publikována jako časopisecký článek.

Aby byla simultánní DCE-DSC analýza aplikovatelná v klinickém výzkumu a
následně v klinické praxi, je třeba vyvinout metodu MGE akvizice, která by umož-
ňovala snímat nejen jeden řez tkáně (např. nádoru), ale celý objem, tedy přejít od
2D akvizice k 3D akvizici. To je při použití běžných MGE metod možné jen na
úkor podstatně sníženého časového rozlišení, což by znemožnilo použití pokročilých
farmakokinetických modelů. Zde se jeví jako dobrá cesta využití metod kompres-
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ního snímání (compressed sensing - CS) pomocí radiálního snímání k-prostoru se
zlatým úhlem (golden angle - GA) [96, 97], která byla zatím navržena a testována
na DCE měření. Autor dizertace implementoval tuto DCE akviziční metodu pro
animální MRI skener [98] a v současné době je rozpracováno její rozšíření na MGE
akvizici. Podobně je na spolupracujícím pracovišti CEITEC MAFIL rozpracována
implementace těchto metod pro klinický MRI skener.

Zpracování reálných klinických datasetů může také přinést požadavky na mo-
difikace farmakokinetických modelů, zejména jejich propojující GCM část. Model
GCM byl doposud testován a validován jen v originálních článcích S. Sourbrona
[6, 69]. Je možné, že pro jiné typy tkání bude potřeba tento model přeformulovat
nebo zobecnit.

Vytyčené cíle dizertační práce autor považuje za splněné. Bylo by velmi povzbu-
zující, kdyby tato práce přispěla v budoucnu i k širšímu přijetí perfuzometrických
MRI metod.
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Seznam symbolů, veličin a zkratek
MRI Magnetic Resonance Imaging
DCE-MRI Dynamic contrast-enhanced MRI
DSC-MRI Dynamic susceptibility contrast MRI
ASL Arterial Spin Labeling, perfuzní technika založená na magnetickém

značení arteriální krve, bez endogenní kontrastní látky
TR repetition time
TE echo time
FA flip angle, sklápěcí úhel
CA kontrastní látka
𝐵0 hlavní statické magnetické pole
𝐵1 excitační magnetické pole
TMJ temporomandibulární kloub
MGE Multi-echo akvizicní sekvence
GA Golden-angle radiální akviziční sekvence
CS Compressed sensing, komprimované snímání a rekonstrukce
EES extravaskulární-extracelulární prostor
TTP Time to peak
𝑇1 spin-mřížkový relaxační čas
𝑇10 Nativní spin-mřížkový relaxační čas, označení 𝑇1 relaxačního času

před příchodem kontrastní látky
𝑅1 longitudiální relaxační rychlost 𝑅1 = 1/𝑇1

𝑅10 longitudiální relaxační rychlost 𝑅10 = 1/𝑇10 zde ve významu nativní
hodnoty při měřeních s kontrastní látkou

𝑇2 spin-spinový relaxační čas
𝑇 *

2 spin-spinový relaxační čas zahrnující lokální nehomogenity pole 𝐵0

𝑅2 transverzální relaxační rychlost 𝑅2 = 1/𝑇2

𝑅20 transverzální relaxační rychlost 𝑅20 = 1/𝑇20

𝑅*
2 transverzální relaxační rychlost ovlivněná také lokalní

nehomogenitou mag. pole 𝑅*
2 = 1/𝑇 *

2

𝑅*
20 transverzální relaxační rychlost ovlivněná také lokalní

nehomogenitou mag. pole 𝑅*
20 = 1/𝑇 *

20. Zde ve významu nativní
hodnoty při měřeních s kontrastní látkou

TK Toftsův/Ketyho model
ETK rozšířený Toftsův model
2CXM Two compartment exchange model
TH Tissue homogeneity model
ATH Adiabatic approximation to tissue homogeneity model
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DCATH Distributed capillary adiabatic tissue homogeneity model
GCTT Gamma Capillary Transit Time model
GCM Gradient Correction model, model pro DSC-MRI
𝐺𝑉 𝐹 Gamma variate funkce - Gamma variate function
𝑐𝑅𝑂𝐼(𝑛) Koncentrace kontrastní látky v oblasti zájmu
𝑐𝐴𝐼𝐹 (𝑛) Koncentrace kontrastní látky ve vyživující tepně oblasti zájmu
𝐼𝑅𝐹 (𝑡,𝑃 ) Impulsní residuální funkce tkáně z angl. impulse residue function
𝐼𝑅𝐹 Impulsní residuální funkce tkáně z angl. impulse residue function
𝐻 Residuální funkce tkáně z angl. tissue residue function, jedná se

většinou o průtokem váhovanou 𝐼𝑅𝐹

𝑐𝐴𝐼𝐹𝑝(𝑛) Arteriální vstupní funkce přepočtená na koncentraci v krevní plazmě
𝑐𝐴𝐼𝐹𝑏

(𝑛) Arteriální vstupní funkce, koncentrace vztažená na plnou krev
𝑐𝑝(𝑛) Koncentrace kontrastní látky ve vaskulárním prostoru
𝑐𝑒(𝑛) Koncentrace kontrastní látky v EES prostoru
𝐹𝑝 blood plasma flow
𝐹𝑏 blood flow
𝐸 extraction fraction
𝑣𝑒 objem EES
𝑇𝑐 Střední doba průchodu částice kontrastní látky

kapilárou/vaskulárním prostorem v oblasti zájmu
𝐵𝐴𝑇 vzájemný časový posun mezi signály 𝑐𝐴𝐼𝐹 (𝑛) a 𝑐𝑅𝑂𝐼(𝑛)
𝐾𝑡𝑟𝑎𝑛𝑠 rychlostní konstanta mezi vaskulárním a EES prostorem
𝑘𝑒𝑝 rychlostní konstanta mezi EES a vaskulárním prostorem
𝑣𝑝 objem krevní plasmy
𝑣𝑏 objem krve
𝑣𝑖 intracelulární (buněčný) objem
𝑃𝑆 produkt permeabilita-plocha
𝜇 pozice korigovaného normálního rozložení pravděpodobnosti u

modelu DCATH
𝜎 standardní odchylka parametru 𝜇

𝛼−1 odhad tvaru distribuce parametru 𝑇𝑐 v oblasti zájmu
PVA partial volume artifact, artefakt vniklý integrací několika různých

tkání do jednoho voxelu v důsledku nízkého prostorového rozlišení
𝐶𝐵𝑉 Cerebral blood volume, cerebrální objem krve
𝐶𝐵𝐹 Cerebral blood flow, cerebrální průtok krve
𝑀𝑇𝑇 Mean transit time, střední doba průchodu
𝑅𝐷 relative differences, relativní rozdíl parametru mezi dvěma různými

tkáněmi
BBB hematoencefalická bariéra, z anglického blood-brain barrier
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𝑟*
2 relaxivita zahrnující vliv susceptibility
𝑟*

2𝑣𝑎𝑠𝑐 relaxivita vaskulárního prostoru, z anglického vascular relaxivity
𝑟*

2𝐸𝐸𝑆 relaxivita intersticiálního (EES) prostoru, z anglického interstitial
relaxivity

𝑟*
2𝑇 relaxivita tkáně při ustáleném stavu, kdy 𝑐𝑝 = 𝑐𝑒 prostoru, z

anglického vascular relaxivity
𝜌*

2 relaxivita tkáně při ustáleném stavu, kdy 𝑐𝑝 = 𝑐𝑒 prostoru, z
anglického vascular relaxivity

𝜆 rozdělovací koeficient tkáně, 𝜆 ∈ [−1,+1]. Pro -1 je CA čistě
intravaskulární, pro +1 čistě extravaskulární, pro ustálený stav
𝑐𝑝 = 𝑐𝑒 je 𝜆 = 0

𝑆𝑁𝑅 poměr signál šum z angl. signal to noise ratio
𝑆𝑆𝐷 suma rozdílů čtverců, většinou používané vyjádření kriteriální funkce

pro aproximaci signálu modelem
SEQ Sekvenční metoda odhadu perfuzních parametrů DCE a DSC-MRI
ALT Metoda odhadu perfuzních parametrů DCE a DSC-MRI alternujícím

optimalizačním algoritmem
SIM Plně simultánní metoda odhadu perfuzních parametrů DCE a

DSC-MRI.
𝜈𝑓 𝑆𝑁𝑅 faktor. Udává kolikrát nižší je poměr 𝑆𝑁𝑅 v DSC-MRI části

dat oproti signálu DCE-MRI
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