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ABSTRAKT

Tato doktorska prace se zabyva problematikou kvantitativni analyzy pomoci MRI a pou-
ziti exogenni kontrastni latky. Jedna se o dvé metody, Dynamic contrast-enhanced MRI
(DCE-MRI) a Dynamic susceptibility contrast MRI (DSC-MRI), které jsou vétSinou zpra-
covavany samostatné.

Jedna se o unikatni metody, které poskytuji cenné informace, avsak nejsou odbornou ve-
fejnosti dostatecné prijimany kvili nespolehlivosti odhad(i parametri a nejsou tak bézné
pouzivany ve vysetfovacich protokolech.

Tato dizertacni prace si klade za cil zlepsit spolehlivost metody DCE a odhady para-
metr(i DSC. Prace se zejména zaméfuje na feseni problému kvantifikace pfi extravazaci
kontrastni latky v DSC analyze a dale na nestabilitu DCE odhadi v pripadé pouziti
pokrocilych DCE farmakokinetickych model(i s vétSim poctem parametri.

S pouzitim novych pfistupil zpracovani z literatury pro zpracovani simultanné méfenych
DCE a DSC dat je mozno odhadnout nové parametry vysetfované tkané - relaxivitu
vaskularniho a intersticialniho prostoru. Pro tuto metodiku byl plivodné pouzit 2CXM
model. V této praci je tato metodika testovana s dalSimi typy modelii, pficemz je kladen
ddraz na jejich spolehlivost v ramci spojeni DCE a DSC. Bylo zjisténo, ze model ATH
je pro tento Gcel vhodnéjsi nez 2CXM. Metoda byla rozsitena o alternujici dekonvoluci a
dale na pIné simultanni DCE-DSC odhad. Algoritmus byl testovan na umélych a realnych
datech. Vysledky analyz ukazuji, ze navrzeny dekonvolu¢ni postup zlepSuje presnost od-
hadu jak DCE, tak i DSC parametri v porovnani se sekven¢nim odhadem a zvysSuje tak
vyznamné potencial a spolehlivost DCE a DSC metod.

KLICOVA SLOVA
Magneticka rezonance, perfuzni analyza, kontrastni latka, DCE-MRI, DSC-MRI, T3, T5,
5, kvantifikace, farmakokinetické modelovani, dekonvoluce, optimalizace, onkologie.



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.

KEYWORDS

Magnetic resonance imaging, perfusion analysis, contrast-agent, DCE-MRI, DSC-MRI,
T, Ty, T3, quantification, pharmacokinetic modelling, deconvolution, optimization, on-
cology.
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Uvod

Zobrazovaci modality v 1ékarstvi ziskdvaji stale silnéjsi pozici pti urceni diagnozy
pacienta nez kdykoliv diive. V dnes$ni dobé se zobrazovaci technika stava nedilnou
soucasti klinické praxe a je v podstaté nenahraditelnou. Zakladni principy jednotli-
vych modalit navazuji vzdy na objev zédkladniho vyzkumu. V pocatcich poskytovaly
zobrazovaci techniky kvalitu zobrazeni, ktera by byla dnes povazovana za nedosta-
cujici, nicméné vyzkum a vyvoj posunul kvalitu takovych ptistroji na zcela novou
uroven, a to jak z hlediska prostorového rozliSeni, tak i kvality zobrazeni.

Lze zminit predevsim rentgenové systémy (RTG, CT), molekularni zobrazovani -
nukledrni medicinu (PET/SPECT), ultrazvuk (US/UZV) a nukledrni magnetickou
rezonanci (NMR). Zkratka NMR je stéle pouzivana predevsim v oblasti spektrosko-
pie, avSsak pro laickou vefejnost je v drtivé vétsiné pouzivana zkratka Magnetic
Resonance Imaging (MRI), a to zejména proto, aby v pacientech slovo ,nukledrni*
nebudilo obavy, a neexistujici souvislost s PET/SPECT systémy.

Magnetické rezonance v porovnani s rentgenovym zobrazovanim (r. 1895) byla
objevena teprve nedavno (2. polovina 20. stoleti). Hlavni zdsluhy maji predevsim Isi-
dor Isaac Rabi, Felix Bloch a Edward Purcell - a to za samotny popis jevu NMR. Na
né navazali v roce 1970 Peter Mansfield a Paul Lauterbur. Z technického pohledu se
o viibec prvni celotélovy humanni MRI skener zaslouzil Raymond Damadian (1977),
ktery prezentoval viibec prvni MRI obraz abdominalni oblasti. Od té doby se MR
komunita zaslouzila o obrovské pokroky ve smyslu vyvoje hardwaru, rekonstrukce
obrazi, celkové kvality a rychlosti zobrazeni. Pro MR je zdkladnim fenoménem jev
magnetické rezonance. Princip detekce signdlu spociva ve vlastnostech MR aktiv-
nich jader. Nejzakladnéjsim a zaroven nejvice zastoupenym prvkem v prirodé jsou
protonova jadra vodiku 'H a ostatni jaddra s lichym protonovym nebo neutronovym
¢islem napt. 3He, 13C, F, 28Na, 31P a 1%Xe, pfirozeny vyskyt téchto prvki je vsak
mnohem nizs v porovnani s 1H.

Modalita MR je v mnoha smérech unikatni. Napiiklad vypocetni tomografie
(CT) zobrazuje pouze jeden primarni parametr (veli¢ina, kterd zpusobuje modu-
laci obrazu) - v pripadé CT se jedna o linedrni soucinitel utlumu RTG svazku.
V pripadé MR je k dispozici nékolik primarnich parametrii. To, kterym parame-
trem bude signdl dominantné modulovan, zavisi na nastaveni a metodé akvizice.
Kromé riznych priméarnich parametrii je dnes mozné mérit i funkéni a fyzikalni
vlastnosti subjektu/objektu - difuze/mobilita molekul vody [21], angiografie, termo-
metrie, elastografie, relaxometrie, spektroskopie, funkéni MRI a perfuzni zobrazovani
s kontrastni latkou (CA) [3]. Perfuzni zobrazovani je souborem méfeni mnoha obrazt
stejné oblasti tkdné v ¢ase a nasledné zpracovani dat (Casosbérné snimani). Casovy

vyvoj koncentrace kontrastni latky je stézejni pro naslednou analyzu a nositelem
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informace o fyziologii/funkci vySetfované oblasti, ze nichz lze odhadovat tkanové
parametry. Tyto parametry se déli do dvou zakladnich skupin - nekvantitativni (re-
lativni) [22] a kvantitativni (absolutni) [4]. Nekvantitativni (i kdyZ stéle numerické
parametry) popisuji tvary koncentracnich kiivek CA, jejich vypocet je jednoduchy
a rychly. Hlavni nevyhodou je nemoznost srovnavat numerické hodnoty s ostatnimi
daty (z jiného subjektu, systému jiného vyrobce, nesrovnatelné mohou byt i dvé
vySetfeni stejného typu u jednoho pacienta), coz znemoznuje jejich interpretova-
telnost, reprodukovatelnost a hlavné diavéryhodnost v celou metodiku. Vétsinou se
relativni parametry srovnavaji se zdravou kontralateralni oblasti. Druhou katego-
rif jsou kvantitativni/absolutni parametry, napt. objemovy pritok a objem krve,
objem extravaskularniho extraceluldrnitho prostoru, informace o propustnosti cév-
napt. pro diagnostiku nadorovych onemocnéni a ischemickych onemocnéni. Kromé
prvotni diagnostiky lze sledovat i zmény tkanovych parametra v prabéhu lécby [23].
Jejich odlisnosti v rtuznych ¢asovych odstupech davaji unikatni moznost sledovani
efektivity farmak, vétSinou antiangiogennich 1éki (napf. Anti-VEGF) na potlaceni
funkénosti a progrese tumort [24].

Kvantitativni perfuzni MRI zobrazovani pomoci kontrastni latky mizeme rozdé-
lit na dvé zakladni metody.

Prvni vyuziva primarné longitudinalniho vadhovani obrazii, tj. vahovani relaxac-
nim ¢asem 7;. Tato metodika Dynamic contrast-enhanced MRI (DCE-MRI) vyuziva
zpracovani casovych obrazovych sekvenci pomoci rtizné komplexnich farmakokine-
tickych modelu a také znalosti koncentrace kontrastni latky ve vyzivujici artérii [25].
Vsechny kroky jsou samoziejmé nachylné na troven Sumu v puvodnich datech a na
artefakty zpusobené nizkym casovym rozlisenim, proudénim krve a pohybem vli-
vem dychéni ¢i srdeéni ¢innosti [26]. Dalsim zdrojem problému jsou algoritmy pro
zpracovani dat. Ty vétsinou vyuzivaji numerické metody nelinedrni matematické op-
timalizace, které jsou také zdrojem nejistot vyslednych parametri, protoze béhem
odhadu optimalizace muze algoritmus konvergovat k feseni v lokdlnim optimu [27].
Tato vSeobecnd nachylnost se zvysuje s komplikovanosti pouzitych farmakokinetic-
kych modeli, tedy poc¢tem odhadovanych/hledanych parametra [26]. Vyhodou T;
perfuzni analyzy je prakticky konstantni (tj. nezavisla na tkani) [28, 29, 30] relaxi-
vita kontrastni latky ry, ktera zjednodusuje konverzi jasovych obrazi na koncentraci
kontrastni latky [31].

Druhy pristup vyuziva obrazovych sekvenci, které jsou primarné vahované Ts,
nebo 73 relaxacnim casem. Metodika nazyvana Dynamic susceptibility contrast MRI
(DSC-MRI) pri zpracovani vyuziva velmi podobnych kroku jako DCE-MRI [32, 33].
Primarni urceni DSC-MRI je na analyzovani perfuze mozkové tkané, napt. vyset-

feni cévnich mozkovych prihod. Bézné modely predpokladaji, ze nedochazi k tiiniku
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kontrastni latky mimo vaskularni prostor tkané, coz je ve vétsiné pripadi pravda, v
mozku existuje hematoencefalickd bariéra, kterd tomuto prostupu brani. Ve vétsiné
pripadu jsou pro analyzu pouzité jednokompartmentové modely, které ovsem v pri-
padé otevieni mozkové bariéry vlivem nemoci/nadoru neumoznuji plné modelovat
zmeérend data. Tento problém vétsinou nastava prave v pripadé abnormalit, které by
meély byt pomoci DSC detekovany. Dalsi komplikace prameni ze zavislosti relaxivity
ro nebo 75 na fyzickém rozméru cév (anatomickém usporadani) ve tkani [34]. Lze
tedy obecné Fici, Ze je hodnota re (nebo r}) zavisla na typu a stavu vySetfované
tkdné (tj. obecné ¢asové zavisla).

Metody DCE-MRI a DSC-MRI jsou stale v povédomi klinickych a preklinickych
pracovist, ale jejich vétsimu rozsiteni brani jiz zminéna nedtivéra v poskytované
vysledky, které mohou byt ovlivnény mnoha faktory. Cilem této dizertacni prace je
vyuziti informaci obou technik soucasné pro ziskani divéryhodnéjsich a presnéjsich
vysledki. Reseni tohoto problému je zalozeno na moznosti soucasné mérit 77 a Th
(nebo T3) védhované obrazy pomoci modernich zobrazovacich pulsnich sekvenci a
déle na navrhu algoritmi/modelt pro zpracovani takto nasnimanych dat.

Prace poskytuje resersi a vysledky ohledné spole¢nych parametri, které posky-
tuji DCE-MRI a DSC-MRI. Dale je proveden detailni rozbor farmakokinetickych
DCE-MRI modelt, které je mozné pouzit pro zminénou kombinaci perfuzometric-
kych metod, které vyuzivaji 17 a T3 vahovanych perfuznich dat. V neposledni fadé
jsou také uvedeny algoritmy, které umoznuji provadét soucasny odhad DCE-MRI a
DSC-MRI modeli, ktery dokaze oproti publikovanym pristuptim za uréitych predpo-
kladt vyrazné snizit chybu odhad, a to predevsim tim, ze do optimalizace vstupuje
dvakrét vice dat (data pribéhu signali DCE a DSC) a model je tak vice preurceny.
Oproti jiz publikovanému algoritmu, kde je vysledek DCE analyzy pouzit v DSC
modelu bez moznosti zpétné opravy DCE, zde uvedeny algoritmus zavadi pomoci
simultanni optimalizace schopnost modelu korigovat obé dvé (DCE a DSC) kiivky

zaroven a tim dospét ke spravnéjSimu reSeni.
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1 Teoreticka cast

Perfuzni méteni a analyza je metodika pro zobrazovani funkénich parametri tkané.
V tomto kontextu bude pojednavano pouze o metodach vyuzivajicich nitrozilniho
podani kontrastni latky, ktera lokalné ovliviiuje modulaci MRI obrazu - zkracuje
relaxacni casy 11, Th a Ty. VySetfovaci postup se sklada vétSinou z téchto bod,
avsak ne vzdy jsou vSechny zminéné procedury nutné. Jednotlivé kroky pro akvizici
a zpracovani dat jsou zobrazeny vyvojovymi diagramy na Obr. 1.1. Parametry, které

jsou ziskatelné z perfuznich méreni pomoci MRI Ize vidét v Tab. 1.1.
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Obr. 1.1: Schématicky postup pro ziskani perfuzné vahovanych dat (vlevo) a postup
pro zpracovani perfuzometrickych DCE-MRI dat (vpravo).

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

1.1.1 Akvizice nativnich obrazti a dynamické sekvence

Protoze perfuzné vahované obrazy jsou vétSinou méreny s niz$im prostorovym roz-
lifenim (cca poloviénim oproti morfologickym obraziim), jsou nejprve nasnimany
morfologické obrazy ve vysokém rozliseni. Na podkladé téchto obrazi je provedeno
presné nastaveni geometrie akviziénich sekvenci pro méreni perfuzni studie s kon-

trastni latkou. Typickou ukazku je mozné vidét na Obr. 1.2.
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Obr. 1.2: Srovnani rozliSeni obrazu s vysokym prostorovym rozliSenim pro zobra-
zeni morfologie (vlevo) a rozlisenim typickym pro dynamickou akvizici (vpravo).

Cervenym polygonem je vyznacena stejnd oblast v potkanim mozku (axidlni fez).

1.1.2 Korekce fyziologickych pohybdi

Meéreni casové série obrazii na zivych subjektech s sebou vzdy nese riziko, ze dojde
vlivem fyziologickych pohybu k tomu, zZe si jednotlivé tkanové struktury v jednotli-
vych obrazech nebudou pozi¢né odpovidat. Tento fenomén se projevuje s riznou in-
tenzitou a v zavislosti na vysetfované oblasti. Vétsi miru dislokace mezi jednotlivymi
obrazy lze ocekavat napr. v abdominalni oblasti vlivem pohybu vnitinich organt -
pohyby strev, srdec¢ni ¢innost, dychani. Naopak napriklad mozek vykazuje minimélni
vlastni fyziologické pohyby. Kromé téchto pohybii, se samoziejmé mohou pridat i
dalsi pohyby - pohyby koncetin, rotace hlavy apod. Idealni je, pokud obrazy témito
artefakty zatizené nejsou, avsak pokud jsou nezanedbatelné, je potiebné obrazy zko-
rigovat - provést licovani (obrazovou registraci). Po této transformaci vstupni série
obrazll dostaneme sekvenci obrazii, ve které si jednotlivé tkanové struktury pozi¢né
odpovidaji a je tedy mozné pokracovat ve zpracovani perfuzni analyzy.

Podle komplexnosti pohybu, ktery v obraze nastava, volime i typ transformace
pro kompenzaci tohoto pohybového artefaktu. Dilezitym faktorem obrazové regis-
trace je pouzitd metrika, resp. kritérium, diky kterému jsme schopni vyhodnotit
kvalitu slicovani. Pro obrazy, u kterych dochéazi ke zméné kontrastu je doporuco-
vana metrika vzajemné informace [36].

Nejjednodussi formou obrazové registrace je posunuti a rotace. Pri téchto ope-
racich nedochézi ke zméné vzdalenosti mezi vyznaénymi strukturami v obraze [37].
V pripadé potieby kompenzace komplexnéjsich fyziologickych pohybi, je potiebné
pouzit napriklad elastickou registraci, ktera umoznuje provadét zménu méritka a
natazeni obrazu [37, 38, 39].
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1.1.3 Konverze dynamickych obrazii na koncentraci kontrastni
latky

Pred samotnou sekvenci zachycujici dynamiku sifeni kontrastni latky v téle (vét-
sinou pomoci sekvenci FLASH - Fast Low Angle Shot, [40]) jsou méfeny obrazové
sekvence, jejichz tucelem je nasnimat data potfebna pro konverzi jasovych obrazii
na obrazy reprezentujici absolutni koncentraci kontrastni latky ¢ pomoci signalové

rovnice gradientniho echa

(1 B e_TR/Tl) _ —TE/Ty} (1.1)

SI = kpsin(FA)l = cos(FA)e—T /T e ,

kde se v piipadé DCE-MRI v rezimu (TE < Ty) povazuje ¢len e TB/7: ~ 1, coz

vede na zjednoduseni vztahu, jehoz vyslednd podoba je dana

(1 o efTR/Tl)

SI = kpsin(FA) 1 COS(FA)efTR/Tl )

(1.2)

Kde ST je jasova hodnota ve voxelu, ¢len kp reprezentuje skdlovaci konstantu k
(ovlivnéna nastavenim systému, pouzitou civkou apod.) nasobenou hustotou pro-
tonovych jader p. F'A je pouzity sklapéci thel, TR repeticni ¢as pulsni sekvence,
TE je echo ¢as a Ty a Ty jsou relaxacni ¢asy. V rovnici (1.2) nezndme veli¢iny kp
a Ty, respektive Tjo, kterd reprezentuje nativni 7) relaxacni ¢as (pro odliseni Tj
¢asu, ktery je proménny béhem dynamické akvizice s kontrastni latkou). Tyto lze
pomoci nativnich obrazi technikami Multi-FA [41] a Multi-TR a nelinearniho opti-
maliza¢niho algoritmu odhadnout. V zasadé je vétsinou pouzito schématu mérent,
pri kterém je postupné ménén jen jeden parametr a ostatni ztistavaji konstantni.

Prevod na koncentraci kontrastni latky je poté dokoncen rovnici

_ ]_/Tl(t) - 1/T10
Tica 7

()

kde pro relaxacni ¢as T (t) plati T1(t) = 1/Ry(t). Ryi(t) je hodnota relaxaéni rych-

losti. Pficemz pro nativni relaxa¢ni ¢as Ty plati ekvivalentné Ry = 1/T7. t repre-

(1.3)

zentuje Cas, ke kterému se vztahuje napt. obraz 717, pricemz se zde predpoklada, ze
byl tento obraz naméfen (odhadnut) okamzité. Proménnd ¢4 vyjadiuje relaxivitu
kontrastni latky. Z rovnice je patrné (a je to i predpokladano), ze zména relaxacni
rychlosti AR;(t) je linedrni vzhledem ke koncentraci.

PTi méfeni nativnich obrazt pomoci Multi-FA (viz Obr. 1.3) dochdzi k postup-
nému prométeni série sklapécich thla (napt. 5, 10, 15, 20, 30 a 40°). Vyhodou této
strategie je nizka c¢asova narocnost, protoze sekvence jsou meéreny s kratkym TR
casem, ktery odpovidda dynamické sekvenci. Mezi hlavni nevyhodu miizeme oznacit

predevsim nehomogenitu excitacniho pole By (profil B se méni v zévislosti na FA),

23



—— model

SI[]

0 | | | | | | | | |
0 10 20 30 40 50 60 70 80 90

FAT

Obr. 1.3: Zmérené body aproximované modelem pro Multi-FA. Odhadnuté parame-
try modelu jsou 779 = 630ms a kp = 316. Pro kazdy sklapéci ithel FA je nasniméano
nekolik obrazi se stejnym nastavenim. Graf odpovida zpracovani jednoho voxelu,
nebo prumérné hodnoty oblasti v obraze.

kterd poté zkresluje vyslednou obrazovou intenzitu a jeji zavislost poté neodpovida
teoretickému modelu.

Problém nehomogenni excitace By je prakticky eliminovan pri akvizi typu Multi-
TR (viz Obr. 1.4), kde je méfeni provadéno s konstantnim FA. Repeti¢ni ¢as TR
je rozmitan od nékolika milisekund po cca 500 ms (napt. 5, 10, 25, 50, 100, 250 a
500 ms). Jiz z vyc¢tu hodnot TR je patrné, ze hlavni nevyhodou tohoto typu méteni je
casova narocnost. Pro dlouhé vysettovaci protokoly proto nejsou vhodné, poskytuji
vSak presnéjsi prevod jasovych hodnot (ST) na koncentraci kontrastni latky ST — c.

Dle rovnice (1.3) je sice mozné prevést obrazy na absolutni koncentraci, avsak
pro kvantitativni odhady metodou DCE-MRI to neni nutné. Postacuje prevedeni na
AR;(n). Pokud je pfesto jen nutné zjistit koncentrace, je potieba znat rjc4 relaxi-
vitu kontrastni latky. Ta je vzdy specifickd a je zavisla i na velikosti magnetického
pole By. Proto je dilezité, pokud je to mozné, promérit pouzivanou kontrastni latku
a vypocitat skutecné ¢4, které se urci jako smérnice grafu zavislosti (1.3). Takovy
postup vyzaduje pripravu nékolika zkumavek s riznymi koncentracemi kontrastni
latky, které jsou znamé. Konkrétni priklad méreni r1o 4 relaxivity pro gadoliniovou
kontrastni latku Magnevist® (Gd-DTPA) je na Obr. 1.5.

Takto popisovana konverze signalu vyuziva nelinearni optimalizac¢ni algoritmus.
I kdyz je mozné provést linearizaci a urychlit tak proces konverze, je z principu
nelinearity vhodné zachovat proces jako nelinedrni. Kazdy lineariza¢ni proces, vét-
sinou realizovatelny logaritmem, totiz méni charakter Sumu. Tento proces se nazyva

heteroskedasticita. Pro ptivodné stejny rozptyl sSumu dochézi vlivem nelinearity lo-
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Obr. 1.4: Zmétené body aproximované modelem pro Multi-TR. Odhadnuté parame-
try modelu jsou Tjp = 1959 ms a kp = 611928. Pro kazdy ¢as TR je nasniméano
nékolik obrazl se stejnym nastavenim. Graf odpovida zpracovani jednoho voxelu,

nebo primérné hodnoty oblasti v obraze.

T
—o— data
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Obr. 1.5: Usporadani fantomu pro meéteni relaxivity . Zkumavky typu Eppendorf
ve fyziologickém roztoku 0,9% NaCl (vlevo) a graf zévislosti koncentrace kontrastni
latky Magnevist® c na relaxacni rychlosti R;. Namérend data prolozena polynomem
1. fadu. Relaxivita o4 = 4,12mMs (vpravo). Méfeni bylo provedeno na skeneru
Bruker BioSpec 9,4T na UPT AVCR.
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Obr. 1.6: Vliv linearizace pomoci logaritmu na zménu rozptylu Sumu v exponenci-

alnim modelu y = aexp(—t/b), kde a =5 a b= 2.

garitmické funkce ke zménam rozptyla v rtznych troviovych pasmech. Lineariza¢ni
proces by nezkreslil odhady jen v ptripadé bezSumového méteni, coz je principidlné

nemozné. Ukédzka transformace Sumu po logaritmovani je mozné vidét na Obr. 1.6.

1.1.4 Vybér oblasti zajmu

Vybér oblasti zdjmu (z angl. region of interest - ROI) je rovnéz velmi dulezity krok,
ve kterém je potfeba si dopredu stanovit, zda ma byt vysledkem analyzy mapa
perfuznich parametrii, nebo je zadjem ziskat informace napt. o celé oblasti nadoru, a
nebo je proveden kompromis ve formé snizeni rozliseni, kdy dojde ke zvyseni poméru
signéal /Sum pii prijatelném zachovani prostorové informace v obrazech.

V pripadé kdy je pomér signdl/sum pfijatelny, je mozné vypocitat perfuzni pa-
rametry na drovni jednotlivych voxelt tj. na trovni nativniho rozliSeni dynamické
obrazové sekvence. Protoze mize byt vypocet ¢asové pomérné narocny (v fadu de-
sitek minut nebo i nékolika hodin), je nékdy pfistoupeno k tomu, zZe je vypocitana
(analyzovana) pouze oblast, kterd je pro hodnoceni vysledki zajimava. Minimélné je
vhodné vyloucit z vypoc¢tl oblasti bez signalu, které obsahuji pouze Sum, poptipadé
artefakty. Pro hodnoceni jsou bezcenné, navic mohou enormné prodlouzit vypocet
(signdl neodpovidd modelovému predpokladu, coz vede aproximacni algoritmus k

divergenci, v lepsim pfipadé k mnoha iteracim).
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Druhou zminénou moznosti je zpracovani signalu z vétsi oblasti, coz je obvykle
realizovino ruénim vybérem oblasti (zakreslenim uzavieného polygonu) na dyna-
mickych obrazovych sekvencich, automatickou segmentaci nebo zakreslenim oblasti
na obrazech s vysokym rozlisenim a konvertovanim masky na dynamickou sekvenci
[8]. Tento postup je zvlastné vhodny pouzit na tkané, které vykazuji nizky pomeér
signal/Sum i v pripadé pouziti kontrastni latky. Diky tomu, ze ma Sum ndhodny
charakter, mizeme ziskat signal dostacujici kvality i napiiklad z Sedé/bilé mozkové
hmoty, hitfe prokrvenych oblasti atp. Nevyhodou je samoziejmé fakt, Ze ztracime
informaci o prostorové heterogenité. Déle je tfeba poznamenat, ze primérované ob-
lasti by mély byt co nejvice homogenni, aby doslo prave k ziskani charakteristického

signalu, ktery by mohl byt v ptipadé primérovani heterogenni oblasti zajmu ztracen.

1.1.5 Arterialni vstupni funkce

Pro perfuzni analyzu v kvantitativnim rezimu je potfeba znat koncentraci kontrastni
latky ve vyzivujici arterii tj. tzv. arteridlni vstupni funkci (z angl. arterial input
function - ATF). Podle toho jak je tento signél ziskdn, nebo aproximovan, muzeme
delit typ AIF prubéhu na individualni pacientskou, ziskanou popula¢nim priumeérem,

nebo odhadnutou z namérenych dat [33].

Individualni pacientska AIF (globalni a lokalni)

Jedna se o postup, pti kterém je béhem dynamického skenovani mérena AIF bud ze
stejného Tezu/objemového bloku, kterym zobrazujeme oblast zajmu, nebo z jiného
fezu, ktery zachycuje lépe arteridlni oblast. Tento zpiisob je v podstaté nejvhod-
néjsi z hlediska individuality kazdého pacienta/vysetfovaného subjektu. Tvar AIF
signalu totiz primo souvisi s individualni fyziologii tj. s morfologii cévniho systému,
srdecnim vydejem, tepovou frekvenci, hmotnosti pacienta, podanou davkou, zpuso-
bem injekce atd. Velkou nevyhodou je vsak to, ze toto méfeni by mélo zaznamenat
oproti ostatnim tkanim rychlejsi jevy dané cévnim fecistém. Problémem je také to,
ze cévy jsou fyziologicky srovnatelné s nebo mensi nez rozmeéry voxelu (tento problém
nastava predevsim u preklinickych dat na zvirecich modelech, v pacientskych datech
je vétsinou mozné nalézt voxel, ktery je cely tvoren arterialni oblasti). Muze nastat
i pripad, kdy arteridlni oblast neni mozné v dynamickych obrazech viibec lokalizo-
vat (napf. v oblasti patere a michy). Artefakty zptisobené rychlym proudénim krve
spolu s nelinearitou prevodu obrazovych intenzit na koncentraci pri koncentrovaném
bolu kontrastni latky a nizké c¢asové rozliseni plisobi problémy v kvantitativnich od-
hadech [42, 43, 44]. Protoze troven a tvarova spravnost AIF ptimo ovliviiuje odhady

perfuznich parametri, je treba k mérenym AIF pribéhtum pristupovat s rozvahou.
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Obr. 1.7: Analytické AIF modely ziskané na zakladé méreni skupiny pacientti. Par-

kertiv model [1] a Schabeliv model [2].

AIF ziskana jako populacni primér pomoci skupiny pacienti

Tento typ AIF je v podstaté urc¢itym typem arterialniho signalu ziskaného z vice
¢i méné pocetné skupiny pacientti. Je dilezité, aby méreni na pacientech probihalo
konzistentné podle ustaleného méricitho protokolu idedlné s nastavenim akvizice za-
mérené pravé pro co nejduvéryhodnéjsiho AIF prubéhu tj. lokalizace artérie (idedlné
bez PVA artefaktu) a s vysokym ¢asovym rozliSenim. Arteridlni oblasti jsou presné
lokalizovany radiologem, nebo napt. automatickym segmentac¢nim algoritmem. Ex-
trahované signaly jsou poté kombinovany pro zisk napt. primérného signalu. Pii-
kladem muze byt publikace [1], kde kromé ziskéni prumérného signilu z pacientské
skupiny autori vytvorili analyticky model. Ten je poté mozné vygenerovat s libovol-
nym casovym rozlisenim. Tim padem je mozné pro lidské studie pouzit tento model
i v pripadé, kdyz bylo pouzito jiné casové rozliseni. Ukazky analytickych model
jsou zobrazené na Obr. 1.7.

Avsak i tento zpusob volby AIF signalu ma své problémy, zejména vnuceni tvaru
kiivky, kterd nikdy nemtize presné odpovidat realité. Uroven signalu (scale/méiftko)

také ovliviuje zkresleni.

AIF ziskana slepou dekonvoluci

Tento zptsob ziskani AIF signalu je ze strany zpracovani nejkomplikovanéjsi z hle-
diska vypocetni narocnosti. Jednd se odhad signdlu v artérii na zakladé signala z
oblasti zajmu. V podstaté Tesi problémy dvou vyse zminénych ptistupi. Snaha této
metody je poskytnout odhad AIF na zakladé signalu ve tkéanich. V pripadech, kdy
pro tento odhad pouzivame jeden signél ze tkané (nékdy i pfimo ten, u kterého nas

parametry perfuzometrie zajimaji), v tom piipadé hovorime o jednokandlové slepé
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dekonvoluci. V ostatnich pfipadech (tj. dvé a vice riznych tkanovych signali) hovo-
rime o multi-kandlové slepé dekonvoluci [23]. Vyhodou jednokandlového odhadu je
specificita k té oblasti, ktera byla pouzita pro odhad, negativem je vétsi nachylnost
odhadu v pfipadé Sumu [45, 46]. Navic i v ptipadné vysokého SNR je dle publi-
kaci nutné ucinit pomérné vyrazna omezeni v dekonvoluénim procesu. V pripadé
multikanalového odhadu ziskdme svym zptisobem globalni verzi AIF, kterou miu-
zeme prirovnat k signalu z vétsi tepny. Vyhodou tohoto pristupu je vyssi stabilita a

odolnost vuéi sumu.

1.1.6 Volba modelu, dekonvoluce

Protoze perfuzni analyza je ve své podstaté nepifima analyza systému (tkané), je
analyzovana na zakladé signalové teorie linearnich systémi. Kde vstupnim signa-
lem je koncentrace kontrastni latky ve vyzivujici arterii, mérime signal ve tkani a
analyzujeme prenosovou funkci - impulsni rezidualni funkci tkané pomoci farmako-
kinetickych modeli. Analyzu dynamickych dat lze provadét i nekvantitativné (napt.
vypoctem plochy pod kfivkou, ur¢enim smeérnice primky definujici zvysovani kon-
centrace kontrastni latky ve tkani, ¢asovym rozméfenim signalu atd. [22, 47, 48]).
Tato prace je zamérena na absolutni odhady, proto budou dale diskutovany pouze
tyto kvantitativni metodologie.

VysSetfovanou tkan je mozné si predstavit pomoci zjednoduseného schématic-
kého znézornéni (viz. Obr. 1.8). Tkan je tvorena cévnim (vaskuldrnim) prostorem
s frakénim objemem v, [mL/mL], extracelularnim extravaskularnim prostorem EES
o frakénim objemu v, [mL/mL] a kone¢né intraceluldrnim prostorem, jehoz objem
oznacujeme v; [mL/mL] (zdroven plati, ze v, + v, +v; = 1 [49]).

Kontrastni latka je nesena cévnim prostorem, kde mize diky permeabilité cévni
stény prostupovat do EES. Po urcitém case jsou molekuly kontrastni latky z extra-
celularniho prostoru vyplaveny a prepraveny ven z oblasti zdjmu. Kromé takto obec-
ného chovani existuji i typy tkani, které vykazuji nizkou permeabilitu pro typické
nizkomolekularni kontrastni latky a tedy molekuly kontrastni latky nejsou distribuo-
vany do EES (tj. nelze odhadovat objem v,). Typickym prikladem je zdrava mozkova
tkan, jejiz cévy obsahuji tzv. hematoencefalickou bariéru, ktera brani nizkomoleku-
larnim latkam v transportu pres cévni sténu. Model takové tkané se v tomto pripadé
omezuje pouze na intravaskularni prostor. Kromé tohoto nelze takto urcit objem in-
tracelularniho prostoru, protoze molekula klinicky pouzivanych kontrastnich latek
neprostupuje burieénou membranou [32].

Kvantitativni (perfuzni) analyza je metodika, kterd poskytuje informace/para-
metry o tkanich, které se blizi fyzikalnim parametrim nebo jejich kombinacim. Tj.

jednotlivé odhady veli¢in maji své fyzikalni jednotky. Seznam kvantitativnich para-
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Obr. 1.8: Schématicky model tkané - jednoho voxelu. Objem EES v, je znacen svétle
zlutou barvou, zelené jsou znazornéné buriky s objemem wv;, cévni Tecisté (intra-
vaskularni prostor) s plazmatickym objemem v, tmavé zlutou a molekuly kontrastni
latky cernymi body. Obousmérny transport molekul kontrastni latky probiha mezi

plazmatickym (intravaskuldrnim) a EES prostorem [3].

metra véetné jednotek je v Tab. 1.1. Vy¥hodou odhadt v absolutnich jednotkach ma
jednoznacnou vyhodu v interpretaci vysledki, jejich srovnavani s ostatnimi studiemi
a vyzkumnymi centry. Tento typ analyzy totiz ve své podstaté odstranuje vliv po-
uzitého hardwaru. Kvantitativni analyza vyuziva teorie farmakokinetickych modeli
a fyzikalnich vlastnosti pouzité kontrastni latky. Na zakladé diferencidlnich rovnic,
vyTesenych napt. pomoci Laplaceovy transformace [49] 1ze dospét k zakladni rovnici
[4],

cror(t) = [carr, * H] (1), (1.4)

kterd uddva matematicky vztah popisujici signal z tkanové oblasti cgro(t) jako kon-
voluci plazmatické koncentrace kontrastni latky z arterie vyzivujici tkan casp, (t)
a rezidudlni funkci tkdné H. Tato funkce H v sobé zahrnuje funkci I RF' skalova-
nou faktorem, ktery vétsinou reprezentuje prutok krevni plazmy F, (napi. H(t) =
F,-IRF(t)). Samotna I RF funkce (viz Obr. 1.9) ma vyznam hustoty pravdépodob-
nosti, ze po nekoneéné rychlém aplikovani jednotkového bolu CA (AIF méa hypote-
ticky tvar Diracova impulsu) je molekula kontrastni latky stéle pritomna v oblasti
zajmu. Tedy v pripadé bolu ¢y Diracova tvaru bychom v oblasti zdjmu s jednotko-
vym prutokem namérili signal cror(t) = ¢ - IRF. Tvar funkce IRF je nerostouct,
zacinajici v ¢ase 0 (¢t = 0) na hodnoté 1.

Protoze nejsme primo schopni mérit koncentraci v krevni plazmé pro AIF, mu-

sime koncentraci kontrastni latky mérené v krvi cayp, () prepoéitat pomoci vztahu

CAIFp(t) = CAIFb(t)/(l — HCt), (15)
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Obr. 1.9: Piiklad IRF(t) funkce (nerostouci, exponencialniho charakteru).

kde ¢len Hct udava hodnotu hematokritu mérenou nejcastéji ve velkych tepnach
(pro malé cévy je pouziviana hodnota hematokritu pro malé cévy) [31].

Konverze AIF signdlu dle (1.5) ale nezajistuje ¢asovy posun, ktery vznikne mezi
ATF mérenou ve velké tepné a tkanovou oblasti, kterd je arteridlni oblasti vzdalend
rizné dlouhym a mozna i komplexnim cévnim fecistém. Tento posun idealné casove
spojity je tieba do modelu implementovat - mozné pristupy lze nalézt napr. v [16, 23].
Kromé prosté casové prodlevy dochézet i ke zméné tvaru AIF vlivem disperze [50].
Tu je mozné modelovat jako konvoluci signélu carp,(t) a vaskuldrni transportni
funkce VTF (z angl. vascular transport function). Ta modeluje krevni fecisté pomoci
hustoty pravdépodobnosti transportnich ¢ast pres arterialni vétveni (napr. klesajici
exponencialni funkef) [51, 52].

Naméfenou funkci cros(t) mizeme modelovat pomoci rovnice (1.4) modelem
Cros. Funkci H(t), formulujeme analytickou funkei H (¢, P). Vektor parametria P
definuje hledané perfuzni parametry. Ty parametry, které piimo vystupuji v definici
H(t, P) funkce nazyvame primarnimi. Na druhé strané veli¢iny, které jsou odvozeny
na zdkladé primarnich, nazyvame sekundarni.

Nalezeni vektoru primarnich parametri je provedeno nelinearnim optimalizac-
nim algoritmem minimalizujicim kriteridlni funkci kvadratické chyby mezi zmérenym
cror(t) a modelovym signdlem ¢ro;(t, P) vzhledem k parametru P. Protoze jsou
dynamické MR obrazové sekvence ¢asové nespojité, je misto proménné casu t pou-
zito oznaceni casové diskrétnich vzorkt proménné n. V tomto pripadé bude vypocet
kriterialni funkce proveden podle rovnice

n=N-1

SSD(P): Z [CRO[(TZ)—/C\RO](TL,P)F, (16)

n=0

kde N definuje celkovy pocet vzorki signalu. Po ukonceni optimalizac¢niho procesu
ziskdme parametry P a tvar H(t, P) funkce. Protoze funkce byly ptivodné svazany

konvolu¢nim vztahem, fikame, ze byla provedena dekonvoluce[4, 31].
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Tyto modely lze rozdélit na neparametrické a parametrické (analytické). Nepa-
rametricky model muze byt takovy, ktery napr. definuje H jako nerostouci funkei,
analyticky model je definovan napt. klesajici exponencialni funkei. Vzhledem k nizsi
odolnosti neparametrickych modelu vic¢i Sumu [3], je v této praci pojednavano pouze
o modelech parametrickych.

V perfuznim zobrazovani pro DCE-MRI se nejcastéji pouzivaji modely kompart-
mentové a kapilarni neboli ,plug flow* (pfipadné jejich kombinace) [35].

Kompartmentové modely umoznuji separovat slozité déje na zakladé signalu z ce-
1ého komplexniho systému, kterym ziva tkan bezpochyby je. Umoznuji uréit rychlost
latkové vymény mezi kompartmenty a napt. i jejich frakéni objemy. Kompartment
je definovan jako dokonale promichany systém, ktery je prostorové uniformni a ma

vlastni objem. Pro kompartment plati rovnice zachovani hmoty [4]

VS0 = 3 Fuelt) — X Faeolt) (1.7)

Kapilarni/plug-flow modely vychézeji z predstavy typu proudéni v cévich, kde
vsechny ¢éastice proudi stejnou rychlosti. V ptipadé, ze si predstavime jednu kapilaru,
ve které prochazi cervené krvinky, predstavujici zatky (plugs), musi veskera tekutina
mezi nimi téci stejnou rychlosti. Tyto modely jsou vhodné pro simulovani tkané,
kde je vétsina kapilar rozmérové podobnych a navic i stejné smérové orientovanych
[35, 53, 54]. Pro predstavu muzeme uvést model permeabilni kapilary s délkou L,
kde koncentrace v kapilafe c.(z,t) zavisi i na poziéni soutadnici x - fikdme, Ze se
jednd o model s distribuovanymi parametry, pro prumérnou koncentraci (napr. na

urovni voxelu) [4] lze psét

c.(t) = 2/0L dze(z,t). (1.8)

Pii avaze, Ze je v kapilafe nezavisle na x stejny pritok F, a PS, lze zapsat rovnici
zachovani hmoty pro tuto kapilaru pomoci parcidlnich derivaci

oc, oc,

Ve (x,t) = —F,L T

(z,t) — PSc.(x,t). (1.9)

Déleni model je mozné provést i podle jejich komplexnosti. Z tohoto hlediska

je mozné délit modely H na modely tzv. 1. a 2. generace.

Model TK

Mezi modely prvni generace radime predevsim tzv. Toftsiv model dale v textu
oznacovany jako Toftsiv/Ketyho model (TK) [13, 55], ktery je z historického pohledu

velmi rozsiteny a stale hojné pouzivany. Tkan je z hlediska matematického tvorena
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jedno-kompartmentovym modelem uvazujici pouze extravaskuldrni extracelularni

prostor. Rovnice modelu
H(t,PTK) _ Ktransef(K”‘ms/’UE)t, (110)

je mono-exponencialni a zahrnuje vektor parametrii modelu Py = [K"" v,]. Z
téchto dvou primdrnich parametriu lze vypocitat parametr k., = K /v,. TK je
oproti komplikovanéjsim modeltim velmi odolny vii¢i Sumu v datech diky jeho jedno-
duchosti a pouhym dvéma volnym parametrim, coz je zaroven i nejvétsi nevyhoda.
Problém tkvi v nejednoznacnosti parametru K9 ktery v sobé zahrnuje dva od-
lisSné parametry - prutok krve a permeabilitu cév. V zavislosti na stavu tkané, napt.
pro stav, kdy je PS < F, je K" = PS, a naopak, pokud PS > F, odpovid4

Ktrans — Fp-
Model ETK

Rozsifenym Toftsovym model, ETK [25], kromé parametria K" a v, muzeme
odhadnout objem krevni plasmy v,. Modifikace H funkce oproti TK modeld spociva

v uvazovani nenulového objemu v,:

H(t, Ppri) = v,6(0) + K'ranse= (KT /vt (1.11)

V tomto piipadé je Pgrx = [vy, K" v,].

Modely druhé generace se 1isi od ptedchozi tzv. ,prvni generace“ rozsitenim H
o takzvané intravaskularni parametry (odhadnutelné z vaskuldrni faze signalu - tj.
pri stavu ihned po prichodu bolu, kdy je kontrastni latka distribuovana prevazné v
cévnim FeCisti). Jednd se o parametry v, (ev. v,), F, (ev. Fy,) a T... Tyto analytické
modely H byly formulovany pro analyzu dat potizenych na vykonnych MRI strojich a
pulsnich sekvencich, které byly schopny zachytit tuto ¢asnou fazi vyvoje koncentrace
kontrastni latky diky vysokému c¢asovému rozliseni dynamickych snimk tkané. Mezi
tyto modely patii Two compartment exchange model (2CXM) [49], Tissue homoge-
neity model (TH) [56], Adiabatic approzimation 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 tkan jako dva
kompartmenty - vaskuldrni o objemu v, a EES o objemu v.. Mezi kompartmenty
probihé transport kontrastni latky, latkova vyména. H funkce pro vaskularni kom-

partment je

H(t, Pacxup) = Fp [Apexp(at) + (1 — Ap) exp(5t)] (1.12)
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a pro EES kompartment je definovana vztahem

H(t, Pycxme) = F, [Ac exp(at) — A, exp(5t)] . (1.13)
Celkova H 2CXM modelu H(t, Pocx ) je dana

H(t, Pocxm) = Aexp(at) + (1 — A) exp(ft). (1.14)

Tato vysledna H funkce ma biexponencialni charakter. Neznamé o a 8 jsou defino-

vany nasledovné [49]

1 P P F P P FN\?> PSF
== —( 5 S+p>i < 5y S+”) 455 ., (1.15)
B 2 Uy Ve Uy Uy Ve Uy Ve Uy

pricemz skédlovaci konstanty jsou vypocteny pro vaskularni kompartment jako A, =

PS PSS
% a pro EES kompartment jako A, = a”fﬁ a v pripadé celkové H funkce urcime
L PS,Ps
A jako A = ;pfﬂ”e Simulace syntetickych kiivek (model je v tomto pripadé

generovan omezenym modelem GCTT viz déle) pro tento model je mozné vidét na
Obr. 1.11.

Model ATH

Farmakokineticky model ATH vychazi z TH [56]. Tato tprava ,adiabatickou apro-
ximaci“ fesi nevyhodu ptvodniho modelu TH - neexistujici analytické vyjadieni
H funkce v ¢asové oblasti (ve frekvencni/spektralni doméné analytické vyjadrent

existuje viz. naptiklad [57]). Pfedpis modelu ATH je dan vztahem

F, pro0<t<T,
S (

F,-FEe e

H(t, Pary) = (1.16)

t=Te) prot > T,,

ktery se sklada z vaskularni c¢asti - modelované ,plug-flow* modelem a parenchy-
malni ¢asti rovnice, ktera je modelovana kompartmentovym modelem. Tento hyb-
ridni model striktné (skokové) rozdéluje tyto dvé faze, coz je oproti modelu 2CXM
vyhodou, avsak na druhé strané tato nespojitost ptsobi problémy v odhadech pa-
rametri tkané, protoze algoritmy pracujici na principu gradientniho sestupu vyza-
duji pro zaruceni funkénosti hladké a spojité kriteridlni funkce. Zminéna adiaba-
ticnost definuje model H tak, ze do casu T, nedochazi k propousténi molekul kon-
trastni latky cévni sténou. Extravazace probihd az na konci prichodu kapilarami.
Po uplynuti této doby se model matematicky chova jako jedno-kompartmentovy a
modeluje vyménu kontrastni latky s EES prostorem. Primarnimi parametry jsou
Pary = [Fy, E,v.,T,]. Z téchto primarnich parametri lze dopocitat i tyto parame-

try - objem krevni plasmy v, = I, T, rychlostni pfenosovou konstantu z vaskularniho
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do EES prostoru K" = EF,,, rychlostn{ pfenosovou konstantu z EES do vaskulér-
niho prostoru k., = K" /v, a produkt permeability a plochy PS = —F,In(1— E),
udavajici informaci o propustnosti cévni stény v oblasti zajmu. Simulace syntetic-
kych kiivek pro tento model je mozné vidét na Obr. 1.12. V této praci je model ATH

implemetovan jako model DCATH se zafixovanym parametrem o (viz déle) [16].

Model DCATH

Dalsim tkanovym modelem H je DCATH. Ten predpokladd urcitou distribuci pa-
rametru T, v oblasti ROI, na rozdil od ATH (uvazuje jen jeden konkrétni cas T.).
DCATH zavadi statistickou distribuci T, parametru, kterou modeluje pomoci zleva
omezeného normélniho rozdéleni (7, nemuze byt zaporné) s parametry p a o. Vliv
parametru ¢ na H funkci je vidét na Obr. 1.14. Parametr p udava stredni hodnotu
neomezeného pravdépodobnostniho rozdéleni a o je jeho smérodatna odchylka. V
ptipadé, ze je pomér o/u dostateéné maly (cca o/pu < 1/3 [14]), lze p a o povazo-
vat za stfedni hodnotu a smérodatnou odchylku neomezeného pravdépodobnostniho

rozdéleni a tedy je mozno fici, ze = T,.. Pro vaskularni a parenchymalni ¢ast funkce
DCATH [14] plati

[RF(t, Ppcarmy) = 1 — ll +erf <\/’%O>r [erf (t\/_ﬁﬁ +oerf (\/%Uﬂ (1.17)

1(EFp\2 2, ( EFp _ -1
IRF(ta-PDCATHe) = Ee[5< Ve ) o +< Ve )(Tc t)} [1 + erf <\/%0_>] (1.18)

t—n_ (52)o wo ()
[erf(\/ég— NG )+erf(\/§a+ 2 )},

kde chybova funkce je definovana integralem

erf () = \/QE /Ot eV dyp (1.19)

a celkova H funkce je dana souctem rovnic (1.17) a (1.18), nasobenych faktorem F,,
tedy

H(t, Ppcarn) = F, |[IRF(t, Ppcarn,) + IRF(t, Ppoars,)] - (1.20)

Oproti ATH je u DCATH vyhodou fakt, ze v H funkci je plynuly prechod mezi

vaskularni a parenchymalni fazi, coz je vidét na Obr. 1.13.
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Model GCTT

Obdobny stupen zobecnéni prindsi GCTT model (simulace lze vidét na Obr. 1.15),
ktery pomoci pravdépodobnosti distribuce ¢ast T, definuje pomoci gamma rozlozeni.
Zménou tvaru pravdépodobnostniho rozloZzeni popsaného parametrem o~! lze timto
GCTT modelem simulovat i napt. modely 2CXM a ATH. Ukazka vlivu parametru
je znazornéna v simulaci na Obr. 1.16. Definice GCTT modelu je také, podobné jako

DCATH, rozdélena na vaskularni a parenchymalni ¢ast

T. n
[RF(t, Poerr,) = 7 (T, T) (1.21)
IRF(t, P )—W{1— {T (1—k )t” (1.22)
y L GCTTe ) — (1 _kep7_>Tc/T Y 0\ 7 ep : .

Vyslednd H je opét dana souctem jednotlivych ¢asti tj.
H(t, Paorr) = F, |[IRF(t, Peerr,) + TRF(t, Pocrr,)| (1.23)

Model GCTT v piipads, Ze se a~! blizi hodnoté 1 piechizi v 2CXM model a
naopak, pokud se o' blizi hodnoté 0 prechazi v ATH model. Tuto simulaci lze
vidét na Obr. 1.16.

Vzajemné srovnani rtiznych H modeli

Celkové srovnani farmakokinetickych modeli z hlediska ¢asovych pribéht rezidu-
alnich funkci H je vykresleno na Obr. 1.17. K vygenerovani kiivek byly parametry
nastaveny néasledovné F, = 0,3mL/min/mL, F' = 0,2, v, = 0,12mL/mL, T, = 125,
v, = 0,075 mL/mL, K = 0,06 min~" a k., = 0,5min~'. Z Obr. 1.17 je patrné,
ze i kdyz maji modely nastaveny stejné parametry, jsou pribéhy vyrazné odlisné,
coz samoziejmé znamend, ze i syntetické tkanové pribéhy cgror(n) budou rozdilné
(viz Obr. 1.18). Ze zminénych visualizaci je zfejmé, ze jednu namérenou tkanovou
kiivku lze sice prolozit vétsinou modelt, avSak parametry se mohou vice/méné lisit
v zavislosti na pouzitém modelu. Kromé této vlastnosti je rovnéz vidét, ze krivka
Toftsova (TK) modelu je vyrazné jind, protoze vibec nepopisuje vaskularni fazi sig-
nalu, kterd byla v tomto pripadé nezanedbatelna. Kdyby byly kfivky vygenerovany
s parametry popisujicimi nulovy objem v,, byly by kifivky podobné.
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Tab. 1.1: Popis perfuznich parametrii potencialné ziskatelnych z perfuznich méreni
pomoci DCE-MRI a DSC-MRI. Pozndmka: jednotky veli¢in vztazenych na 1 mL je
nutné chapat takto: napt. pro F), se jednd o 1 mL plazmy za minutu na 1mL tkéné
6, 11, 12, 13, 14, 15].

Zkratka| Jednotky Definice

F, mL/min/mL Objemovy priutok krevni plasmy

F, mL/min/mL Objemovy prutok krve (mL krve za mi-
nutu na mL tkané)

E — extrakeni frakee

Ve mL/mL frakéni objem extravaskularniho extrace-
lularniho prostoru (EES)

T. min kapilarni ¢asova konstanta (capillary tran-
sit time)

BAT min casové zpozdéni prichodu kontrastni latky
mezi oblasti AIF a ROI, z angl. Bolus
Arrival Time

Ktrans 1/min prenosova konstanta mezi vaskuldrnim
a EES prostorem

Kep 1/min prenosova konstanta mezi EES a prosto-
rem

Up mL/mL frakéni objem krevni plasmy

Up mL/mL frakéni objem krve

PS mL/min/mL produkt Permeabilita-plocha

o min smérodatna odchylka pro parametr T,

-t — heterogenita distribuce 7., exponencialni
distribuce o' = 1 (2CXM model), delta
distribuce (aaTH model) pro a™! =0

T pase 1/mM -s relaxivita vaskuldrniho prostoru

TSEES 1/mM -s relaxivita EES prostoru

o 1/mM -s relaxivita tkdné pfi ustaleném stavu (¢, =
Ce)

05 1/mM -s proporcni koeficient koncentracniho gradi-
entu ¢, a ¢,

Cp mM koncentrace kontrastni latky ve vaskular-
nim (plasmatickém) prostoru

Ce mM koncentrace kontrastni latky v EES

CROI mM koncentrace kontrastni latky v oblasti
zajmu cror(n) = cp(n)v, + ce(n)ve [35]
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Obr. 1.10: Schématické srovnani H modelt [4].
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Obr. 1.11: Grafy vyvoje koncentrace kontrastni latky pro model 2CXM. Barva vy-

znacuje rizné hodnoty v, pouzité pro generovani grafii. Objem EES byl krokovan

linedrné od 0 (modrd) do 1 mL/mL (¢ervena), celkem 16 kroki.

Tab. 1.2: Prehled perfuznich parametri odhadnutelnych jednotlivymi A DCE mo-

dely
par / model | TK | ETK | 2CXM | ATH | DCATH | GCTT

F, o o . ° ° °

E o o ° ° ° °

Ve ° ° ° ° ° °

T, o o ° ° ° °
BAT ° ° ° ° ° °
Ktrans ° ° ° ° ° °
Eep ° ° ° ° ° °

Up o ° ° ° ° °

PS o o ° ° ° °

o o o o o ° o

a! o o o o o °
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Obr. 1.12: Grafy vyvoje koncentrace kontrastni latky pro model ATH. Barva vy-
znacuje rizné hodnoty v, pouzité pro generovani grafii. Objem EES byl krokovan

linedrné od 0 (modrd) do 1 mL/mL (¢ervend), celkem 16 kroki.
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Obr. 1.13: Grafy vyvoje koncentrace kontrastni latky pro model DCATH. Barva
vyznacuje ruzné hodnoty v, pouzité pro generovani grafi. Objem EES byl krokovan

linedrné od 0 (modréd) do 1 mL/mL (¢ervend), celkem 16 kroki.
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Obr. 1.14: Vliv zmény parametru ¢ v H modelu DCATH. Parametr o byl krokovan
linedrné od 0 (modréd) do 1 (Cervend), celkem 16 krokd. Grafy maji v porovnani s

Obr. 1.13 jiné ¢asové méritko pro zvyraznéni detaili. Parametr EES byl nastaven

na v, = 0,12mL/mL.
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Obr. 1.15: Grafy vyvoje koncentrace kontrastni latky pro model GCTT. Barva vy-
znacuje ruzné hodnoty v, pouzité pro generovani grafii. Objem EES byl krokovan

linedrné od 0 (modréd) do 1 mL/mL (¢ervend), celkem 16 kroki.
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Obr. 1.16: Vliv zmény parametru o~ v H modelu GCTT. Parametr a~! byl kroko-
van linearné od 0 (modra) do 1 (Cervend), celkem 16 krokt. Grafy maji v porovnani

s Obr. 1.15 jiné casové méritko pro zvyraznéni detaili. Parametr EES byl nastaven

na v, = 0,12mL/mL.
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Obr. 1.17: Grafické srovnani priubéha H funkei tkané (skdlovanych faktorem prutoku

F,, nebo K') pro jednotlivé farmakokinetické modely. Modely funkei H maji

nastavené identické perfuzni parametry.
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Obr. 1.18: Pribéhy tkanovych krivek vygenerovanych pomoci konvoluce Parkerovy
AIF kiivky a modelové H krivky.
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1.2 Dynamic susceptibility contrast -MRI (DSC-MRI)

Technika Dynamic susceptibility contrast MRI (DSC-MRI) byla vyvinuta priblizné
ve stejnou dobu jako DCE. Piehledové ¢lanky, zabyvajici se touto problematikou lze
nalézt v literature [32, 58, 59]. Problematika DSC je zde popsana strucnéji nez DCE,
protoze vétsina krokt ve zpracovani je shodna. Hlavnim rozdilem oproti DCE-MRI
je to, ze DSC je zalozena na akvizici nastavené tak, aby méfrené obrazy byly T4
(metody zaloZené na gradientnim echu), pripadné 75 (spinové echo) vahované tj. s
refokusacnim 180° pulsem. Béhem dynamické akvizice je rovnéz nitrozilné podana
paramagnetickd kontrastni latka (viz podkapitola o DCE-MRI akvizici 1.1), kterd
lokalné ovliviiuje okolni tkéné zkracovanim Ty/ Ty Cast zménou susceptibility .
Tato zména zpisobuje rychlejsi ztratu spinové koherence v diisledku zmény velikosti

lokalntho magnetického pole v oblasti zajmu
Bint = Bo (1+ x), (1.24)

které je zesileno pritomnosti paramagnetické kontrastni latky s magnetickou suscep-
tibilitou x > 0.

Metodika je priméarné vytvorena pro zobrazovani mozku. Medicinské vyuziti na-
chazi uplatnéni predevsim v diagnostice mozkové mrtvice. Z hlediska standardnich
farmakokinetickych modeli je pfedpoklddano, Zze kontrastni latka zustava uvnitt
vaskuldrniho prostoru (neextravazuje). Tato situace plati pouze v pripadé nepo-
skozené, tedy intaktni hematoencefalické bariéry (blood brain barrier, BBB), kterd
brani i nizkomolekularnim latkam v prostupu pres cévni sténu. Tkané tohoto typu
jsou proto modelovany jako jeden homogenni dokonale promichany prostor o nenu-
lovém objemu - tj. jako jeden kompartment, pouzit lze i obdélnikovych H na zédkladé
plug-flow model nebo i neparametrickych rezidualnich funkci. Hemodynamické pa-
rametry, kterymi je tento model definovan jsou v DSC-MRI jako v DCE oznacovany
F,, v, a T, (vysvétleni téchto parametrt i véetné pokrocilych jsou uvedeny a po-
psany ve spolecné tabulce Tab. 1.1). Zminéné parametry se nékdy spise z historickych
diavodu nazyvaji cerebralni (Cerebral blood flow, cerebrdlni pritok krve (CBF), Ce-
rebral blood volume, cerebrdlni objem krve (CBV') a Mean transit time, stredni doba
prichodu (MTT)). Casto se pouziva $kalovani parametrt pritoku a frakce objemu
krve/krevni plasmy mérnou hustotou mozkové tkané p, = 1,04 g/mL [59, 60] (stejny
princip se pouziva i pro DCE). Avsak prakti¢téjsi je uvadét jednotky parametri
vztazené na mililitr tkdné bez uvazovani hustoty tkané p,). Pokud bychom chtéli
provadét srovnani nebo validaci DSC parametri s technikou DCE, je vhodné pouzit
v obou pripadech H model stejného typu.

Akvizice dynamickych dat je identickd s DCE-MRI, avSak neni zde nutné prova-

dét méteni separdtnich nativnich obraziu technikami Multi-FA/T R, protoze vztah
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mezi zménou relaxacni rychlosti Ry /RS a signdlovou intenzitou je dan vztahem za-
lozenym na signdlové rovnici gradientniho echa bez uvazovani vdhovani/vlivu rela-

xacniho Casu 77, tedy pro signal pred prichodem bolu kontrastni latky Sy lze psat
So =k - e"TER), (1.25)

kde Rj, je nativni relaxacni rychlost. Koeficient k je skalovaci konstanta, ktera je
diky zanedbani vlivu 77 nezavisld na koncentraci kontrastni latky. Rovnice casoveé

proménného signalu S(t) v pripadé aplikace kontrastni latky je
S(t) = k- eTER®), (1.26)

Pokud provedeme déleni téchto dvou rovnic, koeficient £ se vykrati a v exponentu

ziskame rozdil relaxacnich rychlosti

S(U) _ TRy~

— = . 1.27

9 - (127

Definici ARS(t) = [R3(t) — R3] a logaritmovanim ziskdvdme vztah pro konverzi

DSC signélu
1 S(t)
AR(t) = —==1In | —= 1.2
B30 =~ 50| (129

Pro vétsi robustnost prevodu je za S(0) signdlovou intenzitu dosazena prumérna
prekontrastni/nativni hodnota signalové intenzity. Pro findlni prevod signdlu AR} (t)
na koncentraci kontrastni latky c¢(t) je mozné pouzit obdobnou rovnici jako pro T}
vahovanou perfuzni techniku

c(t) = AR5(t)/rs5. (1.29)

Koeficient 73 je relaxivita pouzité kontrastni latky. Ta je zde uvedena spiSe orien-
tacné/obecné. Duvodem je zavislost 5 (r5) na typu vysetfované tkané, predevsim
pak na morfologii cévniho systému v oblasti zdjmu. V literatufe [34, 59, 61] je uda-
vany zejména vliv pouzité pulsni sekvence (SE/GE), koncentrace kontrastni latky
a predevsim nelinedrni zavislost na praméru (geometrii) cév. P¥i bézném Kklinic-
kém vysetteni je ale pro jednoduchost relaxivita povazovana za konstantni, pri-
padné je pouzita rizna hodnota relaxivity pro konverzi mérené arteridlni oblasti
(carr, = AR5(t)/7r5477) & pro vySetfovanou oblast zajmu (cror = AR5(t)/T5r01)-

Pro dekonvoluci carr, a cror je v DSC-MRI pouzivano stejnych rovnic jako
v piipadé DCE, tedy vztahu (1.4) a kriteridlni funkce (1.6). Nékdy je v pripadé
velicin CBV a CBF zohlednéna hustota tkdné p. V konvoluénim vztahu dle (1.4)
samozrejmé opét vystupuje funkce H, ktera miize, stejné jako v DCE byt definovana
parametricky, nebo neparametricky. Vyhody a nevyhody téchto technik byly rovnéz
zminény diive v podkapitole 1.1.
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1.2.1 Parametrické modely H

Pro DSC jsou pouzivany predevsim parametrizace pomoci klesajici exponencialy
(kompartmentové modely), nebo méné ¢asto se jedna o model nepropustné kapilary.
Jednokompartmentovy model vaskularniho prostoru

7 hlediska modelovani parametrické H pro DSC-MRI je pouzivan predevsim jed-
nokompartmentovy model (viz Obr. 1.19) [62], jehoz H funkci definuje klesajici

exponenciala s casovou konstantou T..
H(t,T.) = Fe /T, (1.30)

kde métitko udava v tomto piipadé pritok [, a Casova konstanta udéva stiedni

dobu priichodu vaskularnim kompartmentem

CAIFp (t)a Fp

—~
+~
~—
UQ.‘
&
>

\J

Obr. 1.19: Jednokompartmentovy model pro DSC.

Plug flow vaskularni model

Koncept nepropustné kapilary modelované pomoci plug flow (Obr. 1.20) je mozné
rovnéz pouzit pro pripad DSC [63]. Rovnice pro tkan modelovanou pomoci plug
flow lze prevzit z modelu ATH. Za predpokladu, ze nebude dochazet k extravazaci

kontrastni latky tj. £ = 0, bude vztah pro simulaci takové tkané

F, pro0<t<T,

H<t7 PATHDSC) = (1'31)

0 prot>T..

Funkci H tohoto modelu ve srovnani s jednokompartmentovym modelem znazornuje
Obr. 1.21.
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Obr. 1.20: Plug flow model pro DSC.

1.2.2 Neparametrické modely H

Prestoze jsou zde uvedené postupy neparametrické, je mozné pomoci téchto postupt
ziskat odhady typickych DSC parametra (tj. F,, v, a T.). Tyto parametry jsou
navzajem svazany vztahem

v, = Iy, - T, (1.32)
ktery se nazyva tzv. centralni objemovy teorém (z angl. ,central volume theorem*).
Z toho vyplyva, ze je tfeba urc¢it dva nezavislé parametry a treti se dopocita dle
(1.32).

Ve zde uvedenych ptipadech, kdy je funkce H neparametrickd, mizeme pro vétsi
stabilitu odhadu pouzit omezeni, ze budeme funkci definovat jako nerostouci funkei.
Neparametricka definice H sice umoznuje aproximovat namérena data a dosdhnout
nizsi arovné residui v porovnani s analytickymi modely, ale z hlediska vypoctové
narocnosti a odolnosti vii¢i Sumu tento pristup vhodny neni.

Po neparametrické dekonvoluci vyuzijeme maximum H (t), resp. nulty vzorek pro

ziskani odhadu pritoku krevni plazmy
F, = max [H(t)]. (1.33)

Neparametricky vypocet objemu krevni plazmy miize byt proveden na zakladé inte-
gralu (plochy pod kiivkou H)
N
v, = [ H(t)dt. (1.34)
t=0
Objem krevni plazmy lze poté vypocitat z F, a v, pomoci teorému (1.32). Dalsim

zplisobem je vypocet z ploch pod kiivkou carp, a cror pomoci urcitého integralu

. ftjio CRO[<t>dt

= 1.35
P ftj\:/vo CA[Fp(t)dt ( )
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Obr. 1.21: Srovnani DSC-MRI IRF' funkci skdlovanych parametrem F, (tj. H).
Vlevo je jednokompartmentovy model, vpravo plug flow model. K¥ivky byly simu-
lované s Fj, =0,3mL/min/mL. T, byl ménén v intervalu od 15 do 30 sekund (tomu

odpovidd modra az ¢ervend barva).

Protoze z rovnice (1.35) vyplyva, Ze je bran v ivahu cely méreny casovy tusek véetné
recirkulace kontrastni latky v krevnim fecisti, nékteré zdroje uvadéji a doporucuji
vypocet C'BV pouze pro Casovy interval, ktery odpovida pouze prvnimu prichodu
kontrastni latky cévnim fecistém. Problémovy je ovSsem fakt, ze jednotlivé prichody
od sebe nejsou oddélené, ale prekryvaji se. To je dano celkovym objemem krevniho
recisté, srdeénim vydejem a tepovou frekvenci. Pokud budeme uvazovat redlna data,
kde jsou DSC obrazy vzorkované/diskretizované v case, tak pri vySetfeni dospélého
clovéka dojde k recirkulaci bolu do cca 10 sekund. To pti ¢asovém rozliseni cca 1,2s
odpovida zhruba osmi vzorkim. Tato Gvaha vysvétluje, pro¢ jsou viditelné jednotlivé
prichody kontrastni latky v arteridlnich funkcich. U klinickych studii jsou patrné
vétsinou dva, vyjimecné tii prichody. Jejich pocet zavisi samozrejmeé také na dispersi
podaného bolu pfi prichodu cévnim fec¢istém. Oddéleni prvniho prichodu je mozné

provést aproximaci modelem, nejcastéji se jednd o Gaussovu kiivku, nebo Gamma

variate funkci (GV F') [64].

1.2.3 Problém extravazace kontrastni latky a jeji korekce

Takto definovana metodika pro odhad hemodynamickych parametrii ptisobi jedno-
duse a velmi intuitivné, avSak zminéné modely jsou platné pouze v pripadé, kdy by
kontrastni latka byla ¢isté intravaskularni a ro/r3 by byla konstantni (nezévisla na
tkéni). To ovsem v praxi nemuze byt splnéno, zejména v pripadech, kdy je narusena
hematoencefalicka bariéra. Tento problém existuje apriori pro vSechny tkdné mimo
mozek. Tento problém by bylo mozné prekonat pouzitim kontrastni latky s dosta-

tecnou velikostni molekuly takové, aby pres cévni sténu nepronikala. Pro humanni

48



studie jsou tyto latky oznacované jako BPCA (z angl. blood pool contrast-agents
[65]). Poptévka po téchto kontrastnich latkach je zfejmé mald. Za zminku stoji latka
Vasovist pro MR angiografii a zelezité kontrastni latky na bazi oxidu zeleza [66, 67].
Korekci extravazace je mozné prakticky eliminovat pouze s vyuzitim farmakokine-

tického modelovani v kombinaci s komplexnéjsim mérenim perfuzometrickych dat

[6, 68, 69] (viz dale).

1.2.4 Shrnuti

Zékladnim problémem kvantifikace DCE perfuzometrie je fakt, ze hodnota relaxivity
ro (15) je zavisla na typu tkéné, zatimco v pripadé DCE lze povazovat relaxivitu
prakticky za konstantni. V DSC jeji variabilita zptsobuje problémy pti absolutni
kvantifikaci. Ze zminénych perfuznich parametri je patrné, Ze pti pouziti jedno-
duchého jednokompartmentového nebo plug flow modelu je mozno odhadnout jen
zékladni parametry F,, v,, T, a BAT. Navic je nutné vzdy uvazovat o nevalidnosti
modelu zpusobené bud fyziologicky nebo plynouci z predpokladu, ze obrazy jsou

vahovany ¢isté Ty (nebo Ty).
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1.3 Kombinace technik DSC-MRI a DCE-MRI

Zminéné perfuzni techniky DCE a DSC zacaly byt pouzivany zhruba ve stejné dobé,
ale jejich vyvoj probihal spiSe paralelné bez toho, aniz by byly velké snahy o jejich
kombinaci [69]. Tento vyvoj je dan pfedevsim tim, ze farmakokinetické modely od-
hadovaly zcela rozdilné parametry a z hlediska kvality dat nebylo mozné pouzivat
komplikovanéjsi modely s potencidlem pro provazanost téchto technik.

Snahy o kombinaci DCE a DSC lze rozdélit podle riiznych pohledi do nékolika
kategorii. Z hlediska ¢asového usporadani méreni perfuzometrickych dat vahovanych
Ty a Ty (neboTy) na sekvenéni a simultanni. Z hlediska poctu podanych boli kon-
trastni latky je délime na jednobolové a vicebolové. Navic muzeme délit pristupy
podle toho, zda jsou (v ptipadé vicero aplikaci kontrastni latky) pouzity kontrastni
latky stejného typu, nebo jsou odlisné. Protoze ne vSechny zminéné varianty by byly
navzajem kompatibilni, je zde jejich vycet a popis omezen pouze na ty, které maji
ze svého usporadani néjakou vyhodu a byly publikované. Vsechny zde zminéné vari-
anty jsou z hlediska dekonvoluce sekvenc¢ni, i kdyz nékteré techniky DSC vyuzivaji
v odhadech vybrané veli¢iny ziskané z DCE.

Je tfeba jesté uvést, ze uvedené metody, které vyuzivaji riznych kombinaci pro
dosazeni validnéjsich parametrii mohou byt pfinosné pouze v ptipadé, kdy ziskdme
kvalitni signal z DCE i DSC metod. To znamend, ze v ptripadé T; perfuze bude

dochazet k extravazaci kontrastni latky (tj. predevsim v nadorovych tkanich).

1.3.1 Sekvencni méreni DCE a DSC se dvéma aplikacemi stejné

kontrastni latky

Zakladni kombinace DCE a DSC vychazi z ¢lanku [5]. Jedna se o vySetfovaci protokol
(viz Obr. 1.22), ktery vyuziva sekvenéniho méreni DCE-MRI a DSC-MRI ¢asové po
sobé, pricemz pro kazdou z technik byla podédna nizkomolekuldrni kontrastni latka
stejného typu na bazi gadolinia v davkach - 24 mL Gd-DTPA pro T perfuzi a dvojita
davka, 48 mL, pro snimani DSC. Jedna se o nejcastéjsi pristup kombinace DCE a
DSC. Toto usporadani je vyhodné predevsim z hlediska toho, ze prvni aplikace
kontrastni latky castecné saturuje extravaskularni extracelularni prostor, ¢imz do
jisté miry eliminuje vliv extravazace kontrastni latky prii nésledném snimani DSC-
MRI. Jednokompartmentovy model pro DSC parametry je tak mozné povazovat za
validnéjsi v porovnani s pripadem, kdyby bylo DSC naméreno bez predchozi aplikace
gadoliniové kontrastni latky.

Metodika byla testovana in-vivo pro vysSetfeni prostaty tj. na tkani bez hema-

toencefalické bariéry. DSC-MRI bylo pouzito pro uréeni pritoku C'BF a objemu
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krve C BV, DCE s pouzitim Toftsova modelu pro urceni parametrti intersticialniho

prostoru (transportnich konstant K" k., a objemu v,).

DCE-MRI, T, = 125, DSC-MRI, T, = 2s,
akvizice 7min:30s akvizice 1 min:40s

12mL 24 mL
Gd-DTPA Gd-DTPA

Obr. 1.22: Schéma akvizice perfuzné vahovanych dat dle [5] pro sekvenéni akvizici
DCE-MRI a DSC-MRI.

1.3.2 Sekvencni méreni DCE a DSC se dvéma riznymi kontrast-
nimi latkami

Dalsi studie sledujici vyvoj nddoru - gliomu na zvitecich (mysich) modelech byla
publikovdna v roce 2009 [70]. V tomto piipadé bylo pouzito dvou typu kontrast-
nich latek - nizkomolekularni Gd-DTPA (Magnevist) pro DCE a také intravasku-
larni kontrastni latka typu SPIO (Superparamagnetic iron oxide) pro DSC-MRI.
V tomto pripadé byl proveden korektni prevod jasovych obrazii na obrazy repre-
zentujici koncentraci kontrastni latky. Dalsi vyhodu je mozno vidét v pouziti SPIO
(Feridex) kontrastni latky, kterd velikosti molekuly o praméru 150 pm brani ex-
travazaci pti prvnim prichodu bolu. Pro odhady tkanovych parametri je v tomto
pripadé validni pouziti jednokompartmentového modelu. Nevyhodou této metodiky
je jejl neprenositelnost na humanni studie kvili chybéjicimu schvéleni obdobnych
kontrastnich latek pro humanni ucely. Studie hledajici vliv kombinace antiangio-
genni a protinadorové léchby latkami Cediranib a SC6889 na gliom implantovany v
mysich mozcich 1ze nalézt v ¢lanku [71]. Tato in vivo studie vyuzivala stejného meé-
fictho schématu a kontrastnich latek jako v pivodnim ¢lanku [70]. Clanki na toto

téma neni v literature mnoho, prakticky se jedné jen o tyto dva ¢lanky [70, 71].

1.3.3 Simultanni méreni DCE a DSC s jednim bolem kontrastni
latky

Vétsina odbornych clanku [69, 72, 73, 74, 75], které se zaméruji na soucasnou akvizici
Ty a T, vahovanych obrazu Tesi pomoci simultanni akvizice odstranéni problému
soucasné pusobicich vliva T3 a T5.

V pripadé DCE se jednd o negativni vliv parazitnitho vahovani 75 (nebo T3)
casem, které je z divodu pouziti nenulového echo ¢asu TE vice ¢i méné ovlivnéno.

Resenim této situace by bylo nastaveni nulového echo ¢asu, kterého vsak nelze realné
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dosahnout. To je ddno predevsim hardwarovym omezenim, které neumoznuje spustit
akvizici signalu ihned po excitaci. Tomuto hypotetickému casu se lze tedy pouze
priblizit napf. pouzitim UTE (ultrashort echo time) a ZTE (zero echo time) [76,
77] sekvenci. V piipadé pouziti kartézského snimani (napt. metodou FLASH) lze
dosdahnout minimalniho echo ¢asu ptiblizné 1 ms.

Korekce, ktera miuze byt provedena na zakladé simultanniho méreni vychéazi z
metod méfeni dynamickych obrazi v nékolika (minimélné dvou) ruznych echo ¢a-
sech. Rovnice, ktera udava vztah mezi signalovou intenzitou v zavislosti na echo
case SI(TFE) pro takto nasnimanou sérii obrazti ma monoexponencialni charakter s

¢asovou konstantou T35 (v piipadé spin echo sekvenci je konstantou 75)
SI(TE) = SIppyexp FE/T3 (1.36)

kde SIrgg je hypoteticka signalova intenzita, ktera by byla namétrena pri akvizi¢nim
echo case TE = 0 ms. Aproximaci mérenych dat timto modelem miizeme pro kazdy
voxel a casovy vzorek obrazové sekvence odhadnout parametry Slrgg a T3, kde je
signal bez vlivu susceptibilniho vahovani reprezentovan pravé parametrem Slrgy.
DSC signél je na druhou stranu zkreslen vahovanim signélu 77. Princip korekce
je stejny s postupem uvedenym pro DCE, avsak s tim rozdilem, ze v tomto pripadé
je pouzit z modelu (1.36) parametr Ty, ktery je v tomto pripadé kvantitativni a

udava relaxacni ¢as v milisekundéach.

1.3.4 Vyuziti simultanni akvizice DCE a DSC pro odhad novych

parametria tkané

Jesté o krok dal ve smyslu kombinace metod DCE-MRI a DSC-MRI je animalni
studie pro analyzu podkozné implantovanych huménnich kolorektélnich nadort [15].
Jsou zde popsany predevsim komplikace, které plynou z DSC kvantifikace s diirazem
na vliv extravazace kontrastni latky. Prezentovana metodika nabizi feseni modelo-

vani DSC signalu tzv. korekei susceptibilniho gradientu pomoci rovnice
AR5 (t) = ryrcror(t) + p3 lep(t) — ce(t)] (1.37)

kde pridany korekéni ¢len |c,(t) — c.(t)| reprezentuje vliv extravazace kontrastni
latky pomoci ¢asového prubéhu koncentracniho gradientu mezi vaskularnim a in-
tersticialnim prostorem. Jednotlivé prubehy c,(t) a c.(t) jsou do rovnice dosazeny
na zakladé vysledktt DCE analyzy pomoci modelu, ktery umoznuje odhadnout tyto
prubéhy (vSechny modely zahrnujici vaskularni fazi vyvoje koncentrace kontrastni
latky, zde 2CXM). Korekéni koeficient relaxivity pj s rozmérem 1/mM-s skéluje

gradientni koeficient. Relaxivita v ustdleném tzv. steady state rezimu (¢, = c.)
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Obr. 1.23: Schéma vyhodnoceni perfuzni analyzy pri akvizici multi gradientniho echa
a aplikace kontrastni latky. Odhad parametru tzv. Gradient Correction Modelu pro

DSC-MRI parametry 735,,.. & "sgrg [6]-

je vyjadrena proménnou r3,, odklon od ustaleného stavu je pravé modelovan po-
moci parametru p3, pricemz p3 > 0 odpovida stavu, kdy dochazi ke zvyseni intra-
extracelularniho gradientu susceptibility a naopak, kdyz pi < 0 jedna se o stav
snizeni intra-extracelularniho gradientu susceptibility. Parametry r3, a p3 jsou ca-
sové invariantni a charakterizuji vaskularni usporadani tkané.

Obdobny model korekce gradientu susceptibility jako (1.37) je uveden v [6]. Tento
pristup (Gradient Correction Model, GCM) umoznuje odhadnout diky simultdnnimu
méteni (77 a T5) a pokrocilému modelovani kompletni mnozinu DCE-MRI tkéno-
vych parametri. Z DSC ¢ésti signalu je timto modelem mozné odhadnout v kazdém

voxelu dvé nové definované relaxivity. Model je popsan rovnici
Ry(n) = Rp(n) + 75y05c [cp(n) = ce(n)] + r5ppsce(n), (1.38)

kde clen |c,(n) — c.(n)| opét vyjadiuje koncentracni gradient mezi vaskuldrnim a
EES prostorem. Dva nové parametry - odhadované parametry modelu - jsou relaxi-
Vity 13,.sc @ Topps- Relaxivita v, .. reprezentuje susceptibilni gradient podél cévnich
stén, clen 75, vyjadiuje vliv aditivniho susceptibilniho gradientu podél bunéénych
stén za predpokladu, ze v intracelularnim prostoru je nulova koncentrace kontrastni
latky, coz je splnéno i pro nizkomolekularni latky napt. typu Gd-DTPA. Schéma
postupu vypoctu parametrii tohoto typu GCM modelu je na Obr. 1.23. Jde tedy o
standardni DCE analyzu nasledovanou analyzou DSC, ktera vyuziva vysledkit DCE
analyzy pro zpresnéni modelovani DSC signalu. Vysledkem je odhad dalsich dvou

e ° * *
perfuznich parametrt r5,,.. a 75ppg-
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2 Cile dizertacni prace

7, rozboru teoretické ¢asti pro perfuzni zobrazovani pomérné jasné plynou hlavni
nedostatky soucasného stavu vyvoje metod DCE a DSC. Jejich pomérné kompliko-
vand akvizice (dlouhé kontinualni snimani, podéni kontrastni latky), pozadavky na
nehybnost pacienta, komplexnost zpracovani, chybovost a netrividlni interpretova-
telnost vedou k tomu, ze duvéra v tyto metody mezi 1ékafi neni prilis vysoka a jsou
brany spise s rezervou. Vyhodnoceni v praxi probiha vétsinou jednoduchou formou -
vypoctem ploch pod krivkou, srovnavanim oblasti tumoru se zdravou kontralateralni
stranou mozku, mapami typu Time to peak (TTP), smérnici maximalniho ndbéhu
kontrastni latky do tkané (tzv. ,initial slope*) atd.

Prestoze tyto metody byly objeveny zhruba ve stejné dobé, béhem svého vyvoje
se jejich zdokonalovani jakoby odvijelo paralelné a nezavisle na sobé. V odborné
literature se objevilo jen nékolik ¢lanki kombinujicich DCE a DSC. Jedna se o
nékolik ¢lanku, kde se DCE data pouzivaji ke korekci DSC dat [72, 73, 75, 78],
pripadné o ¢lanky, kde jsou DCE a DSC data zpracovana zvlast a poskytuji mapy
perfuznich parametri, které se vzdjemné dopliuji, napi. K" s C BF apod. a jsou
tedy z kvantitativniho hlediska nesrovnatelné.

Cilem této dizertacni prace je zcela jiny pristup ke kombinaci DCE a DSC -
simultanni DCE-DSC analyza za tc¢elem dosazeni vétsi spolehlivosti, nez kdyby byly
metody DCE a DSC pouzity samostatneé.

Kdyby se v DCE pouzily pokroé¢ilé farmakokinetické modely (popisujici vasku-
larn{ i parenchymélni fézi distribuce kontrastni latky - napt. ATH, nebo 2CXM),
bylo by mozné pomoci DCE odhadnout perfuzni parametry, z nichz nékteré jsou
identické s perfuznimi parametry odhadovanymi pomoci DSC (tzv. intravaskularni
parametry: F),, v,, T.). Bylo by tak teoreticky mozné formulovat tlohu simultanniho
odhadu perfuznich parametrii z DCE a DSC dat. V této tloze by se pro kazdou
oblast zédjmu prokladaly farmakokinetickymi modely dvé kiivky (DCE a DSC) s
tim, ze nékteré odhadované perfuzni parametry se vyskytuji ve farmakokinetickych
modelech obou kifivek. Slo by tedy o simultdnni prokladini DCE a DSC kiivek
provazanymi farmakokinetickymi modely.

Cilem dizertac¢ni prace je tedy obecné zvyseni presnosti DCE a DSC perfuzni
analyzy pomoci jejich kombinace a simultanniho zpracovani. Diléi cile byly stanoveny
takto

1. Porovnani pokrocilych farmakokinetickych modelii pro DCE-MRI za tcéelem

volby vhodnych kandidatii pro simultanni DCE-DSC metodu.

2. Navrh metody akvizice DCE a DSC realizovatelné na dostupnych klinickych

MRI skenerech umoznujici pozdéjsi simultanni zpracovani DCE-DSC za tce-

lem akvizice vhodnych klinickych dat pro vyhodnocovani navrhované metodo-

o4



logie.

3. Porovnani samostatné pouzitych metod DSC a DCE (implementace s pokrodi-
lymi modely) za ti¢elem zjisténi, nakolik si intravaskularni perfuzni parametry
odhadnuté obéma metodami odpovidaji.

4. Navrh metody simultanni DCE-DSC perfuzni analyzy, porovnani farmakoki-
netickych model.

5. Vyhodnoceni metody simultdnni DCE-DSC perfuzni analyzy na simulovanych
a redlnych MRI datech.
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3 Prakticka c¢ast

Tato c¢ast prace zahrnuje konkrétni kroky, které vedly ke splnéni cilii dizertace uve-
denych v kapitole 2. Zahrnuje stézejni ¢asti a vysledky publikované na evropskych
a celosvétovych konferencich ESMRMB a ISMRM a v neposledni tadé ¢lanek v

¢asopise s nenulovym IF (Measurement Science Review).

3.1 Porovnani pokrocilych farmakokinetickych modelii
pro DCE-MRI za acelem volby vhodnych kandi-
datd pro simultanni DCE-DSC metodu

Jak bylo rozebrano v teoretické ¢asti préace, je k dispozici nékolik rizné definovanych
modell popisujicich kinetiku kontrastni latky ve tkani. Vzhledem k tomu, zZe prace
sméruje k vyuziti kombinace DCE a DSC, u které je vyuzito tkanovych parametrt
a odhadnutych prubéht koncentrace kontrastni latky pomoci DCE-MRI modeli, je
velmi vhodné ovérit jejich numerické vlastnosti tj. chybovost odhadi v zavislosti na
urovni sumu a také proveditelnost (odhadovani potfebnych parametrii) soucasného
zpracovani DCE a DSC.

Protoze analyticky GCM model dle Sourbrona [6] vyuziva pro DSC analyzu infor-
maci o koncentracich kontrastni latky v jednotlivych tkanovych prostorech (vasku-
larnim a EES), je v prvni fadé nutné brat do ivahy modely, které umoznuji celkovou
koncentraci cros(n) separovat na koncentrace ve vaskularnim kompartmentu c,(n) a

EES kompartmentu c.(n). Symbol n reprezentuje index ¢asové diskrétniho signalu.

3.1.1 Perfuzometrie DCE-MRI temporomandibularnich kloubii
TMJ

Nésledujici studie neuvazuje Toftsovy modely tj. TK a ETK, protoze neumoznuji
oddélit pribéhy c,(n) a c.(n) na zdkladé podlozené celkové koncentrace cror(n).
Srovnani pokrocilych modelid 2CXM, ATH, DCATH a GCTT bylo provedeno pri
humanni DCE-MRI studii, ktera byla zaméfena na moznost vyhodnoceni perfuzome-
trie temporomandibuldrniho kloubu (TMJ) u déti [7]. Tato préce byla publikovina
na celosvétové MR konferenci ISMRM-ESMRMB 2017 [7]. Cilem studie bylo mimo
jiné zjistit, zda je mozné pouziti komplikovanéjsich modeli pro TMJ problematiku
a vyuzit DCE pro detekci onemocnéni. Viibec poprvé byla v problematice TMJ za
pomoci DCE-MRI pouzita akvizice s vysokym ¢asovym rozliSenim Ty (T ~ 3.9s).
Do té doby byly publikovany na tuto problematiku pouze dva ¢lanky [79, 80], které
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se pri vyhodnoceni spoléhaly na casové rozliSeni dynamické sekvence T, priblizné
30s.

Akvizice byla provedena pomoci pulsni sekvence FLASH 3D s parametry TR =
4ms, TE = 1ms a FA = 9°. Velikost obrazové matice byla nastavena na 160 x 160 x
16 voxeli a v sekvenci bylo 60 c¢asosbérnych objemii s Ty ~ 3.9s. Jako kontrastni
médium byla pouzita nizkomolekularni gadoliniova latka Dotarem (Gd-DOTA).

Protoze u téchto dat nebyly nasnimany prekontrastni obrazové sekvence pro

odhad My a T}y, nasnimané dynamicka data byla konvertovana pomoci vztahu

SI(x,n) — SI(x,0)
SI(x,0) ’

RE(x,n) = (3.1)
kde RE(x,n) definuje, kolikrat se zvysi jas (RE z angl. Relative Enhancement) v
obraze za piitomnosti kontrastni latky v porovnani s nativni jasovou urovni [81].
Proménna SI(x,n) reprezentuje obrazovou hodnotu (SI z angl. Signal Intensity)
v poloze pozi¢niho vektoru x ¢asovou sekvenci v n-tém obraze sekvence obrazi.
Clen SI(x,0) popisuje signdlovou tiroven pred piichodem kontrastni latky. V tomto
pripadé byla tato hodnota vypoctena jako prumérna hodnota z nékolika nativnich
snimk pred prichodem bolu kontrastni latky. Prvni ¢asovy bod vétsinou uvazovan
nebyl, protoze vykazoval znamky neustalené magnetizace tj. nebyla v rezimu steady
state.

Pro analyzu bylo vyuzito individualné mérené AIF pro kazdého pacienta, ktera
byla polo-automatickym algoritmem vybrana z mozkové tepny ve Willisové okruhu.
Protoze se jednalo o 3D akvizici, nebyly arteridlni oblasti postizeny inflow artefakty.
Nelze vsak vyloucit zkresleni AIF artefaktem cCastecného objemu (partial volume)
nebo vlivem 73 vahovani.

Vzhledem k miniaturni strukture TMJ kloubu a rozliSeni nasnimanych obrazt
byla tkanova data zpracovavana od pocatku jako primeérné signaly z manualné seg-
mentované oblasti (tj. v rovnici (3.1) nevystupoval vektor x). Tato segmentace byla
provedena za zakladé konsensu mezi tfemi radiology a byla zakreslovana obecnym
polygonem vzdy na 5. nativnim snimku v dynamické sekvenci. Zakreslovani bylo pro-
vedeno na interpolovanych obrazech, kviili diskrétni reprezentaci originalnich obrazi
vsak bylo tfeba rozhodnout, které voxely zahrnout do analyzy a které vyradit z in-
tegralu definujici primérny signal. Nejjistéjsi volbou bylo zahrnout voxely, které lezi
kompletné uvniti nakreslené masky, tj. nejsou protinany hranici polygonu definuji-
ciho oblast zajmu. Ukazka segmentace levého a pravého kloubu je na Obr. 3.1.

Dekonvoluce tkanovych signalti byly provedeny pro vsechny zminéné modely.
Vsechny modely aproximovaly signdly s miniméalnim residuem (Obr. 3.2 a Obr. 3.3).
Byly odhadnuty primérni parametry (napt. pro ATH F,,, E, v., T,) a byly vypocitany
sekundérni perfuzni parametry (opét pro ATH se jednalo o vy, kep, K7 a PS).
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Obr. 3.1: Ukazka vyznacenych finalnich voxelii pro vypocet primérného signalu z

levého (¢ervend) a pravého (modrd) TMJ kloubu na zdkladé manudlni segmentace.

cas [min]

Obr. 3.2: Ukazka aproximace signalu z levého kloubu (graf vlevo) a pravého kloubu
TMJ (vpravo) pomoci ¢tyr farmakokinetickych modeli. Zobrazena data jsou ze sku-

piny zdravych pacientu [7].

¢as [min]

Obr. 3.3: Ukazka aproximace signélu z levého kloubu (graf vlevo) a pravého kloubu
TMJ (vpravo) pomoci ¢tyr farmakokinetickych modeli. Zobrazend data jsou ze sku-

piny ,affected group* pacientt.
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Pacientské data byla rozdélena do dvou skupin - zdravi (healthy group, 7 paci-
entl) a skupina s ndlezem (affected group, 4 pacienti). Hypotéza studie spocivala
v tom, Ze za normalnich okolnosti vykazuji levy i pravy TMJ stejnou farmakokine-
tiku. V pripadé jednostranného postizeni dojde napt. k vyssimu prokrveni z divodu
vzniku zanétu. Jak je uvedeno vyse, bylo nutné se spolehnout pouze na trivialni kon-
verzi jasovych obrazi na relativni zménu signalové intenzity. Ta ovSem neuvazuje
nelinearni chovani vlivu kontrastni latky na modulaci obrazu pri vyssich koncentra-
cich kontrastni latky. Z toho divodu bylo na misto srovnavani absolutnich hodnot
perfuznich parametri mezi jednotlivymi pacienty ptrikroc¢eno k vyhodnoceni relativ-
nich rozdilu (RD) parametri mezi levym a pravym TMJ kloubem
7L — T

RD = = =~
(ZEL—FZ‘R)/Q

100, (3.2)

kde 77, je odhadnuta hodnota perfuzniho parametru v oblasti levého TMJ kloubu a
ZTr je odhadnuta hodnota perfuzniho parametru pravého TMJ.

Tyto rozdily byly vypocteny pro kazdého pacienta a pro kazdy perfuzni para-
metr. Byly zkonstruovany krabicové grafy distribuce RD (pro kazdou odhadovanou
veli¢inu a zaroven pro kazdou skupinu pacienti1). Systematicky vétsi rozdily perfuz-
nich parametrti mezi pravym a levym kloubem vykazovala skupina ,affected group*
v porovnéni s kontrolni/zdravou skupinou déti. Nejvétsich rozdila RD bylo dosazeno
u parametri F, a PS, proto byly tyto dvé veli¢iny pouzity dohromady (slouc¢enim
mnozin RD parametri F, a P.S) jako podklad pro tvorbu jednoho krabicového grafu
pro kazdého pacienta (viz Obr. 3.4). Medidny téchto grafi byly podrobeny nepara-
metrickému Mann-Whitney statistickému poradovému testu na rozdilnost mediant
a dale toho, zda je median RD vétsi pro ,affected“ skupinu v porovnani se zdravou
skupinou. Vypoctené hodnoty statistiky byly pri p-hodnoté p < 0,05 povazovany za
signifikantni viz Tab. 3.1.

Tab. 3.1: Tabulka p-hodnot pro rtizné DCE modely a RD pro kombinaci parametrii
F, a PS. Vsechny testy byly statisticky vyznamné na hladiné vyznamnosti 5 % [7].

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

Na zékladé téchto vysledki lze tici, Zze navrzeny postup této metodiky DCE
lze pouzit v klinické praxi i pro takto malé struktury jakymi jsou klouby TMJ. Pri
pohledu na grafy v Obr. 3.4 lze Tici, ze skupina s onemocnénim vykazuje vétsi rozptyl
odhadi RD a vyssi hodnotu medianit RD v porovnani s kontrolni skupinou, coz
muze byt zpusobeno napt. lokalnim zvySenim pritoku v problémové oblasti vlivem

zanétu. 7 hlediska robustnosti pouzitych modela lze konstatovat dle Tab. 3.1, zZe
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Obr. 3.4: Krabicové grafy rozdilii perfuznich parametri mezi levym a pravym klou-
bem TMJ pro dvé ruzné pacientské skupiny a rizné farmakokinetické modely [7].

Grafy jsou generovany na zakladé podlozenych RD parametri F, a PS.

vsechny modely by bylo mozné na zakladé vysledné p-hodnoty pouzit pro potvrzeni
rozdil v perfuznich parametrech.

Celkové lze Tici, ze z hlediska vyhodnoceni p-hodnot by mél byt preferovan GCTT
model a zaroven by nemél byt uprednostnovan model 2CXM, protoze jeho p-hodnota
byla nejvetsi. To je mozné vysvétlit jeho biexponencialnim charakterem, ktery je sice
vice fyziologicky (predevsim ve srovnani s ATH), avsak z hlediska dekonvolu¢nich
odhadu je tento neostry prechod mezi vaskuldrni a parechnymalni fazi dusledkem
horsi vérohodnosti [82].

Je vsak také treba vzit do uvahy i dalsi faktory ovliviiujici volbu modelu. I presto,
ze v porovnani s 2CXM modelem by dosahly ostatni modely z tohoto hlediska
signifikantnosti i pii o Tad nizsi p-hodnoté, mize byt toto parazitné vyvolano chybou
odhadu RD hodnoty plynouci ne z rozdilnosti perfuznich odhadu, ale naptiklad
nestabilitou (chybovosti) samotného dekonvoluéniho procesu.

V soucasné dobé probihd priprava manuskriptu na perfuzometrii TMJ kloubt
pomoci DCE, kde bude analyza a vyhodnoceni vyrazné rozsirena. Tato prace bude
podéna do casopisu s [F>0. Jako dalsi krok v analyze téchto dat byl publikovan
abstrakt na konferenci ISMRM 2019 [39], ktery se zabyvéa vlivem obrazové regis-
trace na kvalitu aproximace pomoci GCTT modelu. Zahrnuti kompenzace pohybii
v obrazech umozni zahrnout do statistickych souborti vice dat, které momentalné

kvili pohybovym artefaktiim nemohou byt brany v tvahu.
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3.1.2 Testovani modelti 2CXM a ATH in vivo pomoci dvou typti
kontrastnich latek

Dalsi studie [82, 83], tykajici se vybéru pokrocilého DCE-MRI modelu byla prove-
dena na animdalnich modelech - laboratornich mysich kmene BALB/c se subkutdnné
implantovanymi bunkami CT26, které zptisobuji rtist kolorektéalniho tumoru v misté
aplikace. Ucelem studie bylo ukézat, ktery ze dvou nejvice pouzivanych pokroéilych
xistuje zadny konsensus a v podstaté kazda vyzkumna skupina ma svij preferovany
matematicky model. Kromé studie porovnavajici modely pomoci simulovanych dat
[84] existuje i prace publikovand na zdkladé analyzy preklinickych dat za pouziti
slepé dekonvoluce [46].

Pro dalsi srovnavani modeli bylo zvoleno porovnani perfuznich parametri za
pouziti dvou kontrastnich latek - nizkomolekuldrni (0,9 kDa) Magnevist (Bayer He-
althCare, Némecko) a vysokomolekuldrni (200kDa) GadoSpin P (Miltenyi Biotec,
Némecko). Hypotéza vyhodnoceni studie byla zaloZena na predpokladu, ze pokud se
pouziji sekvencéné za sebou dvé aplikace kontrastni latky (s odstupem mezi aplika-
cemi 30 min.) s riznou molekuldrni hmotnosti, mizeme porovnat vysledné tkénové
parametry pro tyto dva typy bolli kontrastni latky. Je mozné ocekavat, ze parametry,
které se vztahuji k vaskularnimu prostoru budou nezavislé na typu kontrastni latky
- tj. parametry F, a v, zatimco odhadnutd hodnota parametru P.S by se méla snizit
pri pouziti latky GadoSpin P v porovnéni s latkou Magnevist, protoze prostupnost
molekul s vyssi molekuldrni hmotnosti by méla byt nizsi.

Laboratorni mysi byly méreny na preklinickém systému Bruker BioSpin 9.4T
(Bruker Biospin MRI, Némecko). Akvizice obrazu byla provedena sekvenéné podle
schématu Obr. 3.5. Pro dynamické sekvence s aplikaci kontrastni latky do ocasni
zily byla pouzita pulsni sekvence FLASH 2D v rezimu steady state a nastavenim
TR = 14ms, TE = 2,5ms a FFA = 25°. Obrazova matice méla 128 x 98 voxelu
o tloustce 1 mm. Bylo naméfeno 800 ¢asovych snimkl s ¢asovym rozlisenim 7 =
1,05s. Pro prekontrastni sekvenci bylo pouzito stejné nastaveni, avsak s vyuzitim
techniky Multi-TR a nastavenim TR cast 14, 30, 50, 100, 250 a 500 ms, pro tyto
méreni bylo nasnimano vzdy 15 ¢asovych snimki.

Konverze signalu byla provedena dle postupu ve ¢lanku [41]. Arteridlni vstupni
funkce byla odhadnuta postupem multikanalové slepé dekonvoluce pro preklinicka
data [85]. Nésledna neslepa dekonvoluce pro ziskani map perfuznich parametri byla
provedena dle postupi uvedenych ve ¢lancich [16, 23]. Byly implementovany dvé
verze slepé a neslepé dekonvoluce, jedna s modelem 2CXM a druha s modelem
ATH.

Analyza perfuzometrickych dat ze ¢tyf mysi byla provedena pomoci korelac¢nich
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Obr. 3.5: Schéma méreni experimentu na mysich s pouzitim kontrastni latky Ga-

doSpin P a Magnevist.

diagrami, byl proveden odhad korela¢nich a regresnich koeficienti pro jednotliva

zvirata. Vysledky této analyzy jsou uvedeny v Tab. 3.2.

Tab. 3.2: Vysledna tabulka korelacnich a regresnich koeficientdi pro parametry £,

v, a PS. Vysledky jsou uvedeny v podobé stfedni hodnoty a smérodatné odchylky.

parametr\model ATH 2CXM

Korelac¢ni koef. F}, | 0,64 +0,27 | 0,54 +0,23
Korelac¢ni koef. v, | 0,72+0,16 | 0,49 + 0,32
Korelac¢ni koef. PS | 0,75 4+0,12 | 0,25 £ 0,17
Regresni koef. F), 1,20£0,35 | 1,15 £ 0,16
Regresni koef. v, 0,98+ 0,27 | 0,43 & 0,30
Regresni koef. PS | 0,43 +0,21 | 0,57 + 0,22

Vysledkem studie je fakt, ze v pripadé analyzy CT26 tumori vykazoval mo-
del ATH vétsi konzistenci vysledkil, coz znamend, Ze optimalizacni proces je zde
oproti 2CXM modelu 1épe podminény a odpovida vice teoretickym predpokladtm.
Korela¢ni koeficienty byly systematicky vyssi pro model ATH a regresni koeficient
vykazoval priblizné jednotkovou smeérnici linedrni regrese pro F, a v,, zatimco v
pripadé PS byl koeficient zhruba poloviéni. Nizsi hodnota regresniho koeficientu
poukazuje v obou pripadech na vliv velikosti molekuly kontrastni latky na hodnotu
PS. Model ATH se v této studii jevi opét jako vhodnéjsi v porovnani s 2CXM.

3.2 Navrh metody akvizice DCE a DSC realizovatelné
na dostupnych klinickych MRI skenerech, ovéreni
validity nestandardni DCE

Tato sekce se zabyva navrhem metody akvizice DCE a DSC, které by byla realizo-

vatelnd na klinickych skenerech, které nemaji dostupné z hlediska hardwaru, nebo

62



[ Multi-F' A, nebo -T'R }{ DCE-MRI 1. segment }»} - DCE-MRI 2. segment }
PO e
Aplikace kontrastni latky

Obr. 3.6: Schématické znazornéni dvousegmentového méreni DCE-MRI s kontrastni
latkou (i-DCE). Segment vlevo zndzortiuje nativni akvizici pro urceni map kp (tj.
konverzi na koncentraci). Zelené bloky predstavuji samotné DCE méfeni. Béhem
akvizice 2.segmentu DCE neni aplikovana kontrastni latka. Blok oznaceny ¢arkované
muze byt pouzit pro akvizici jiného typu - napt. pro DSC, nebo obrazy s vysokym

prostorovym rozlisenim.

softwarového vybaveni pulsni sekvence umoznujici mérit simultanné DCE-DSC. Na-
vrzené meérici schéma umoznilo namérit klinickd data onkologickych pacientt za
ucelem vyhodnoceni shodnosti poskytovanych tkanovych parametri pro zjisténi re-
alizovatelnosti budouci kombinace DCE a DSC metod. Vyhodnoceni takovych (DCE
a DSC) dat je uvedeno pozdéji. Tato ¢ast se vénuje casové prerusené akvizici DCE z
pohledu zachovani klinické pouzitelnosti, v textu také oznacovana jako ,Interleaved
DCE*, ve zkratce i-DCE. Tato metodika je srovnana s klasickou (kontinudlni) akvi-
zici DCE. Vysledky tohoto neklasického pristupu k DCE analyze byly publikovany
na celoevropské MR konferenci ESMRMB 2013 [86] a konferenci Trendy v BMI [87].

Pro validni vyhodnoceni DCE dat je zapotiebi, aby byla akvizice ¢asové primeé-
rené dlouhd resp. tak dlouhd, aby poskytla informace o pomalych déjich, které se
ve vySetfované tkdni odehravaji (extravazace a vylouceni kontrastni latky z oblasti
zéjmu). Z toho duvodu je v literatuie doporucovano méreni od nékolika minut do cca
10 minut [27]. Tato celkova doba, pokud navic vezmeme v ivahu akvizici pulsnich
sekvenci pro prevod dynamické sekvence obrazu na koncentraci, se blizi priblizné
dvaceti minutdam, nékdy i vice. Takto dlouhd doba je avSak vétsinou neslucitelna
s celkovou/maximélni dobou vysetfeni pacienta, protoze je vzdy kladen diraz na
to, aby bylo méreni co nejkratsi, coz zvysuje pacientsky komfort. Z toho davodu
bylo navrzeno schéma méreni (viz Obr. 3.6), které se sklada ze dvou kratsich seg-
mentt DCE, mezi kterymi je mozné mérit jiné pulsni sekvence a zaroven poskytnout
dostatek informaci o rychlych a pomalych déjich.

Akvizice dat pro ovéreni validity DCE dvousegmentového i-DCE snimani dle
schématu Obr. 3.6 byla provedena na Masarykové onkologickém tustavu v Brné
(MOU Brno). Geometrie méfeni byla nastavena tak, aby byla pokryta celd oblast
mozku. Data byla snimana pulsni sekvenci FLASH 3D s nastavenim TR = 3,50 ms
a TE = 0,97ms. Obrazova matice méla rozmér 128 x 64 x 20. Méreni kazdé pre-
kontrastni sekvence v rezimu Multi-FA pro sklapéci uhly FFA = [5, 10, 20, 27°] trvalo

I min:16s (20 casovych snimku pii Ty = 3,8s). Nasledovala dynamicka sekvence s
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kontrastni latkou, pro kterou byl pouzit sklapéci tihel 20° a bylo nasnimano 120 dy-
namickych objemti v délce trvani 7min:26s. Konverze jasovych dat na koncentraci
kontrastni latky probéhla dle ¢lanku [41].

Dekonvoluce s pouzitim modelu ATH byla vypocitana nékolikrat, pricemz pro
rizné varianty byl uvazovan rizny pocet zmétenych casovych vzorki. Jinymi slovy
byly zménou kriteridlni funkce simulovany rtzné varianty i-DCE sniméani (rozdéleni
akvizice na dva ¢asové prerusené useky) vcetné klasického pristupu (zde oznaceno
jako kontinualni DCE zkracené kont. DCE), kdy jsou do vypoctu zahrnuty vsechny
zméFené vzorky. Uprava dekonvoluce zde spocivé pouze ve zméné vztahu pro vy-
pocet SSD chyby. Jednotlivé i-DCE varianty jsou oznaceny koédem X + Y, kde X
udava pocet vzorku, které byly uvazovany v 1. segmentu i-DCE a Y definuje pocet

uvazovanych vzorki od konce v postkontrastni fazi tj. v 2. segmentu., tedy

SSD(p) = Z_: [CRO[(R) - EROI(n,p)]2 + Z [CRO](TL) — EROI(n,p)]2 . (33)
n=0 n=N-Y+1

Sledovani vlivu samotné i-DCE akvizice na takovych datech ma vyhodu v tom, ze
méame k dispozici plné vzorkovana data (zde oznaceno jako kontinuélni varianta) se
kterym muiizeme nové akvizi¢ni schéma porovnat. Jako arterialni vstupni funkce byl
pouzit signdl z oblasti Willisova okruhu. Tento signal byl pted dekonvoluci aproxi-
movan Parkerovym modelem. Prolozeni zmérené AIF je mozné provést i na signélu,
ktery se sklada z vice casové nespojitych segmentii. Tento krok - zajisténi analytic-
kého vyjadieni AIF signalu - je pro i-DCE velmi dilezity, protoze bez kontinualniho
ATF signalu by dekonvoluce i-DCE nebyla mozna.

Pro ukézku metodiky byl zvolen jeden Tez z 3D matice, ktery obsahoval rozsahlou
nadorovou tkan (presnéji se jednalo o recidivu mozkového nddoru - glioblastomu),

obrysy nadorové tkané viz Obr. 3.11.

(a) kont. DCE (b) i-DCE 20420 (¢) i-DCE 20+00.

Obr. 3.7: F, [mL/min/mL].

Vysledky analyzy jsou graficky zobrazeny pro ¢tyfi perfuzni parametry: F), (mapy
jsou na Obr. 3.7), v, (Obr. 3.8), v, (Obr. 3.9) a PS (Obr. 3.10). Z této vizualizace po-

rovnani metod na zakladé parametrickych obrazii je mozno konstatovat, ze vSechny
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(a) kont. DCE (b) i-DCE 20+20 (¢) i-DCE 20+00.

Obr. 3.8: v, [mL/mL].

(a) kont. DCE (b) i-DCE 20420 (c) i-DCE 20+00.

Obr. 3.9: v, [mL/mL].

(a) kont. DCE (b) i-DCE 20+20 (¢) i-DCE 20+00.

Obr. 3.10: PS [mL/min/mL].

mapy pusobi konzistentné a z hlediska Sumu v parametrickych obrazech vychazi nej-
lépe klasickd metoda DCE v porovnani s jakymkoliv zasahem do kriteridlni funkce
SSD resp. snizovani mnozstvi informace v této funkci. U navrzené metody je v pti-
padé v, a PS patrnd vétsi mira Sumu, zatimco mapy Fj, a v, pusobi identicky v
porovnani se standardnim DCE. Z hlediska absolutnich hodnot v nadorové oblasti
muzeme pozorovat mirné odlisnosti - podhodnoceni i-DCE v porovnani s konvenéni.
DCE pro F},, nadhodnoceni v,, PS a shodu v ptipadé v..

Kromé tohoto vizualniho porovnani byla manualné nakreslena maska tumoru. Ta

byla upravena na zakladé parametru k.,, kde ztistala logickd 1 na pozicich voxeli,
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které spliovaly podminku k., > 0,15min~1. Tato podminka zptsobi odfiltrovani
oblasti, které jsou nekrotické nebo neodpovidaji modelu. Ruéné zakresleny polygon

véetné vysledné segmentacni masky je zobrazen na Obr. 3.11.

Obr. 3.11: Vybrany fez z 3D obrazové matice. Primérny snimek vytvoreny z DCE
sekvence s ¢ervené oznacenou oblasti zajmu - glioblastomem (vlevo). Segmentacni
maska (vpravo) vytvorend na zakladé ruéné oznacené oblasti, zde jsou ponechané

voxely, které splituji podminku k., > 0,15 min .

Korela¢ni diagramy pro zminéné parametry byly aproximovany polynomem 1.
radu s vnucenym prichodem pirimky v pocéatku souradnic. Smérnice primek repre-
zentuji absolutni shodu dané metody a konzistentnost vypoctu v porovnani s refe-
ren¢nim plnym vzorkovanim DCE. Déle byly urceny absolutni chyby Az = |z — x|,
kde ¥ je hodnota parametru urc¢end na zakladé metody 20+20, nebo 204-00 a x je re-
feren¢ni hodnota parametru uréenéd plnym vzorkovanim DCE. Korela¢ni koeficienty
varianty 20420 byly vyssi pro vSechny zminované perfuzni parametry v porovnani s
metodou 204-00. Linearni aproximace diagramt vykazovala opét ve vSech zminénych
parametrech hodnoty smérnice blizsi hodnoté 1.

7 vyslednych parametrickych map perfuznich parametri a analyzy pomoci kore-
la¢nich diagrami na oblasti zahrnujici nddorovou tkan lze vycist nékolik poznatk.
Predevsim nebyl prakticky pozorovan rozdil mezi testovanymi metodami DCE, i-
DCE 20+20 a i-DCE 20+00 v ptipadé F, (Obr. 3.12) a v, (Obr. 3.12). Zdtvodnit
lze tento jev tim, Ze prvni segment byl nastaven tak, aby pokryval dobu cca 1min
a 30s. Vzhledem k faktu, ze se jedna o intravaskuldrni parametry a toho, zZe pa-
rametr oddélujici v modelu ATH pravé fazi vaskularni a parenchymalni dosahuje
realné hodnot maximalné 30 sekund, je zfejmé, ze je tato faze dobfe odhadnutelné
i z takto kratkého méreni.

Pomérné nizké korela¢ni koeficienty pro F, a v, souvisi pravdépodobné spiSe s
obecné nizsi spolehlivosti pravé téchto odhadi v DCE-MRI obecné. Protoze se od-

haduji prevazné z pocatecni faze rychlého naristu DCE signalu, je jejich odhad limi-
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Obr. 3.12: Korela¢ni diagramy parametru F},. Porovnani konvencéni DCE s i-DCE
20420 (vlevo), porovnani konvenéni DCE s i-DCE 20+00 (uprostied) a krabicové
grafy Az (vpravo). Zelend piimka v korelacnich diagramech znazornuje smérnici 1 a
modra definuje linedrni aproximaci na zakladé redlné odhadnutych hodnot. Smérnice

b a korelacni koeficient R jsou uvedeny cerveneé.
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Obr. 3.13: Korela¢ni diagramy parametru v,. Porovnani konvencni DCE s i-DCE
20420 (vlevo), porovnani konvenéni DCE s i-DCE 20+00 (uprostied) a krabicové
grafy Az (vpravo). Zelend primka v korela¢nich diagramech znazornuje smérnici 1 a
modra definuje linedrni aproximaci na zakladé redlné odhadnutych hodnot. Smérnice

b a korelacni koeficient R jsou uvedeny cerveneé.
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Obr. 3.14: Korelacni diagramy parametru v.. Porovnani konven¢éni DCE s i-DCE
20420 (vlevo), porovnani konvenéni DCE s i-DCE 20+00 (uprostied) a krabicové

grafy Az (vpravo). Zelend primka v korela¢nich diagramech znazornuje smérnici 1 a

modra definuje linedrni aproximaci na zakladé redlné odhadnutych hodnot. Smérnice

b a korelacni koeficient R jsou uvedeny Cervené.
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Obr. 3.15: Korela¢ni diagramy parametru PS. Porovnani konvencéni DCE s i-DCE
20420 (vlevo), porovnani konvenéni DCE s i-DCE 20400 (uprostied) a krabicové

grafy Az (vpravo). Zelend piimka v korelacnich diagramech znazornuje smérnici 1 a

modra definuje linedrni aproximaci na zakladé redlné odhadnutych hodnot. Smérnice

b a korelacni koeficient R jsou uvedeny cerveneé.
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tovan zde pomérné nizkym casovym rozlisSenim. Naopak napr. odhady v, (Obr. 3.14)
vedou v DCE-MRI obvykle k lepsi presnosti [16, 42].

Podobna tvaha plati i pro parenchymaélni parametry, které jsou tim padem za-
chyceny pomérné dobre (pokud budeme uvazovat maximalni 7, 0,5 minuty, zbyva
jesté minimalné minuta pro méfeni extravaskuldarni faze). To je mozZné pozorovat pre-
devsim na v, mapach a diagramech. Presto, pokud priddme do méreni dalsi segment
dat, jsou odhady extravaskularnich parametri (v, a PS (Obr. 3.15)) blizsi hodno-
tam z referenéniho kontinudlniho sniméni a navic jsou mirné vylepseny i odhady
parametri intravaskularniho prostoru. Divodem je dodani informace o pomalych
farmakokinetickych déjich do dekonvolu¢niho procesu. Celkové ma optimalizacni al-
goritmus vice podlozenych dat, na zakladé kterych odhad provadime.

Uvedeny experiment byl zaméren na analyzu efektu zkraceni DCE-MRI akvi-
zice. Ukéazal jednoznacné vyhodnost pridani druhého segmentu (zde varianta i-DCE
20+20) oproti jednosegmentové varianté (204-0). P¥idéni jednoho segmentu méteni
zvysilo presnosti odhadi (parenchymadlnich) parametria PS a v.. Pro (vaskuldrni)
parametry £, a v, nemélo pridani druhého segmentu vyrazny vliv. Hlavni vyhoda
i-DCE tkvi ve vyuzitelnosti tohoto sniméni pro dlouhé vysettovaci protokoly, kde

nezbyva mnoho Casu pro ¢asové naro¢nou (napi. desetiminutovou) akvizici.
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3.3 Porovnavani perfuznich parametrii odhadnutych
metodami DCE-MRI a DSC-MRI

Dalsi krok ve snaze o vyuziti informace z obou zminénych komplementarnich me-
tod je porovnani perfuznich parametri, které jsou vyznamové a rozmérove stejné
a zaroven jsou odhadnuté zvlast pomoci DCE a DSC. Pokud se podivame na jed-
nokompartmentové modely v DCE (umoziiujici odhad K k., a v.), zjistime,
ze s jednokompartmentovymi modely techniky DSC-MRI (umoznujici odhad CBF,
CBV a MTT) by bylo mozné provést maximélné srovnani parametru K *" a CBF,
avSak, jak jiz bylo zminéno v teoretické ¢asti prace, parametr K" je sice vaho-
vany krevnim pritokem, ale jeho nejednoznacnost toto ptimé srovnani znemoznuje,
protoze v sobé kombinuje parametry F), a £, které nelze Toftsovymi modely oddélit
od sebe.

Pokrocilé modely modelujici vaskuldrni fazi pro DCE-MRI umoznuji odhady F,
v, a Te. Po zapocitani hematokritu krve jsou k dispozici také hodnoty pritoku a
objemu krve tj. F}, a vy, které jsou identické s C BF a C' BV parametry odhadovanymi
metodou DSC-MRI.

Tento srovnavaci experiment byl proveden v ramci klinické studie realizované pri-
marné pro segmentaci a diagnostiku priméarnich mozkovych nadori. Byla namérena
perfuzometrickd data DCE-MRI a DSC-MRI. Nasnimani obrazi probéhlo v ndmi
navrzeném casové efektivnim usporddani. Tato metodika spoc¢iva v naméreni dvou
¢asové prerusenych kratkych tseki DCE-MRI (2x1min:20s, s ¢asovym rozliSenim
Ts cca 4 sekundy), pficemz pii méfeni prvniho segmentu byla podédna kontrastni
latka (5mL). Mezi tyto dva DCE segmenty byla navic vlozena akvizice DSC, pfi
které byla aplikovana druhd davka kontrastni latky (oproti DCE dvojndsobna tj.
10 mL). Tomuto schématu bylo nutné prizptsobit dekonvoluéni ¢ast zpracovani dat.
Pro testovani validity zpracovani DCE dat byla zpracovana i studie na umélych
datech. Nasledné byla zde navrzenymi modifikovanymi metodami analyzovana uve-
dena klinickda DCE a DSC data a byly porovnany odhady perfuznich parametri
odhadnutych zvlast pomoci DCE a DSC.

3.3.1 Simulovana/uméla data

Validace casové efektivniho snimani DCE-MRI byla provedena na zakladé Monte-
Carlo simulace, ve které byla tato metodika srovnana se standardnim (kontinualnim,
tj. snimanych bez preruseni) snimanim DCE. Protoze 3D DCE akvizice klinickych
dat vyzadovala pokryti velkého objemu hlavy na tikor ¢asového rozliseni (4s), byl

rovnéz studovan vliv nizsiho ¢asového rozliseni DCE sekvence obrazii v porovnani s
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daty se ctyrikrat vyssim casovym rozlisSenim. Studie zahrnovala ¢tyfi varianty meé-
feni:

e Spojité méreni DCE s casovym rozlisenim T, = 3,94 s,

e spojité méreni DCE s ¢asovym rozlisenim T = 0,995,

o casové efektivni DCE s ¢asovym rozlisenim T = 0,995,

o casové efektivni DCE s casovym rozlisenim T = 3,94 s.

Pro ucely simulace bylo vyuzito tfi raznych tkani s perfuznimi parametry z

literatury viz Tab. 3.3. Rezidudlni funkce jsou zobrazeny na Obr. 3.16. Arteridlni

Tab. 3.3: Tabulka perfuznich parametri pro tkédné, které byly pouzité pro Monte-
Carlo studii

Tkan/Parametr | F, [mL/min/mL] | £ [-] | v. [mL/mL] | T, [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
1073
3 = Prostata
Tumor prostaty
= = Gliblastom
E
=

¢as [min]

Obr. 3.16: Modelové ATH reziduélni funkce tkani pouzitych pro Monte-Carlo simu-
laci.

vstupni funkce pro tuto simulac¢ni studii byla zalozena na Parkerové analytickém
modelu dle ¢lanku [1]

2 2
A —(n—N;) aexp (—fn)

Co(n,r) = P ex + , 3.4
() ; TipV 2T P ( 203, ) l+exp(—s(n—r1)) (34)
ktery je sumou dvou Gaussovych krivek a sigmoidalni funkce vahované klesajici
exponencialni funkci. Parametry modelu (3.4) obsazené ve vektoru r jsou popsané v
Tab. 3.4. Dekompozici na jednotlivé pribéhy véetné findlni (zkombinované) funkce
lze vidét na Obr. 3.17. Vzhledem k tomu, Ze tento model je navrzen pro techniky s
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Obr. 3.17: Ukéazka Parkerovy AIF funkce vcetné jeji dekompozice na jednodussi

elementarni funkce.

jednou aplikaci kontrastni latky, bylo tfeba tento model modifikovat tak, aby co nej-
lépe popisoval situaci méreni DCE-DSC-DCE perfuze. Protoze bylo DSC méfeno s
dvojitou davkou kontrastni latky oproti DCE a v obou pripadech aplikace kontrastni
latky byl pouzit automaticky injektor, byl model vysledné AIF pro DCE navrzen

nasledovné jako soucet dvou casoveé vzajemné posunutych boli
Cp(n,r) = Cp (n,r) + DrCy (n — Ny, 1), (3.5)

kde parametr Dgr udava, kolikrat vétsi davka byla pouzita pro DSC v porovnani
s DCE. V tomto konkrétnim priipadé bylo Dy = 2. Posunuti druhého bolu bylo
nastaveno na zakladé redlnych dat na N, = 88. Vygenerovana modelova bezSumova
ATF dle (3.5) je zobrazena na Obr. 3.18. Generovanym kiivkam AIF i ROI byl pfi-
dan gaussovsky sum o smérodatné odchylce 0,,;sc podle vzorce pro definici poméru
signal /Sum

SNR = !

> Cror(n, [Fy, B, v, T.)). (3.6)

Onoise —1

Syntetické kiivky byly vygenerované pro poméry signil/Sum SNR € [5, 6, 7,
8, 9, 10, 15, 20, 25, 30, 35, 40, 50 a 60]. Pro kazdou troven a typ tkéané bylo
vygenerovano W = 500 realizaci aditivniho Sumu. Generovani probihalo s pouzitim
vysokého casového rozliseni Ty = 0,99 s, kiivky simulujici nizké ¢asové rozliseni byly
poté podvzorkovany faktorem 4. Tkanové signaly simulujici dvousegmentové DCE
byly navic modifikovany vynechanim ¢asti signdlu mezi ,,mérenymi“ DCE segmenty.
Krivky AIF byly generovany unikatni vzdy pro jiny typ tkané a jinou droven Sumu
(tj. pro jeden typ tkané, jeden konkrétni SN R a pro vsech 500 realizaci byla pouzita
jedna AIF kiivka) a v piipadé i-DCE z nich rovnéz byly vynechany tseky vzorki.
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Tab. 3.4: Popis parametru analytického modelu podle Parkera [1]

Parametr | Vychozi hodnota | Jednotka Popis parametru
Avp; Agp 0,089; 0,330 mmol-min | amplituda Gaussovy kiivky
Tp; Top 0,171; 0,365 min stted Gaussovy krivky
Olip; O2p 0,0563; 0,132 min sitka Gaussovy krivky
« 1,050 mmol amplituda exponencidly
6] 0,1685 min~! | ¢asova konstanta exponencialy
s 38,078 min ! Sftka sigmoidy
T 0,483 min casova pozice sigmoidy
10 | b
'%'
o sl i
J

¢as [min]

Obr. 3.18: Syntetickd AIF dle (3.5) s Ty = 1s, Dr = 2 a N, = 88 pouzitd pro
generovani syntetickych tkarovych pribéhu [8].

Zpracovani dat dvousegmentové akvizice DCE bylo realizovano stejné, jak bylo
popséano v predchozi kapitole, upravou kriteridlni funkce (funkce vzhledem ke které
se optimalizuje model) - zapocitani pouze zvolenych vzorku. Pro kazdy SNR byla
odhadnuta AIF ze syntetické zasuméné kiivky AIF (pfipadné podvzorkované a s
vynechanim ¢asti signalu mezi DCE segmenty) prolozenim signdlu modelem AIF
(3.5). Dekonvoluce byla pak vypocitdna s pouzitim modelu ATH, pticemz kriteri-
alni funkce definovand jako suma rozdili ¢tvercii mezi modelem a daty byla opét
vyhodnocena bud na délce celého signalu, nebo na zminénych dvou segmentech v
zavislosti na metodé.

Velkou vyhodou simulaci je znalost spravné hodnoty tzv. ,ground truth®. Diky
tomu lze vyhodnotit redlnou chybovost. Pro tuto studii byla zvolena metoda vy-
hodnoceni na zadkladé medianu relativni chyby v zavislosti na SN R a dale srovnani
absolutnich hodnot parametri pomoci krabicovych grafti se soucasnym vyznacenim

spravné /referen¢éni hodnoty specidlné pro tkan glioblastomu.
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Relativni chyba ¢, byla vypocitana pro vsechny odhady podle vztahu

@ (w) —af

5, 100, (3.7)

T

kde Z(w) je odhadnuty perfuzni parametr pro urcitou realizaci Sumu w a z je ,,ground
truth“ hodnota, ktera byla pouzita pri generovani tkanového signalu.

V grafech na Obr. 3.19 jsou znédzornény mediany relativnich chyb pro rtzné vari-
anty DCE, porovnany jsou chyby v pfipadé zahrnuti vSech primarnich (F,, £, v., T,
a BAT) perfuznich parametru Obr. 3.19a a intravaskuldrnich parametra Obr. 3.19b.
Pro detailnéjsi ndhled jsou vytvoreny i krabicové grafy zobrazujici absolutni hod-
noty odhadu intravaskularnich (F,, v,, T, a BAT) parametri pro tkan glioblastomu

Obr. 3.20, protoze klinicka studie byla zamérena pravé na mozkové nadory (viz dale).
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(a) Vysledky simulace pro vSechny volné (b) Vysledky pro intravaskuldrni para-
parametry ATH modelu metry [8]

Obr. 3.19: Grafy medianti srovnavajici relativni chyby odhadi parametri v zavislosti
na poméru SNR a pouzité metodé DCE. V grafu vlevo byly pri uréeni medianit
uvazovany vsechny t¥i tkdné a vSechny volné (primérni) parametry modelu ATH
tj. F,, B, ve, T, a BAT. Graf vpravo byl vytvoren na zakladé intravaskuldrnich
parametri tj. F,, v,, T, a BAT.

Navrzend modifikace DCE ve formé chybéjictho segmentu byla porovnana se
standardnim DCE na umélych datech. Simulace ukazala, ze chybéjici tisek dat vede
k mirnému zhorseni presnosti, ale, coz je velmi diilezité, nevede k zadné systematické
chybé. Nizké casové rozliseni ma podobny efekt na presnost odhadu a navic dochazi
v tomto pripadeé i k systematické chybé pro parametry vy, a T... Systematicka chyba se
neprojevila v pripadé toku krve Fy, je tedy mozno tict, Ze je tento parametr nejméné
citlivy na zménu resp. zhorseni ¢asového (temporédlniho) rozliseni T dynamickych
DCE-MRI sekvenci. Jak se dalo ocekéavat, snizeni ¢asového rozliseni spolu s chybéji-

cim segmentem dat vede k dalsimu zhorseni odhadii. Oba tyto faktory limituji novou
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Obr. 3.20: Krabicové grafy absolutniho hodnot intravaskularnich perfuznich para-
metra pro tkan glioblastomu. Grafy jsou vytvorené na zakladé poméru SN R = 10,
ktery odpovidd poméru signal /Sum v redlnych datech. Zelené je vyznacena referencni
ground truth hodnota. Pismeny jsou oznaceny jednotlivé varianty DCE: A - ¢asové
efektivni DCE s T, = 3,94s, B - casové efektivni DCE s Ty, = 0,99s, C - spojité
méreni DCE s Ty = 3,94s a D - spojité méreni DCE s T = 0,99 [8].

navrhovanou metodu i-DCE, kterd kvili tomu vykazovala median relativni chyby
cca 30 %, coZ je nejvice v porovnani s ostatnimi metodami zahrnutymi v simulacéni
studii, které byly pod hranici 20 %.
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3.3.2 Kilinicka data

Studie vytvorend v rdmci projektu GA CR P102/12/1104 (Studium metabolizmu
a lokalizace primarniho mozkového tumoru MR zobrazovacimi technikami) zabyva-
jici se touto problematikou zahrnovala méreni rtiznych typt pulsnich sekvenci pro
segmentaci primarnich tumort v mozku: kromé DCE-MRI a DSC-MRI akvizi¢nich
pulsnich sekvenci také pulsni sekvence s vysokym prostorovym rozlisenim (7;-, Ts-
vahovené), difusné vdhované obrazy (DWI) a také zobrazeni metodou pro potlaceni
vody (Fluid-attenuated inversion recovery (FLAIR)).

Vysetrovaci protokol byl pro pacienta velmi ¢asové naroc¢ny, proto nebylo mozné
namérit DCE sekvence dostatecné dlouhého trvani. Prostor byl pro naméteni Multi-
FA obrazt pro zjisténi parametrickych map My a p, méreni kratkého segmentu pro
DCE s davkou 5mL kontrastni latky Gadobutrol (Gadovist, Bayer Pharma AG,
Berlin, Germany), néasledovaly pulsni sekvence s vysokym rozliSenim. Déle byla po-
dobné jako ve clanku [5] namérena DSC-MRI akvizice s dvojitou davkou kontrastni
latky tj. 10 mL. Nakonec byl naméren jesté jeden segment DCE-MRI, v tomto pri-
padé vSak bez podéani dalsiho bolu kontrastni davky. Tato série 20 ¢asovych snimki
slouzi k zachyceni pomalejsi/pozdni, nékdy oznacované jako parenchymalni faze vy-
voje koncentrace kontrastni latky ve tkani. Schéma tohoto tzv. ¢asové efektivniho
DCE-MRI protokolu lze vidét na Obr. 3.21 vpravo.

Nastaveni pulsni sekvence pro DCE-MRI bylo nastaveno tak, aby bylo dosazeno
pokryti celé mozkové oblasti. K tomu byla vyuzita akvizice typu FLASH 3D s matici
64 x 64 x 20 voxeli, TR = 3,83ms, TE = 1,80ms, FFA = 30° a ¢asovym rozliSenim
T, = 3,94s. Pro prekontrastni méreni byl sklapéci iihel postupné nastaven na 10, 20
a 30°. Pro kazdou DCE-MRI sekvenci véetné nativnich sekvenci pro odhad Ty bylo
naméreno 20 casovych snimki. Sekvence DSC-MRI byla métena sekvenci PRESTO
(PRinciples of Echo Shifting using a Train of Observations), ktera umoziuje nastavit
za pomoci pridavnych gradientnich pulst echo cas delsi, nez je repeti¢ni ¢as. To
je vyhodné predevsim pro posileni 75 vahovani pii zachovani vysokého casového
rozliseni na hodnoté 1,19s. TR bylo nastaveno na 15,43 ms, ¢as T'Ey na 22,64 ms a

FA = 9° Efektivni echo ¢as je mozné dopocitat podle vztahu
TE =TEy+nTR, (3.8)

kde ng udava o kolik TR intervalii je zpozdéna akvizice aktualniho gradientniho
echa. V tomto pripadé bylo n, = 1, tedy TE = 38,07ms. Akvizi¢ni matice méla
rozmér matice 64 x 64 x 30 voxelt pti akvizici 60 casovych snimkii.

Namétené obrazy byly pomoci metody Multi-FA prevedeny na hodnoty AR;.
V arteridlnich oblastech Willisova okruhu byl manudlné vybran AIF voxel. Vzhle-
dem k tomu, ze pro DCE-MRI dekonvoluci bylo zapottebi spojitého signalu AIF pro
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Obr. 3.21: Schéma méreni pomoci navrzeného protokolu pro sniméani ¢asové efek-
tivntho dvou segmentového DCE-MRI spolecné s DSC-MRI (vpravo - Int. akv.).
Pro srovnani je uvedeno schéma, které by muselo byt pouzito pro ziskani validnich
dat pro DCE-MRI. Simultdnni DCE-MRI a DSC-MRI akvizice (vlevo) a sekvenc¢ni
pristup dle [5] (uprostied) [8].

aproximaci tkanovych signéli, byl individudlné naméreny AIF signal prolozen modi-
fikovanym Parkerovym modelem dle rovnice (3.5). Parametr byl dle poméru déavek
kontrastni latky Dr = 2 a posunuti druhého bolu bylo uréeno pomoci ¢asovych
DICOM metadat a dale na zakladé realnych prubéht DSC AIF pro kazdého kon-
krétniho pacienta. Aproximace modelem (3.5) byla realizovana pomoci nelinedrniho
optimalizac¢niho algoritmu. Vysledek tohoto aproximacniho kroku - AIF model - je
zobrazen na Obr. 3.22. Tento modelovy signal AIF byl dale pouzit pro dekonvoluci
DCE-MRI pomoci ATH modelu (implementovano jako DCATH model se zafixova-
nym rozptylem 7., aby byla kriterialni funkce dekonvoluce v parametru 7, spojita
[16]), pri které byly opét vyhodnoceny pouze dva mérené DCE-MRI segmenty. Pri-
klad méfenych dat v nadoru aproximovanych ATH modelem je na Obr. 3.23.

DSC obrazova data mérena PRESTO pulsni sekvenci byla konvertovana pomoci
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Obr. 3.22: Namétené segmenty DCE-MRI aproximované modifikovanym Parkero-
vym modelem (3.5), ktery slouzi jako AIF pro neslepou DCE-MRI dekonvoluci [8].
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Obr. 3.23: Piiklad métenych pacientskych dat aproximovanych ATH modelem
(vlevo). Ukazka konkrétni H funkce této tkanové kiivky (vpravo) [8].

vztahu (1.28) z jasovych hodnot na obrazy vyjadiujici zménu transversalni relaxacéni
rychlosti ARj5. Pro nalezeni AIF signalu bylo v tomto pfipadé pouzito upraveného
poloautomatického algoritmu pro vyhledani arteridlnich voxeli [88]. Pro potlaceni
vlivu PVA artefaktu byly vsechny pacientské AIF prolozeny Gamma variate funk-
cemi (GVF), které prokladaji prvni prichod kontrastni latky (ukdzka aproximace
je na Obr. 3.24). Nésledné byly vypocitany plochy pod kiivkami GVF. Nejvetsi
hodnota plochy GVF z této skupiny pacienti byla pomérové porovnana s ostatnimi
GVF a nakonec byly signalim AIF tmérné tomuto poméru upraveny plochy pod
kiivkou tak, aby se rovnaly maximalni plose. Pro konverzi AIF z A R} na koncentraci
byla pouZité relaxivita r3},;» = 7,6 mM~1s™!. Tkanové signily byly pied odhadem
perfuznich parametri prevedeny na koncentraci koeficientem relaxivity pro tkan
Tiror = 44,0mM~!s™! [89]. T kdyZ uvedené relaxivity byly zjisténé pro kontrastnf

latku Magnevist, je predpokladano, ze pomér téchto relaxivit je stejny i pro latku
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Obr. 3.24: Ukazka méreného signalu DSC AIF a aproximace prvniho pruchodu po-
moci GVF modelu [8].

Dekonvoluce je provedena na zakladé rovnice (1.4) pomoci ndmi navrzeného
modelu rezidudlni funkce H. Jedna se o model zalozeny na ATH. V tomto pripadé
doslo k modifikaci modelu zaloZené na potlaceni extravazaéni (parenchymalni) féze
nastavenim fixace parametrii v, a E. Tyto parametry maji pevné nastavené nulové
hodnoty a zaroven jsou vytazeny z dekonvoluéniho algoritmu tj. nejsou hledanymi
proménnymi. Funkce H takového ATH modelu je potom obdélnikova funkce.

V nasem pripadé byl model ATH formulovan stejné jako v DCE analyze jako
DCATH model se zafixovanym rozptylem hodnot T, (viz Obr. 3.25), aby byla krite-
ridlni funkce dekonvoluce spojita. Modely rezidualni funkce tkané DCE a DSC ana-
Iyzy jsou tak kompatibilni. Pfiklad dekonvoluce DSC-MRI je zobrazen na Obr. 3.26.

Pro ziskani map perfuznich parametri bylo zapotrebi provést dekonvoluci tka-
nové kiivky a AIF signalu pro kazdy obrazovy voxel. Mapy sekundarnich parametru
byly vypocitany z map primarnich parametri na zakladé matematickych vztahi
mezi parametry.

Porovnani perfuznich map bylo provedeno vizudlné (subjektivné) a kvantitativné
pomoci korelac¢nich grafi. Vzhledem k tomu, Ze geometrie a nastaveni pozice sni-
mani byly pro DCE a DSC mirné odlisné, jsou pro grafické srovnani vybrany pozi¢né
mentaci primarniho tumoru. Trojrozmérné segmentacni masky byly vytvoreny na
zakladé obrazli s vysokym rozliSenim. Nésledné byly tyto detailni masky prevzor-
kovany diky informacim udavajicim pozi¢éni informace na perfuzometrické DCE a
DSC sekvence s nizkym prostorovym rozlisSenim. Ukazka jednoho fezu segmentacni
masky je na Obr. 3.27. Srovnani absolutnich map intravaskularnich perfuznich pa-

rametri (F}, v, a T¢.) tj. odhadnutelnych obéma metodami je na Obr. 3.28. Hodnoty
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Obr. 3.25: Modelova funkce pro DSC-MRI zalozena na H funkci ATH modelu for-
mulovanym pomoci DCATH se zafixovanym rozptylem T,. V grafu je zobrazen vliv
zmény parametru 7, (vlevo) od 0,50 min (modra) do 0,75 min (¢ervend), pocet kroku

je 16. Vliv zmény F, od 0,1 (modrd) do 0,3mL/min/mL (¢ervend) je zobrazen

vpravo.
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Obr. 3.26: Priklad mérenych pacientskych dat aproximovanych ATH modelem upra-
venym pro DSC-MRI omezenim v, a E na nulovou hodnotu (vlevo). Ukazka H

prubéhu této tkdnové kiivky (vpravo) [8].

perfuznich parametri obéma technikami byly extrahovany a pro kazdého pacienta
ve studii a kazdy intravaskularni parametr byl vypocitan median, 25. a 75. percentil.
Na téchto podkladech byly zkonstruovany korelacni diagramy Obr. 3.29. Hodnoty
mediant byly v grafech rovnéz aproximovany polynomem 1. stupné. Této piimce byl
vnucen prichod bodem v pocéatku souradnic. Hodnoty korelacnich koeficientti byly
Rp, = 0,84, R,, = 0,55 a Ry, = 0,66, smérnice aproximujicich pfimek jsou vy¢isleny
pro kg, = 0,32, k,, = 0,14 a k7, = 0,87.

Odhadnuté hodnoty perfuznich parametrii byly ve shodé s hodnotami, které
uvadi literatura [19, 90, 91]. Absolutni shoda parametri mezi DCE a DSC na zakladé
smérnice regresni primky v korelac¢nich diagramech byla nejpatrnéjsi v pripadé T..

Parametry vy, a Fj, jsou zatizeny neznamym skalovacim faktorem, coz zpusobuje horsi
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Obr. 3.27: Pramérny jasovy obraz z dynamické sekvence s aplikaci kontrastni latky
pro DCE (vlevo) a DSC (vpravo) pro jednoho pacienta. Cervenou barvou jsou vyzna-
ceny segmentacni masky, které byly pouzity i pro vyhodnoceni korelac¢nich diagramii.

Prezentované obrazy jsou bilinearné interpolovany s faktorem zvétseni 2.

absolutni shodu.

Korela¢ni koeficienty mezi klinickymi daty reflektuji presnost metody, ktera byla
demonstrovana pomoci syntetickych dat pro pomér signal/sum zjistény na zakladé
realnych dat. Pomérné vysoka korelace byla pozorovana pro parametr Fj, ktery
nevykazuje v umélych datech systematickou chybu, nejnizsi korelacni koeficient (R)
vykazoval objem krve v, (v simulaci se projevil nejvétsi systematickou chybou).

Na podkladech ze simulac¢ni studie je nejvétsim zdrojem chyb nizké c¢asové roz-
liseni, které plyne predevsim z nutnosti nasnimani velkého pokryti oblasti zajmu
resp. 3D zakdédovani faze. Vyssiho ¢asového rozliseni by bylo mozné docilit napii-
klad vicefezovou (angl. ,multi slice“) 2D akvizici, avSak za cenu mensiho pokryti
se jedna v podstaté o signal vznikly 1D filtraci AIF signalu dolni propusti, kterou
je v tomto pripadé funkce H. Potieba vysokého casového rozliSeni je kladena pre-
devsim na AIF, resp. na jeji méreni. V pripadé zde prezentovanych dat byly jako
AIF signaly vyuzity mérené kiivky z realnych datasetu tj. s ¢asovym rozliSenim
Ts = 3,94s. Tento problém by bylo mozné tesit slepou dekonvoluci [23] na zakladé
nékolika podlozenych redlnych signdlt s tim, ze by algoritmus mohl z téchto caso-
vych vyvoju koncentrace kontrastni latky vytézit informaci o tvaru AIF, ktera byla
dlouhou vzorkovaci periodou T v méfenych AIF signalech ztracena [92].

Pro tuto studii na realnych datech byla jako prvni volba pouzita mérena DCE-MRI
AIF, protoze ma tato metodika minimalné z hlediska publikovanych vysledki vétsi

davéru (je vice akceptovand vyzkumnymi skupinami) v porovnani s analyzou zalo-
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(a) DCE F,

(d) DSC F, (e) DSC v, (f) DSC T,

Obr. 3.28: Srovnani perfuznich parametrii ptiblizné stejného fezu pro intravaskularni
parametry F, [mL/min/100mL], v, [mL/100mL] a T [s]. Mapy jsou vypocitané pro
oblasti definované segmentacni maskou na Obr. 3.27. Na hornim tadku jsou mapy
ziskané z DCE-MRI, dolni radek odpovida parametrim ziskanym pomoci techniky
DSC-MRI [8].

zenou na slepé dekonvoluci.

Dalsi moznosti jak prekonat problém nizkého c¢asového rozliseni je pouziti AIF
ziskané na zakladé populacniho priaméru, ktery byl naméren s vysokym casovym
rozlisSenim. Nebo je mozno pouzit analyticky model, ktery je mozné libovolné ¢asove
prevzorkovat [1]. Na druhé strané je problémem této metody fakt, ze populac¢né
ziskany prumeérny signal AIF nebere tim padem v tvahu individualitu kazdého pa-
cienta - kazdy pacient bude mit mirné jiny tvar AIF v zavislosti na tepové frekvenci,
srde¢nim vydeji, krevnim tlaku nebo vlivem rozdilné anatomie cévniho fecisté atd.

Dalsi nepresnost (v tomto pripadé DSC map perfuznich map) zptisobuje predpo-
klad pouzitych H modelt pro DSC-MRI, Ze nedochazi k zadné extravazaci molekul
kontrastni latky do EES prostoru béhem priichodu bolu tkani. Prestoze prvni bolus
aplikovany pro DCE-MRI ptisobi uréitou miru saturace EES prostoru kontrastni

latkou a omezuje tak extravazacni proces (koncentracni gradient), zcela tento fe-
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Obr. 3.29: Korelacni diagramy srovnavajici perfuzni parametry Fy, v, a T, na zé-
kladé segmentac¢nich masek. Cerné body vyznac¢uji hodnoty medidnti pifslusnych
parametrii. Cerné tsecky zobrazuji konfiden¢ni intervaly resp. 25. a 75. percentil.
Zelené primky jsou vysledkem aproximace bodu (medidnti) z DCE a DSC, smérnice
byly vycisleny nasledovné kp, = 0,32, k,, = 0,14 a ky, = 0,87. Korela¢ni koeficienty
dosahly hodnot Rp, = 0,84, R,, = 0,55 a Ry, = 0,66 [8].

nomén eliminovan neni. Dalsi variabilita, ktera znesnadnuje kvantifikaci je obecné
proménnd relaxivita rj, kterd je zavisla na vySetfované tkéni [61, 89], avsak v této
studii byly pouzity fixni hodnoty relaxivit. Tento problém lze fesit pouzitim modelu
korekce gradientu susceptibility, jak bude uvedeno v nésledujicich kapitoléch [6, 69].

Schéma meéreni i-DCE bylo navrzeno predevsim pro usporu/efektivnost akvizic-
niho ¢asu a to ve smyslu vyuziti jednoho, nebo i vicero casovych tisekt pro jiné
ucely (obrazy s vysokym rozliSenim, ASL, DSC apod.), nez jen DCE, protoze cel-
kova doba méreni DCE samotného zkracena neni, stale je nutno pocitat minimalné
s cca 10 minutovym mérenim. V porovnani se simultdnnim mérenim DCE-MRI a
DSC-MRI je v ptipadé této akvizice prostor pro ziskani kvalitnéjsich obrazi at uz
se to tyka temporalniho, prostorového rozliseni nebo navyseni poméru signal/Sum.
Toto je mozné provést diky tomu, ze neni tfeba tak dlouhy cas na akvizici nékoli-
kanasobnych ech (v pripadé viceechové akvizice), které prodluzuji v pulsni sekvenci
interval TR a v koneéném dusledku snizuji casové rozliseni 7. Za dalsi vyhodu
z hlediska prezentovaného schématu DCE-DSC-DCE lze povazovat aplikaci dvou
bolti, kde je v pripadé DSC potlacen efekt extravazace, avsak vicebolova technika je
samozrejmeé realizovatelnd i se zminénym viceechovym métrenim (simultdnnim DCE

a DSC méfenim).
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3.4 Volba modelu rezidualni funkce tkané pro kombi-
naci DCE-MRI a DSC-MRI

V predchozich kapitolach byla data DCE a DSC zpracovavana zvlast. Vysledky pred-
chozi kapitoly ukazuji, za jakych podminek mohou DCE a DSC metody poskytovat
stejné odhady Fy, v, a T.. Metody zpracovani DCE a DSC byly modifikovany tak,
aby vyuzivaly stejného farmakokinetického modelu a tim se ptiblizily k cili dizertac¢ni
prace - simultanniho zpracovani DCE-DSC.

V této casti dizertacni prace nasleduje dalsi krok smérem k simultdnnimu zpra-
covani DCE-DSC. Zpracovani DCE a DSC dat je zde propojeno pres Gradient
Correction Model (GCM), viz teoreticka ¢ast prace na str. 53. Podle originalnich
¢lanki o GCM [6, 69] byla DCE a DSC data zpracovana sekvencné (SEQ) podle na-
sledujiciho postupu. Nejdrive je provedena standardni analyza DCE dat. Z odhadnu-
tych perfuznich parametriu jsou nasledné odvozeny pribéhy koncentrace kontrastni
latky v intravaskularnim prostoru, c,(t), a v extravaskularnim extracelularnim pro-
storu, c.(t). Tyto pribéhy jsou pak dosazeny do GCM modelu, kterym se prokladaji
DSC data. Vysledkem tohoto kroku je pak odhad parametrt GCM modelu 73 .. a
T3 Eg, Popisujicich relaxivitu vaskularniho a EES prostoru. Pro pfipomenuti uvedme

jesté jednou rovnici GCM

R;(n) = R;O(n) + Tgvasc |Cp<n) - Ce(n)’ + T;EESCE(H)' (39)

Celkové schéma zpracovani je uvedeno na Obr. 1.23. V originalnich publikacich slo
tedy o metodu odhadu dalsich dvou perfuznich parametr.

Model GCM predpoklada pokrocilé modely H, které umoznuji modelovani pri-
béhi ¢,(t) a c.(t). V origindlnich ¢lancich popisujicich model GCM [6, 69] byla
pouzita H funkce modelu 2CXM. Z nasich simulaci (Kapitola 3.1) i analyz na re-
alnych datech (Kapitola. 3.4.2, [46]) plyne, Ze je tento model numericky nestabilni,
pripadné i méné realisticky nez napt. model ATH. Proto zde byl model GCM pouzit
i v kombinaci s dalsimi pokrocilymi H modely: ATH, DCATH a GCTT. V této c¢asti
prace jde tedy o rozsiteni originalniho postupu sekvencniho zpracovani DCE-DSC o
vhodnéjsi farmakokinetické modely a jejich porovnani.

V prvnim kroku bylo potfeba pro tyto modely ziskat analytické vyjadieni pri-
béhi ¢,(t) a c.(t). V ndsledném kroku byly tyto modely v kontextu sekvencniho
zpracovani DCE-DSC porovnany na simulovanych a dostupnych realnych datech.

V této fazi feseni problému propojeni DCE a DSC jsme pro evaluaci presli od
proklddané DCE-DSC-DCE akvizice k Multi-Gradient-Echo (MGE) akvizici, kterd
umoznuje simultdanni snimani DCE a DSC dat (Kap. 1.3.3). Pouziti MGE predsta-

vuje primocarejsi postup bez nutnosti vyporadani se s chybéjicim segmentem DCE
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akvizice. Navic jsme se oproti vysSe prezentované prokladané DCE-DSC-DCE akvi-
zici omezili jen na jeden bolus kontrastni latky a dale uz nepredpokladali nulovou
extravazaci v disledku druhého bolu kontrastni latky a s tim souvisejiciho nasyceni
extravaskularniho prostoru kontrastni latkou. Vynechani predpokladu nulové extra-
vazace (ktery vnasel do DSC analyzy neptesnost) zde bylo vyfeseno diky pouziti
GCM modelu. Aby bylo dosazeno dostatecného c¢asového rozliseni, omezili jsme se
na jednotezovou 2D akvizici. Pro klinické studie je ale omezeni na jeden fez zpravidla
neprijatelné, protoze je potieba snimat cely objem néadoru, nebo vétsi ¢ast subjektu.
Presli jsme tedy k testovani na 9,4T animélnim skeneru (na UPT AV CR). Zde byl
také dostatecny prostor pro nastaveni parametru akvizice a testovani na fantomech
a nasledné in vivo na zvitatech, konkrétné na laboratornich potkanech. Pfechod na

animalni MRI bylo spojeno se specifickym tvarem AIF, popsanym nize.

3.4.1 Simulovana data

Simula¢ni studie pro porovnani riznych H modelt v kontextu sekvencniho zpraco-
vani DCE-DSC s pouzitim GCM byla zalozena na tiech syntetickych tkanich defi-
novanych pomoci H parametrii. Jedna se o mnozinu tkani, které se lisi v parametru
E. K DCE parametrim F,, E, v., T, a BAT byly pridruzeny jesté parametry GCM
modelu, které byly nastaveny na zékladé origindlniho ¢lanku [6] na pevné hodnoty

pro vsechny tri tkané viz Tab. 3.5.

Tab. 3.5: Tabulka perfuznich parametrii pro tkané, které byly pouzité pro Monte-
Carlo studii

| Parametr/Tkan | Tkl | Tk2 | Tk3 |
F, [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
T, [s] 5 15 | 5
BAT [s] 10 | 10 | 10

e [L/mMs] | 11 | 11 | 11
rspps [1/mM-s] | 16 | 16 | 16

Data byla simulovana pro preklinické DCE-DSC, konkrétné pro zobrazovani
potkani. Tomu odpovida charakteristicky tvar AIF. Oproti klinickému DCE a DSC
je u malych zvirat mnohem rychlejsi dynamika kardiovaskularniho systému. Za-
timco u klinického DCE a DSC je v AIF znatelny druhy a casto i treti pruchod
bolu kontrastni latky, nejsou tyto nésledné pruchody v AIF malych hlodavea (mysi
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a potkant) za béznych okolnosti patrné, protoze k nim dochazi rychle po sobé a
prekryvaji se s prvnim prichodem bolu. Pribéh AIF lze tedy popsat jednodussim
modelem, navrzenym v ramci nasi skupiny [93, 94]. Z hlediska parametrizace AIF

se jedna o AIF zalozenou na sumé tii GV F funkei
3
carr,(t) = t’ Z age” T, (3.10)
g=1

kde g je index GV F' funkce, parametry «, 5 a 7 jsou tvarové parametry modelu.
Proménnd f3 je zde bez indexu g, protoZe je spoleénd/sdruzené pro vSechna g. Tento
model byl pouzit pro odhad AIF v preklinickém DCE-MRI pomoci slepé dekonvoluce
[94]. Autor této dizertace zde prispél provedenim evaluace metody na syntetickych
datech generovanych zaroven i pro studii uvedenou v této kapitole. Parametry AIF
pouzité pro zde generovana simulovana data byla ziskdna z DCE-MRI dat potkana
za pomoci vyse zminéné slepé dekonvoluce, pribéh AIF a jeho slozek je zobrazen v
Obr. 3.30).

1073
= carF,(t)
2 ---nl
n2
g L\ - Il3
2 n
o 1] |
0 J

0 2 4 6 8 10 12 14

¢as [min]

Obr. 3.30: Priubéh AIF funkce pouzité pro simula¢ni studii pro sekven¢ni kombinaci
metod DCE a DSC. Jedna se o sumu tii GV F funkci (Cernd). Jednotlivé GV F

funkce jsou zobrazeny barevné.

Tkénové kiivky DCE byly vygenerovany konvoluci pfislusné H kiivky (2CXM,
ATH, DCATH a GCTT) s bezsumovym AIF signdlem s T = 1s. Ukazka tkanovych
kiivek bez Sumu je na Obr. 3.31 (d-f). DSC ¢ast dat byla modelovdna na zakladé
ziskanych c¢,(t), c.(t) a dosazenych relaxivit (r},... a "3ppg) dle tabulky Tab. 3.5
do signalové rovnice (3.9). Na redlnych datech musime nejdiive odecist nativni Ry
hodnotu. V téchto syntetickych datech je pro zjednoduseni Ry* = 0.

Synteticka data byla nasledné zkreslena additivnim Gaussovskym Sumem s nu-
lovou stfedni hodnotou. Bylo pouzito Sest trovni SNR = [5, 10,20, 30,40a 50] -
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Obr. 3.31: Vizualizace uméle generovanych tkanovych DCE a DSC krivek. Tri ATH
H funkce tkani dle tabulky 3.5 (tj. Tkl, Tk2 a Tk3) jsou v grafech (a) az (b). DCE

kiivky zavislosti koncentrace kontrastni latky ve tkénich jsou vykresleny na (d) az

(f). Prubéhy koncentrace v jednotlivych kompartmentech, véetné koncentracniho

gradientu |c¢, — ¢.| jsou na tietim fadku tj. (g) az (i). Posledni rddek zobrazuje DSC

kiivky ziskané pomoci GCM modelu, resp. casovou zavislost AR3.

definovaného dle vztahu (3.6). Pro kazdy SN R bylo generovano 100 realizaci Sumu.

Uroveti SN R byla stejnd pro DCE a DSC ¢ast signali.

Dekonvoluce DCE dat byla provedena pomoci 2CXM, ATH (DCATH se zafi-
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xovanym rozptylem T.), DCATH a GCTT tkanovych H modeli. Z odhadnutych
perfuznich parametri byly pak pro jednotlivé funkce H vygenerovany pribéhy c,(t)
a c.(t), které byly nasledné dosazeny do GCM modelu, rovnice (3.9), a tento mo-
del byl pak fitovan na DSC kfivku za tcelem odhadu 73, .. a 7555, tj. postupem
sekvenciho zpracovani DCE-DSC. K dekonvoluci DCE dat a k aproximaci DSC
modelem GCM byl vyuzit nelinedrni optimalizacni algoritmus (funkce Ilsgnonlin z
prosttedi MATLAB Optimization Toolbox, The MathWorks Inc., Natick, Massa-
chusetts, U.S.A.).

Odhadnuté perfuzni parametry byly porovnany s referené¢nimi hodnotami a vy-
pocitany jejich relativni chyby (3.7). Pro jednotlivé tkané byly tyto relativni chyby
vyhodnoceny na zakladé mediant, 25. a 75. percentili. Vysledky simulac¢ni studie je
mozné vidét separatné pro kazdy parametr modelu na Obr. 3.32.

Pro vétsi zobecnéni vysledkt byly vyhodnoceny celkové relativni chyby na za-
kladé podlozenych vSech odhadovanych parametra v zavislosti na SN R. Chybovost
byla vyhodnocena typickymi parametry tj. stfedni chybou, medianem, 25. a 75.
percentilem pro kazdy SN R (Obr. 3.33).

7 uvedené simulac¢ni studie jasné vyplyva, ze nejlepsich vysledki dosahuje kon-
zistentné model ATH (Obr. 3.33, Obr. 3.32). Porovnani ostatnich H modela je slo-
na jednotlivych perfuznich parametrech a jejich hodnoceni by se lisilo podle toho,
jakou vahu bychom priradili diilezitosti jednotlivym perfuznim parametrim. Pokud
bychom véhovali dilezitost uvedenych perfuznich parametra stejné (Obr. 3.32), vy-
chazeji tyto modely (2CXM, DCATH, GCTT) srovnatelné.

Tato simulac¢ni studie vyhodnocuje vhodnost modelu, ktera v sobé zahrnuje nu-
merickou stabilitu (odolnost viéi uvaznuti optimalizace v lokdlnim optimu, pripadné
pomalé konvergenci) a dobrou podminénost (v pripadé spatné podminénosti by riz-
nym kombinacim perfuznich parametri odpovidaly podobné kiivky, jejichz rozdily
by v dusledku Sumu mohly byt nepozorovatelné) optimalizaéniho procesu prokla-
dani DCE a DSC kiivek modely. Studie nezahrnuje vyhodnoceni vhodnosti modelu

z hlediska toho, jak realny model pro danou tkan je.
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Obr. 3.32: Vizualizace mediani RE chyb odhadt perfuznich parametrt DCE H
modeli a DSC-MRI GCM modelu zvlast pro jednotlivé perfuzni parametry.

89



14

&k =s¢= 2CXM median
\ =3¢ ATH median
121 DCATH median
=3¢ GCTT median
10 |-
J— 81
X,
Lq
=
6
41
2
O | | | | | | | | | | |
0 5 10 15 20 25 30 35 40 45 50 55
SNR[]
(a) medidny relativni chyby vSech H modela.
60 60 60 60
N === 2CXM prc75 --=- ATH prc75 DCATH prc75 --= GCTT prc75
\ == 2CXM median == ATH median DCATH median == GCTT median
40 K 2CXM pre25 ATH pre25 40 DCATH pre25 4o | GCTT pre25
= = =
& ~ =

20 20

0 i k.

00 0 20 40
SNR[]
(c) ATH (d) DCATH

Obr. 3.33: Vysledky simula¢ni studie — zobrazeni distribuce medidnu relativni chyby
odhadt perfuznich parametri. Median vypocten nad vsemi relativnimi chybami tj.
parametri Fy,, E, v., T., BAT, r}, ... & rsprg. Graf (a) zobrazuje median chyb, ale
déva porovnani vicero H modelu. Zobrazeni pro kazdy H model zvlast (pro vétsi

prehlednost) véetné 25. a 75. percentilt je na grafech (b) az (e).
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3.4.2 Realna in vivo data

Byl rovnéz proveden test metodiky na in vivo potkanich datech. Jednalo se o zdravé
outbredni potkany kmene Wistar. Zvirata byla mérena na skeneru Bruker BioSpec
94/30 USR v poli By = 94T pomoci ¢tyrkanalové piijimaci povrchové RF civky
typu array coil 2 x 2. Dynamicka akvizice byla provedena pomoci pulsni sekvence
MGE (multi-echo gradient echo) s parametry TR = 14,65ms, FA = 30°, TE =
[2,41,3,88,5,34a6,81] ms, T's = 0,94s, FOV = 45 x 45 mm, rozméry matice 128 x 64
voxeld, 800 dynamickych obrazt. Nativni prekontrastni sekvence typu Multi-TR
byly méreny s ¢asy T'R = [21, 30, 50, 100, 250 a 500] ms.

Pro zpracovani dat tohoto typu bylo v prvni radé potfebné extrahovat signaly

DCE a DSC, pfesnéji signdly AR, (t) a AR;(t). V tomto pripadé vychdzime z rovnice
SI = SITEO exp_TE/Tg, (311)

popisujici intenzitu obrazu SI v kazdém voxelu a kazdém casovém okamziku. V
uvedeném akvizi¢nim protokolu byla sniména echa pro 4 echo casy (T'E), v kazdém
voxelu a kazdém casovém okamziku jsou tedy naméreny 4 hodnoty SI pro 4 od-
povidajici hodnoty T'E. Témito ¢tyimi body je tedy prolozen model (3.11) a jsou
odhadnuty parametry Slrpgo (jasovd hodnota, kterd by byla namérena v hypotetic-
kém case TE = Oms, tj. DCE data bez vliva T3, tedy bez vlivu DSC signalu) a T3
(prevracena hodnota DSC signalu: ARS(t) = 1/T5(t)). Jde o znamy postup snimani
DCE signélu s potlacenym vlivem 73 a/nebo DSC signilu s potlac¢enim vlivu T}
(viz napr. [15, 78, 95]).

DCE-MRI data byla z Slrgy prevedena na koncentraci kontrastni latky, c(t),
pomoci nativnich Multi-TR dat (sekce 1.1.3). DCE a DSC data byla pak zpracovana
sekvencnim postupem s vyuzitim GCM modelu stejné jako data simulovana.

Ukazka dekompozice MGE dat resp. odhad DCE a DSC ktivek je na Obr. 3.36.
Jednalo se o vybrané voxely blizko povrchové civky v podkozni oblasti hlavy (viz
Obr. 3.35), aby bylo dosazeno co nejlepstho SNR. Tento ponékud nestandardni
vybér voxeli souvisi s omezenimi animélnich NMR skenert a metody MGE ohledné
SNR. Animéalni skenery pro zobrazovani malych zvitat maji obecné horsi pomér
SN R nez skenery klinické, coz vyplyva z vyrazné nizsich objemt voxelt v porovnani
s klinickymi akvizicemi. Navic omezeni MGE spociva v tom, ze se oproti klasické
DCE akvizici metodou FLASH snimaji i signaly s vyssim T'FE a tudiz s horsim SN R.
Celkove se jednalo o 18 voxeld. Na Obr. 3.34 je graficky zobrazena analyza odhadu
SNR hodnoty v jednotlivych tkanich. Praimérny SNR v DCE byl odhadnut na
SNRpcrg = 10,9, v pripadé DSC signali se jedna o hodnotu SN Rpsc = 1,5. To
znamend, ze SNR v DCE je cca 7,3x vyssi nez v DSC.

Vysledky dekonvoluce DCE ¢tyfmi modely H a nasledné aproximace DSC dat

GCM modelem na jednom zvoleném voxelu jsou uvedeny na Obr. 3.39.
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Obr. 3.34: Vizualizace trovni SN R v jednotlivych ROI oblastech in vivo potkanich
dat.

Obr. 3.35: Pozice 18 oblasti zajmu o velikosti jednoho voxelu. Obraz s vysokym
rozliSenim a matici 256 x 256 ziskany sekvenci RARE (vlevo) a prumérny perfuzni
DCE snimek s rozlisenim 128 x 64 voxeli (vpravo). Oblasti zdjmu jsou vyznaceny

cervené [9]. Cisla oblasti jsou dany pozici voxelu v obraze zleva (1) doprava (18).
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Obr. 3.36: Ukazka ziskani separatnich signalit DCE a DSC pomoci monoexponenci-

alni aproximace pro kazdy ¢asovy vzorek z multi echo MGE dat vybraného voxelu.

Vysledky sekvencniho zpracovani DCE-DSC byly také zpracovany pomoci krabi-
covych grafi (Obr. 3.40). Vyhodnoceny byly kromé primérnich parametru i sekun-
darni parametry.

Vyhodnoceni na realnych datech muze byt pouze neprimé, protoze nezname
spravnou hodnotu perfuznich parametrii. Na vysledky lze nahlizet pomoci dvou
kriterii. V prvni rfadé lze hodnotit kvalitu prolozeni mérenych DCE a DSC danymi
modely. Aproximace DCE-MRI dat (viz Obr. 3.37) vykazovala jen velmi malé roz-
dily mezi jednotlivymi modely H (modelované krivky se prekryvaji) a to ve vsech 18
voxelech. V pripadé DSC kiivek (Obr. 3.38) plati obdobné hodnoceni, kromé voxelu
¢. 17, kde modely DCATH a GCTT neaproximuji podlozenad data spravné. Tyto

modely jsou komplexnéjsi nez 2CXM a ATH (zahrnuji jeden perfuzni parametr na-
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Obr. 3.37: Ukdzka DCE-MRI pribéha (koncentrace kontrastni latky odvozena ze
signalt Slrpg) z vybranych 18 voxeli. Signély jsou ¢islované zleva doprava od ob-
lasti 1 (vlevo nahore) az do oblasti 18 (vpravo dole). Na ose x je ¢as a na ose
y koncentrace kontrastni latky c. Pro kompaktnost zobrazeni nejsou znaceny osy,
nicméné viechny grafy maji nastavené identické méfitko. Cernd - naméiend data,
cervena model 2CXM, zelena ATH, modra DCATH a zluta GCTT.

vic) a lze u nich tudiz ocekévat komplikovanéjsi kriteridlni funkce s vétsi nachylnosti

na uvaznuti optimalizace v lokalnim minimu, coz zfejmé odpovida vysledku voxelu
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Obr. 3.38: Ukdzka DSC-MRI pribéht (AR;(t) = 1/T5(t) — 1/T3,) z vybranych 18
voxelt. Signaly jsou ¢islované zleva doprava od oblasti 1 (vlevo nahote) az do oblasti
18 (vpravo dole). Na ose z je Cas a na ose y zména relaxa¢ni rychlosti AR;. Pro
kompaktnost zobrazeni nejsou znaceny osy, nicméné vsechny grafy maji nastavené

identické meéritko. Cerna - namérend data, cervena model 2CXM, zelend ATH, modré

DCATH a zluta GCTT.

¢. 17. Skutecnost, ze redlné kiivky byly dobfe prolozené porovnavanymi modely

naznacuje, ze jsou tyto modely realistické.
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Obr. 3.39: Ukazka aproximace DCE a DSC dat sekvenénim odhadem (voxel ¢. 14).
Vysledek DCE dekonvoluce pomoci ¢ty riznych H modelt je zobrazen na grafu
(a), prolozeni DSC GCM modelem je v (b). Prubéhy koncentraci v jednotlivych

kompartmentech jsou zobrazeny na grafech (c) az (f).

Druhym kriteriem je rozptyl odhadnutych perfuznich parametri. Predpokladame-
li, ze jde v ptripadé vSech 18 voxel o podkozni tkan obdobnych vlastnosti, lze oce-
kavat, ze nizsi rozptyl odhadnutych perfuznich parametri odpovidda vhodnéjsimu
modelu. Vhodnost modelu pritom v sobé zahrnuje numerickou stabilitu a dobrou
podminénost, stejné jako v simulacni studii. Zrejmé zde ale nelze ocekavat souvislost
mezi tim, jak realisticky je dany H model pro podkozni oblast a vyhodnocovanym
rozptylem odhadnutych perfuznich parametri. Model 2CXM vykazoval v odhadu
vetsiny perfuznich parametri nejvétsi rozptyl, obzvlast u parametra E, v, a 75,
Naopak nejmensi rozptyl vykazoval ve vétsiné perfuznich parametrtt model ATH.
Boxploty modelu DCATH ukazuji na pritomnost odlehlych hodnot parametra 7.,
vp a1y .. (boxploty zacinaji na nulové hodnoté).

7 vyse uvedeného srovnani na syntetickych a realnych datech plyne, ze nejvhod-
néjsSim H modelem, po strance numerické stability a dobré podminénosti, je pro
sekvencni zpracovani DCE-DSC model ATH. Tato studie nebyla zamyslena k vy-
hodnoceni toho, jak realistické jsou modely H pro danou tkan. Realisticnost H
modelu byla (spolecné s numerickymi vlastnostmi) v této praci jiz studovana v ka-
pitole 3.4 pro temporomandibularni kloub (TMJ) détskych pacientt a kolorektalni

nador mysi. V obou pripadech bylo dosazeno nejkonzistentnéjsich vysledkt pomoci
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Obr. 3.40: Vysledky perfuzni analyzy 18 voxelit pomoci riznych DCE H modeli a

naslednym GCM modelem prezentovany formou krabicovych grafa [9)].

modelu ATH, ve shodé se studii této kapitoly.
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3.5 Dekonvoluce DCE a DSC dat alternujicim opti-

malizac¢nim algoritmem

V predchozi kapitole bylo pojednano o sekvencnim zpracovani DCE-DSC, kde DCE
a DSC data jsou propojena GCM modelem. Oproti puvodni verzi [6] jsme tuto
metodu rozsitili o dalsi modely H a ukazali, ze pouzitim ATH modelu lze dosdhnout
presnéjsich vysledki. Nicméné, stale pretrvava metodologicky problém sekvencniho
zpracovani DCE-DSC. V tomto postupu zpracovani miize snadno nastat situace, kdy
aproximace DCE dat modelem nebude dostatecné presna a nésledkem toho bude i
nespravny odhad veli¢in 3, ... a 755 pg. Proto je zde navrzena metodika alternujiciho
zpracovani, kterd vyuziva alternovani mezi aproximaci DCE a DSC dat a vnasi tak
do zpracovani opravny mechanismus, ktery by pomohl zlepsit ptivodné chybny odhad
DCE a tim zpfesnit odhady parametra GCM modelu (735,,.. & " ppg)-

Navrhovany iterativni alternujici optimalizacni algoritmus pro simultanné namé-
rend DCE a DSC data je iniciovan na zakladé sekvencniho odhadu popsaného v pred-
chozi kapitole (kap. 3.4). Grafické schéma postupného odhadu je na Obr. 3.41. Ne-
linearni aproximacni algoritmus je implementovan s pouzitim optimalizac¢ni funkce
Isqnonlin (MATLAB - The MathWorks, Inc.) se ¢tyfmi startovnimi DCE odhady pro
eliminaci lokélniho optima a tfemi pro DSC. Celkové je tak k dispozici 12 unikatnich
reSeni (vektoru perfuznich parametri), které jsou pouzity jako startovni odhad pro
iterativni alternujici algoritmus (ALT). Pro porovnani odhadu sekvencniho (SEQ)
odhadu s vysledky ALT algoritmu bylo vyuzito vzdy vektoru odhadnutych para-
dat. Samotny alternujici algoritmus (viz Obr. 3.42) zahrnoval 100 iteraci, kde jeden
krok (alternace) aktualizoval odhady vSech perfuznich parametru tj. [F,, E, v., T,
BAT, 15, 450 & T3 ppg| fitovanim GCM modelu na DSC signal. Druhy krok (alternace)
fixovala r3,... & "sppe @ provadél aktualizaci odhadu [F,, E, v., T, a BAT] fitova-
nim konvoluéniho modelu na DCE signdl. Po 100 iteracich pro kazdy startovni bod
byl proces ukoncen a za vysledek byl prijat nejlepsi odhad z 12 celkovych, ktery
vykazoval nejnizsi kvadratickou chybu na DCE datech.

Testovani nového (ALT) algoritmu odhadu perfuznich parametri bylo provedeno
na uméle vygenerovanych datech. Tkanovy signal vznikl 1D konvoluci parametricky
zadané ATH funkce H a analytického modelu arteridlni vstupni funkce (viz schéma
na Obr. 3.43). K syntetickym bezSumovym kiivkam byl nasledné ptidan aditivni
Gaussovsky sum s nulovou stfedni hodnotou a smérodatnou odchylkou Sumu, ktera
odpovidala pozadované trovni Sumu SN R dle navrhu simulace. Pomér SN R byl
stejny pro DCE i DSC ¢ast signalu. TTi rizné tkané byly do simulacni studie za-
dany formou H parametri dle Tab. 3.6. Byly pouzity perfuzni parametry tkané
nadoru prostaty (Tkl), kolorektalniho tumoru (Tk2) a glioblastomu (Tk3). Casové
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Obr. 3.41: Vyvojovy diagram SEQ pripravného odhadu resp. algoritmu, jehoz od-
hady slouzi pro inicializaci alternujictho odhadu DCE a DSC. Zluty blok oznacuje
¢isté DCE ¢ast. Zluto-modra barva bloku pfedstavuje kombinaci DCE i DSC-MRI
[10].

DCE signél
a DCE AIF
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min SSD DCE
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DSC signél

Obr. 3.42: Vyvojovy diagram optimalizacniho alternujictho algoritmu. Vstupem
jsou startovni odhady perfuznich parametri na zékladé postupného odhadu (dle
Obr. 3.41). Zluty blok oznacuje ¢isté DCE ¢ést. Zluto-modré barva bloku piedsta-
vuje kombinaci DCE i DSC-MRI [10].

vyvoje koncentrace kontrastni latky a AR} byly vygenerovany s casovym rozliSenim
T, = 1s a celkovym poctem 600 diskrétnich vzorki. Hodnoty SN R byly nastaveny
nasledovné SNR = [1,2,3,4,5,6,7,8,9,10,15,20,25a 30|, kde ke kazdému typu
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Obr. 3.43: Schématicky postup pro vygenerovani umeélych dat pomoci ATH DCE
modelu a GCM modelu. Zluté bloky oznacuji ¢isté DCE ¢ast. Modrou barvou jsou
podbarveny bloky tykajici se DSC [10].

Tab. 3.6: Tabulka perfuznich parametrt pro tkané, které byly pouzité pro otestovani
alternujictho optimaliza¢niho algoritmu. Tkl néddor prostaty, Tk2 kolorektalni nador

a Tk3 znaci glioblastom.

Parametr\tkdn | Tkl | Tk2 | Tk3
F, [mL/min/mL] | 0,21 | 0,26 | 0,05

E [ 0,65 [ 0,54 | 0,16
ve [mL/mL] | 035057 0,26
T, [min] 0,31 ] 0,26 | 0,20
BAT 3] 0,80 [ 0,80 | 0,80

rio [/mMs] | 11 | 11 | 11
rspps [1/mM-s] | 16 | 16 | 16

tkané a irovni SN R bylo vygenerovano 50 realizaci sSumu. Pro tcely simulace byla
AIF ponechana bez sumu.

Po provedeni dekonvoluce sekvencénim (SEQ) odhadem i alternujicim iterativnim
optimaliza¢nim postupem (ALT) byly vysledné perfuzometrické parametry srov-
nany se spravnymi hodnotami, se kterymi byly krivky ptivodné generovany. Abso-
lutni odhady perfuznich parametri byly tak prevedeny na relativni chyby RE =
|Z — x| /x - 100%. Vyhodnocenim bylo zjisténo, ze v pripadé metody ALT byly tyto
relativni chyby RE nizsi, nez v pripadé separatniho odhadu metodou SEQ (viz
Obr. 3.44 a Obr. 3.45).

Zejména v nizsich urovnich SNR (SN R = 1 az 10) je znatelnéjsi zlepseni odhadt
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Obr. 3.44: Vysledky simula¢ni analyzy pristupi ALT a SEQ na zakladé relativnich
chyb RE. Zobrazeni demonstruje chybovost metod v zavislosti na metodé a trovni
SNR. V téchto grafech jsou zahrnuty vSechny tii tkané tj. Tkl, Tk2 a Tk3. Rozsah
osy y pro DCE parametry je 0 — 100 %, pro DSC (r},.. & "sppg) je rozsah snizen
na 0 — 40 %.

ALT metody v porovnéani se SEQ metodou. Nejvyraznéjsi vylepseni bylo pozorovano
pro DSC parametr 3 ,.. (Obr. 3.48j), kde byl nové navrhovany postup lepsi prak-
ticky v celém rozsahu. Podobné, i kdyz méné vyrazné, bylo dosazeno lepsich vysledkt
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Obr. 3.45: Celkové srovnani chybovosti srovnavanych metod SEQ a ALT. V pripadé
vyhodnoceni DCE (a) jsou zahrnuty vsechny tkané a parametry F,,, E, v, T, a BAT.
V pripadé DSC (b) se jednd o r3,,.. & rappg. VSechny tyto primarni parametry z

DCE i DSC jsou zapocitany v celkovém piehledovém grafu (c).

pro parametr r5ppg (Obr. 3.48k). Pokud budeme komentovat vysledky omezené na
jednotlivé tkané, lze tici, Ze ke zkvalitnéni odhada priméarnich perfuznich parametra
doslo pro tkané 1 a 3. Tkan 2 (kolorektalni tumor) vykazovala naopak pro ALT me-
todu horsi vysledky nez SEQ. Krabicové grafy byly pro ALT Sirsi a medidany odhadu
vétsinou mirné odchylené od spravné hodnoty. Vyjimkou byl parametr r3, .., kde
ALT vedlo k presnéjsimu odhadu nez SEQ.

Navrhovana metodika alternujictho DCE-DSC algoritmu poskytuje presnéjsi od-
hady v porovnani s dosavadnim sekvencnim pristupem, kde jsou DCE a DSC odha-
dovany postupneé a perfuzni parametry odhadnuté z DCE data jsou pevné zafixovany
bez moznosti zpétné korekce napt. na zakladé toho, Ze nebylo mozné s dostateénou
kvalitou prolozit signal DSC. Vyrazné zlepSeni navrhovaného ALT algoritmu je vi-
dét predevsim v pripadech kdy je SNR < 10, coz jsou poméry SN R pozorovatelné
v realnych datech. Trend zlepSeni je viditelny v celém testovaném rozsahu pomeéru
signéal /Sum, avSak pro dostatetné vysoké SN R neprindsi ALT metoda vyraznéjsi
zkvalitnéni odhadi. Je to dano zfejmé tim, zZe troven Sumu je jiz natolik nizka, ze
i sekvencni metoda odhadu (SEQ) je dostatecné robustni sama o sobé. Co se tyka
tkéane Tk2 (glioblastomu), doslo alternujicim optimaliza¢nim algoritmem ke zhorseni
ptuvodniho (SEQ) odhadu perfuznich parametri. Duvodem je zfejmé Spatnd pod-
minénost kriterialni funkce, kterd odvraci iterativni proces mimo globalni optimum.
Tento alternujici pristup méa také nevyhodu ve vyssi casové narocnosti, ktera vsak
muze byt eliminovana lepsi programovou implementaci, resp. vyuzitim paralelnich
vypoctu. Jak bude ukdzano pozdéji, tento pristup s vyuzitim alternace kriterialnich
funkci byl prekonan navrhem metody, kterd vyuziva simultanniho optimaliza¢niho
algoritmu bez alternovani odhadt z DCE a DSC-MRI dat.
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Obr. 3.46: Vysledky simulace pro tkan Tkl (nador prostaty) pii SNR = 10. Kra-
bicové grafy srovnavaji vysledky metod ALT a SEQ mezi sebou a dale vzhledem k

spravné hodnoté (,ground truth®), kterd je zobrazena zelenou linkou.
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(k) r3pps [1/(mM-s)]

Obr. 3.47: Vysledky simulace pro tkan Tk2 (kolorektélni tumor) pii SNR = 10.
Krabicové grafy srovnavaji vysledky metod ALT a SEQ mezi sebou a dale vzhledem

k sprdvné hodnoté (,ground truth“), kterd je zobrazena zelenou linkou.
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Obr. 3.48: Vysledky simulace pro tkan Tk3 (glioblastom) pfi SN R = 10. Krabicové
grafy srovnavaji vysledky metod ALT a SEQ mezi sebou a déle vzhledem k spravné

hodnoté (,ground truth®), kterd je zobrazena zelenou linkou.
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3.6 Simultanni dekonvoluce DCE a DSC dat

V predchozi sekci byla popsana a vyhodnocena metodika, jejiz princip odhadu per-
fuznich parametri byl zalozen na alternovani prokladani DCE a DSC dat. Timto
zpusobem je do aproximac¢niho algoritmu dodan opravny mechanismus, ktery do-
kaze ve vétsiné pripadi chybny odhad DCE a nasledné DSC opravit. Avsak stale se
nejedna o princip odhadu, ktery by vyuzil plného potencialu kompletniho modelu
vyuzivajictho provazanosti DCE a DSC signalii na zakladé GCM. Plného potenci-
alu aproximacniho algoritmu dosdhneme v pripadé, kdy budeme aproximovat oba
signaly, DCE a DSC, soucasné, tedy minimalizaci kriterialni funkce, ktera bude
zahrnovat chybu aproximace DCE a DSC signéalu. Tento pristup zachovava schop-
nost opravit moznou chybu aproximace DCE dat, stejné jako alternujici algoritmus.
V tomto pripadé je vsak hlavni vyhodou sjednocend kriteridlni funkce, kde prida-
nim DSC ¢asti sice zvysime pocet volnych parametri o dva na celkovych sedm (t;j.
[Fyy E, Ve, T, BAT, 15,450» Tsprs)), avsak dvojnasobné zvysime mnozstvi podloze-
nych dat, ze kterych se parametry odhaduji. To prispiva ve vétsiné pripadi k lepsi
podminénosti kriterialni funkce a tedy ke spravnéjsim odhadim perfuznich parame-
tri. Oproti alternujicimu DCE-DSC zpracovani je zde optimalizaci jedné kriterialni
funkce lépe osettena konvergence optimalizacniho procesu.

Postup simultanniho (SIM) odhadu je inicializovan stejné jako alternujici po-
stup, tedy pomoci sekvencniho DCE-DSC se 4 poc¢atecnimi odhady parametri pro
DCE dekonvoluci [F),, E, v., T,, BAT| a néasledné pro kazdy ze 4 vysledki dekonvo-
luce DCE signdlu jsou pouzity 3 pocateéni odhady parametra GCM modelu (73, ..,
r5prs] pro aproximaci DSC signdlu. Inicializace tak vede k 12 poc¢ate¢nim odhadim
perfuznich parametri pro simultanni odhad. Kriterialni funkce simultanniho DCE-
DSC je formulovana jako suma kvadratu odchylek modelu od méreného signélu pro
DCE i DSC signély. Zde ovsem nastava komplikace, protoze DCE a DSC signaly
maji v kriterialni funkci riznou vahu, coz je dano tim, ze kazdy z téchto dvou sig-
nala predstavuje jinou fyzikalni veli¢inu v jinych jednotkdch (DCE v koncentracich
¢[mM] a DSC ve zméné relaxac¢ni rychlosti AR5 [1/s]). Proto je DCE ¢ast kriteridlni

funkce vahovana skalarni veli¢cinou w. Vysledna kriteridlni funkce ma tedy tvar
N ) L
SSD =3 [w (cro1n — CrO1N)” + (AR;,n - AR;,n) } : (3.12)
n=1

kde n je casovy index a N je pocet vzorkua DCE a DSC signalu (stejny pocet vzorku
u DCE a DSC vychazi z predpokladu MGE akvizice). Symboly bez stiisky a se
sttiskou predstavuji mérené signaly a jejich modelované priibéhy.

Hodnotu w urc¢ime na zakladé hodnot rezidui z M = 12 pocatecnich odhadu
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perfuznich parametri ziskanych ze sekvencni DCE-DSC analyzy:

median (cROI,m,n - CROI,m,n)

w = median

e (3.13)
me](\ljan (AR;mm — AR;,m,n)

kde m je indexem pocateéniho odhadu perfuznich parametru z celkovych M = 12
a n reprezentuje index ¢asového vzorku z celkovych N. Hodnota w je pak pro dany
signadl DCE a DSC po celou dobu simultdnni aproximace dat neménnd /fixni.
Ovéreni navrhované metodiky bylo provedeno na simulovanych signalech cro;r ., a
ARy, generovanych pomoci GCM modelu a ATH H. Simulace byla oproti pfedcho-
zim kapitolam rozsitena, aby poskytla komplexnéjsi obraz navrhované metody. Bylo
simulovano celkem osm tkani (viz Tab. 3.7, Obr. 3.50), jejichz perfuzni parametry

odpovidaly hodnotam vychazejicich z uvedenych odbornych publikaci.

Tab. 3.7: Tabulka perfuznich parametrt pro tkané, které byly pouzité pro vyhodno-
ceni simultanniho algoritmu DCE-DSC. Vysvétlivky jednotlivych tkéni: Tsl — sval
[16], Ts2 — zdrava prostata [16], Ts3 — nador prostaty I [17], Ts4 — nddor prostaty
IT [16], Ts5 — rendlni karcinom (neléceny)[18], Ts6 — rendlni karcinom (léceny) [18],
Ts7 — glioblastom|[19] a Ts8 — kolorektalni nador [20].

Parametr\tkan Tsl | Ts2 | Ts3 | Ts4 | Ts5 | Ts6 | Ts7 | Ts8
F, [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
T, [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

T ase |1/ (MM-8)] 20 20 20 20 20 20 20 20
rspps [1/(mM:-s)] 12 12 12 12 12 12 12 12

AIF byla generovana podle Parkerova modelu [1] pro simulaci klinickych dat a
podle 3GVF analytického modelu [93, 94] pro simulaci preklinickych dat. Celkovy
pocet casovych vzorkt DCE a DSC signdlii byl nastaven na N = 600 s ¢asovym
rozliSenim 7T, = 1s. V simula¢ni studii bylo pouzito k ovéteni stability algoritmu
nékolika drovni sumu SNRpep = [1, 2, 3, 4, 6, 8, 10, 15, 20, 25, 30, 40, 60].

Protoze jsou v redlnych in vivo signalech pozorovany po separaci signaltt na DCE
a DSC ¢ast rizné trovné sumu - DSC signal je vétsinou Sumem zatiZzen vice nez
DCE - byla do této simulace pridana dalsi variabilita formou rizné trovné zasuméni

signall, vyjadieno vztahem

SNRDSC = SNRDCE/Vf, (3.14)

107



20 . 6r |
= X ]
£ | £

2 - .
| | | | | | | 1
00 2 4 6 8 10 00 2 4 6 8 10
¢as [min] ¢as [min]
(a) Preklinickd AIF (b) Humanni AIF

Obr. 3.49: Ukazky signélu AIF, které byly pouzity pro studii na umeéle generovanych
perfuzometrickych datech.

kde vy je SNR faktor, ktery udava kolikrat je mensi SNR v DSC oproti DCE
¢asti signalu z tkanové oblasti. Pro tuto studii nabyval v; hodnot 1, 2, 4 a 10. tj.
SNRpsc = [SNRpcr/1, SNRpcr/2, SNRpcr/4 a SN Rpcg/10]. Pocet realizact
sumu byl 200.

Algoritmus simultanniho DCE-DSC zpracovani byl vykonan pro kazdy iniciali-
zacni pocateéni odhad perfuznich parametru, tedy celkem 12 krat (viz vyse). Pri
experimentech se ukazalo, ze ¢asto dochéazi k uvaznuti v nespravném lokalnim op-
timu. Pomérné zasadni vliv zde méla pocatecni hodnota parametru 7,.. Problém
nespravného lokalniho optima byl vyfesen vyraznym nadsazenim pocatecniho od-
hadu T, - prictenim 2 minut. Tato Gprava znamend, ze pocatecni H funkce byla
verzi vychazelo z ,izkého“ pocateéniho odhadu H, mohlo v dalsich krocich opti-
malizace dochéazet k dalsimu zuzovani H funkce, az se model prizptsobil ,Spickam“
signalu odpovidajicim Sumu. Uvedend modifikace poc¢atecnich odhadt T, tak vedla
k vétsi robustnosti algoritmu vzhledem k Sumu.

Vyhodnoceni na simulovanych datech je provedeno obdobné jako v predchozi ka-
pitole. Vzhledem k jednoznac¢né lepsim vysledktim simultdnniho DCE-DSC vzhledem
k alternujicimu DCE-DSC (vysledky neuvedeny), jsou zde porovnany jen metody
sekvencniho (SEQ) a simultanniho (SIM) DCE-DSC. Vyhodnoceni je uvedeno zvlast
pro preklinickou (Obr. 3.49 (a)) a klinickou (Obr. 3.49 (b)) AIF.

Obecné lze tici, ze SIM algoritmus vykazuje mensi chybovost v porovnéni se
SEQ odhadem. Tento trend je pozorovan u vsech perfuznich parametri a v celém
zkoumaném rozsahu poméra SN R, avsak nejpatrnéjsi je v rozsazich SNR = 5 az
20, coz je nejbéznéjsi rozsah, ktery vykazuji redlna data. Zajimavé je, Ze lepsich

vysledkt dosahuje simulace s Parkerovou AIF v porovnani s mysi verzi AIF signélu.
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Obr. 3.50: Generované signaly pro ovéreni funkénosti a robustnosti SIM algoritmu.
Parametry H jsou zadané dle tabulky Tab. 3.7. Vlevo jsou normalizované H pribéhy
generované ATH H funkei tj. IRF (a), ddle vysledné DCE signdly (b) a vpravo jsou
zobrazeny kiivky DSC generované GCM modelem (c). Zde byla pouzita Parkerova

ATF. V legendé jsou ve zkratce oznaceny jednotlivé tkané Ts1-Ts8.

Tim, ze vSechny ostatni parametry simulace byly totozné, lze Tici, ze tvar AIF hraje
vyznamnou roli ve vysledné chybé dekonvoluéniho algoritmu. U Parkerovy kiivky
je totiz navic modelovan druhy prichod (recirkulace) bolu kontrastni latky, ktery
v my$ich/potkanich datech vétsinou pozorovan nebyl. U malych hlodavcu je dy-
namika kardiovaskularniho systému mnohem rychlejsi nez u lidi a druhy prichod
bolu kontrastni latky tak vétSinou byva mimo moznosti ¢asového rozlisSeni DCE a
DSC. Podrobngjsi analyzu druhého prichodu bolu v mysim/potkanim DCE-MRI
jsme uvedli v publikaci [94]. Druhy prichod dodavé do signali dodatecnou tvarovou
informaci, ktera usnadnuje aproximaci signdlu a ve svém dusledku vede k presnéjsim
odhadim.

Jak bylo zminéno, troven sumu v DSC datech byla vyssi nez v DCE, z tohoto
dtvodu doslo navic k simulaci raznych SNR faktoru (konkrétné ptipady, kdy je
SNR v DSC oproti DCE 1x, 2x,4x a 10x nizsi). Vysledky pusobi konzistentné a
v souladu s predpokladanym trendem vyvoje distribuce chyb. U DCE, kde faktor
vr nehraje roli Obr. 3.54(a~d) je patrny vliv pouze riiznych realizaci Sumu a grafy
metody SEQ pro DCE lze tedy prohlasit za identické. Metoda SIM zde vykazuje
nizsi chybovost v porovnani se SEQ. Zaroven je pozorovatelny vliv poméru SNR
mezi DCE a DSC, kde s vyssim faktorem dochézi ke zvyseni irovné sumu v DSC a
tim padem i ke zhorseni vyslednych odhadi a to jak v DSC samotném, ale i v DCE.
Avsak i pro pripad, kdy je vy = 10 dochézi k vyraznému zpresnéni odhadii DCE,
tak i k mirnému zlepseni DSC, nez kdyby tyto odhady byly provedeny sekvencéni
metodou (tj. SEQ).

Pro ilustraci metodiky sekvencniho DCE-DSC na redlnych in vivo datech byla

metoda aplikovana na preklinické signaly. V této ¢asti slo pouze o ilustraci, protoze
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Obr. 3.51: Vysledky simulac¢ni analyzy pristuptt SIM a SEQ na zdkladé relativnich
chyb RE pro preklinickou (3GVF) AIF funkci. Zobrazeni demonstruje chybovost
metod v zavislosti na metodé a irovni SN R. V téchto grafech jsou zahrnuty vsechny

tkand tj. Ts1-Ts8. Uroveit SN R byla stejnd pro DCE i DSC &st dat.

v pripadé realnych dat nejsou k dispozici skutecné hodnoty perfuznich parametri.

Byla pouzita experimentalni potkani data, prezentovana v predchozi kapitole
prace (podkozni tkan potkana), kiivka ¢. 7 (Obr. 3.55) a 14 (Obr. 3.56). Aproxi-
mace DCE a DSC signalt metodou sekvencniho a simultanniho DCE-DSC ukazuje,
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Obr. 3.52: Vysledky simula¢ni analyzy pristupit SIM a SEQ na zakladé relativnich
chyb RE pro klinickou (Parkerovu) AIF. Zobrazeni demonstruje chybovost metod v
zavislosti na metodé a trovni SNR. V téchto grafech jsou zahrnuty vSechny tkané
tj. Ts1-Ts8. Uroveni SN R byla stejnd pro DCE i DSC st dat.

ze ktivky jsou modelem dobfe prolozeny a naznacuji vhodnost pouzitého modelu a
postupu odhadu jeho parametri. Analyza SN R, ktera byla ukazana na Obr. 3.34,
ukdzala, ze tato data (v = 7,3) lze z hlediska Grovné sumu a poméra SN R piitadit

mezi grafy (c-d) a (g-h) na Obr. 3.54, kde je stale rozptyl relativni chyby parametri
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Obr. 3.53: Porovnani relativni chyby odhadu pfi slouc¢eni chyb vsech DCE parametrii

(vlevo), obou DSC parametri (uprostfed) a vsech DCE a DSC parametru (vpravo).

Obrazek ukazuje distribuci relativni chyby odhadu v zavislosti na trovni Sumu a déle

tvaru AIF. Horni radek (a-c) je vygenerovan na zakladé preklinické AIF. Prostiedni

radek je zalozen na simulaci s klinickou AIF. Spodni fadek slucuje i tyto dva typy
AIF dohromady. Uroveit SN R byla stejnd pro DCE i DSC ¢4st dat.
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Obr. 3.54: Vizualizace distribuce relativni chyby v zavislosti na pouzité metodé
(SEQ, SIM) a pouzitém vy faktoru. Jedna se o vysledky zalozené na preklinické
3GVF AIF.

redukovan metodou SIM oproti SEQ o cca 50 %. Prezentované prubéhy signélu ve vo-
xelu ¢. 7 (Obr. 3.55) reprezentuji stav, kdy za mirného zvyseni hodnoty SSD v DCE
(cca 1%) dojde ke snizeni SSD v DSC datech (na 89 % puvodni hodnoty). Zejména
doslo ke zlepseni aproximace DSC kiivek v okamziku maximalni koncentrace (cca v
1. minuté signalu), coz je vidét v grafu rezidui Obr. 3.55(d). Signély voxelu ¢. 14 re-
prezentuji situaci, kdy je aproximace dat (SEQ vs SIM) prakticky totozna (tj. SSD v
DCE a DSC ), avsak presto doslo ke zméné hodnot perfuznich parametri (Tab. 3.8).
Tento fakt znamend, ze pouzity farmakokineticky model H muze vygenerovat dvé
témeér identické tkanové kiivky DCE, které se vSak svymi parametry lisi. Je ale
mozné, ze prave pouziti simultanniho algoritmu DCE-DSC tyto vicendsobnd feSeni
omezuje, protoze zahrnuti DSC signalu do kriterialni funkce simultanni DCE-DSC
analyzy zde ptisobi jako dodate¢nd informace omezujici mnozinu moznych feseni, tj.

zlepsuje podminénost analyzy oproti samostatné DCE analyze.
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Obr. 3.55: Grafické zobrazeni vysledku dekonvoluce na potkanich datech - voxelu ¢.
7 (viz v sekci 3.5). Obrazky (a-b) ukazuji aproximaci modeli na méfena data, (c-d)
zobrazuji aproximacni rezidua.
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Obr. 3.56: Grafické zobrazeni vysledku dekonvoluce na potkanich datech - voxelu ¢.

14 (viz v sekci 3.5). Obrazky (a-b) ukazuji aproximaci modeli na mérena data, (c-d)

zobrazuji aproximacni rezidua.
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Tab. 3.8: Tabulka perfuznich parametri z in vivo potkanich dat pro dvé zvolené

oblasti a metody SEQ a SIM

ROI voxel ¢. 7 | voxel ¢. 7 | voxel ¢. 14 | voxel ¢. 14
par./metoda SEQ SIM SEQ SIM
F, [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
T. [min] 0,326 0,175 0,114 0,201
BAT [min] 0,080 0,071 0,089 0,065
T vase |1/ (mM-s)] 16,803 15,792 7,358 8,078
rspps [1/(mM-s)] 21,289 22,063 23,221 22,992
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Zavér

V teoretické ¢asti dizertacni prace byly popsany principy perfuzni analyzy v MRI.
Teoreticky rozbor a soucasny stav problematiky popisuje zvlast metodu DCE-MRI,
zalozenou na sledovani zmeén relaxacniho ¢asu 77 a zvlast metodu DSC-MRI, ktera
vychézi ze zpracovani casosbérné série Th, nebo 73 vahovanych obrazii. Metody v
DCE-MRI a DSC-MRI jsou unikatni tim, ze poskytuji kvantitativni popis funkce
prokrveni tkané na mikrovaskularni trovni a tim umoznuji ¢asnou diagnostiku a
monitorovani 1é¢by s vyuzitim predevsim u néddorovych onemocnéni a ¢asteéné u
onemocneéni ischemickych. Z uvedeného rozboru DCE-MRI a DSC-MRI jsou patrné
jejich nedostatky. Metody DCE-MRI jsou vhodné predevsim pro popis permeability
cévni stény, zatimco odhad intravaskuldrnich parametri (prutok a objem krve) je zde
mozny jen za pouziti pokrocilych farmakokinetickych modelt vyzadujicich vysoké
casové rozliseni a SN R akvizice, které je na hranici technickych moznosti dnesnich
MRI systémti. Na druhou stranu metody DSC-MRI jsou vhodné pro odhad pravé
téchto intravaskularnich parametri, poskytuji vsak jen jejich relativni odhady a jsou
zalozeny na predpokladu nulové extravazace kontrastni latky. Metody DCE-MRI a
DSC-MRI jsou tedy stale povazovany spise za experimentalni techniky s nejednot-
nym postupem komplikovaného mnohatroviového zpracovani, poskytujicitho ¢asto
pomérné nespolehlivé vysledky.

Tato prace je zaméfena na navrh novych metod umoznujicich zvyseni spoleh-
livosti DCE-MRI a DSC-MRI. Z uvedeného rozboru je patrné, ze DCE-MRI a
DSC-MRI jsou do urcité miry komplementarni metody. V této praci navrhujeme me-
todiku propojujici DCE-MRI a DSC-MRI dohromady. Jednotlivé kapitoly praktické
casti dizertacni prace sméruji k simultannimu zpracovani DCE-MRI a DSC-MRI
dat pomoci prokladani provazanymi farmakokinetickymi modely. Ovétujeme zde
predpoklad, Ze toto simultanni zpracovani vede k pfesnéjsim vysledkiim nez samo-
statné aplikovanda DCE-MRI ¢i DSC-MRI analyza. Jednotlivé diléi kroky vedouci k
cili dizertace zahrnuji navrh vhodného typu akvizice, vhodnych farmakokinetickych
modelil a vhodného postupu simultanniho zpracovani.

V prvni éasti praktického feseni (Kap. 3.1)byla provedena implementace a po-
rovnani pokrocilych farmakokinetickych modeli pro DCE-MRI za tcelem vybéru
vhodného modelu pro kombinaci technik DCE-MRI a DSC-MRI. Porovnani modela
bylo provedeno na klinickych datech (pacienti s jednostrannym postizenim tempo-
romandibuldrniho TMJ kloubu) a na preklinickych datech (imunodeficientni mysi s
implantovanymi nadorovymi bunikami). Nejkonzistentnéjsi vysledky byly dosazeny
pro farmakokineticky model typu ATH.

Z hlediska akvizice DCE-MRI a DSC-MRI byla nejprve navrzena metoda prokla-

dané DCE-DSC-DCE akvizice (Kap. 3.2), kterd umoziiuje ¢asové efektivni snimani
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obou typtu dataseti na dostupnych klinickych MRI skenerech. Touto metodou byla
nasnimana klinickd data pouzita v dalsi ¢asti pro porovnani DCE a DSC zpracovani
aplikovanych samostatné. Charakter prokldadané DCE-DSC-DCE analyzy vyzadoval
prizpusobeni zpracovani DCE dat (Kap. 3.2). Pro nasledny vyvoj metod simultan-
ntho DCE-DSC zpracovani (Kap. 3.6) jsme se jiz zamértili na data snimand metodou
multi-echo-gradient-echo (MGE). Touto metodou jsme nasnimali preklinickd data
na zdravych potkanech. Vzhledem k nizkému SNR (pfevazné v DSC signdlech)
vlastnimu pro zobrazovani malych zvirat, bylo pouziti téchto dat jen omezené.

V dalsi ¢asti dizertacni prace byly porovnany vysledky DCE a DSC analyzy pro-
vedené zvlast (na klinickych datech pacientu s gliomy metodou proklddané DCE-
DSC-DCE akvizice). Byly navrzeny kompatibilni farmakokinetické modely pro DCE
i DSC zalozené na modelu ATH. Ptfesnost uvedené akvizice a analyzy byla vyhodno-
cena na simulovanych datech. Odhady stfedni doby prichodu (7}) z DCE a DSC ana-
Iyzy byly v absolutnich hodnotach srovnatelné, zatimco odhady pritoku a objemu
krve (F}, vp) byly jen korelovany. Shody Fj, a v, mezi DCE a DSC nebylo dosazeno
vzhledem k prostorové a Casové proménné relaxivité (r;) dané typem (charakterem)
tkdné a extravazaci kontrastni latky. Bylo tedy zrejmé, Ze do simultanniho zpraco-
vani DCE a DSC dat je tfeba zahrnout i odhad r;. Tato prace byla publikovana
jako prvoautorsky clanek s nenulovym IF [8].

Zahrnuti parametru r3, resp. jeho dvou komponent (73, ..., "spgg), do farmako-
kinetickych modelt DCE a DSC bylo v pribéhu reseni dizertacni prace publikovano
v ¢lanku S. Sourbrona, v ramci jeho GCM modelu. Tento model zaroven propojuje
farmakokinetické modely DCE a DSC. Postup S. Sourbrona je zde oznacovan jako
sekvencni analyza DCE-DSC dat, protoze zde jsou DCE data zpracovana samostatné
a na zakladé vysledku této analyzy jsou nésledné zpracovana data DSC za tcelem
odhadu map r; parametri. Vzhledem k tomu, Ze pristup S. Sourbrona byl zalozen na
2CXM farmakokinetickém modelu, ktery v nasich srovnavacich studiich (Kap. 3.1 a
3.4) daval vyrazné horsi vysledky nez ostatni farmakokinetické modely, rozsitili jsme
tento pristup o dalsi farmakokinetické modely jiného typu — ATH, GCM a DCATH
(Kap. 3.4.1). Simula¢ni studie a ilustrace na preklinickych MGE datech ukézaly, ze
jako nejspolehlivéjsi pro sekvencni DCE-DSC analyzu se jevi model ATH. Dalsi ¢ast
dizertace byla proto omezena jen na tento model.

Sekvenéni DCE-DSC analyza perfuzometrickych dat vyuziva pouze jednosmérny
postup odhadu - nejdiive DCE-MRI a nasledné analyzu DSC-MRI (se zafixovanymi
perfuznimi parametry odhadnutymi ¢isté na zdkladé DCE-MRI). To znamend, ze
chyby odhadt perfuznich parametri z DCE-MRI zhorsuji spolehlivost relaxivit r;
odhadovanych z DSC. V tomto bodé byla zavedena zpétna vazba v podobé tzv.
alternujictho algoritmu (ALT), kterd stiidd analyzu DCE-MRI a DSC-MRI dat.
Timto zplsobem se vysledky DCE a DSC analyzy vzajemné koriguji a dochéazi tak
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ke zpresnéni vysledki, jak bylo ukdzéno na simula¢ni studii (Kap. 3.5). Jde zde o
prvni priblizeni k simultannimu DCE-DSC zpracovani.

V posledni ¢asti dizertace (Kap. 3.6) byla navrzena a implementovana metoda
skutecné simultanniho DCE-DSC zpracovani, kde bylo prokladani DCE a DSC dat
propojenymi farmakokinetickymi modely formulovano jako optimalizace jedné kri-
teridlni funkce. Simulacni studie ukézala, ze tento pristup je z uvedenych metod
jednoznacné nejspolehlivéjsi. Simulace na umélych datech dale ukazuje, za jakych
SN R podminek je simultanni DCE-DSC analyza aplikovatelna. Jedna se prakticky
o cely rozsah SNR, ktery vykazuji bézna realnd data. Rozptyl relativnich chyb
byl snizen cca o 50 %. Median chyby je rovnéz vyrazné nizsi v pripadé simultdnni
(SIM) metody v porovnani se sekvenéni (SEQ) metodou. Pokud se SN R DCE blizi
k hodnoté 20, je sekvencni zpracovani dostateéné robustni samo o sobé. Zaroven je
potiebné, aby nebyl pomér SN R v DSC vice nez 10x nizsi, jinak nedojde k vyraz-
néjsimu zlepseni odhadi r; parametri. Na zékladé téchto vysledki lze tedy Tici, ze
simultannim DCE-DSC zpracovanim je mozno dosahnout jednoznacné presnéjsich
odhadu perfuznich parametru, coz ve svém dusledku muze vést k vétsi spolehlivosti
DCE/DSC perfuzometrie a tim k presnéjsi diagnéze a pomoci pii 1é¢bé.

Studie simultannitho DCE-DSC byly zalozeny prevazné na syntetickych datech.
Nami ziskand MGE data na zdravych potkanech byla pouzita pro ilustraci. Vzhle-
dem k vyrazné nizsimu SN R preklinickych MRI dat v porovnani s obdobnymi
daty klinickymi (vyplyvajicimu z porovnani objemu voxelu u MRI malych zvitat
a MRI lidi), bude néasledovat studie simultanntho DCE-DSC na klinickych datech.
V posledni fazi reseni dizertace se podarilo na spolupracujicim pracovisti Hauke-
land University Hospital v Norsku nastavit 2D akvizicni MGE protokol vhodny pro
tuto studii a iniciovat akvizici pozadovanych dat na pacientech s nadorem mozku.
V soucasnosti je v béhu administrativni proces umoznujici pristup k témto datim.
Obtiznost ziskani takovych klinickych dat spoc¢iva v obvyklém pozadavku radiologta
na zobrazovani perfuze 3D objemu (celého nadoru), zatimco dostupnymi MGE me-
todami klinickych skenerii lze s dostatecnym casovym rozliSenim nasnimat zatim jen
2D datasety (jeden fez nddorem). Navrzend metoda simultanni DCE-DSC analyzy
byla autorem doposud prezentovana jako konferencni prispévky ([9, 10]). Uvedena
simula¢ni studie bude doplnéna o analyzu na redlnych klinickych datech zminénych
vyse a publikovana jako casopisecky ¢lanek.

Aby byla simultanni DCE-DSC analyza aplikovatelna v klinickém vyzkumu a
nasledné v klinické praxi, je tfeba vyvinout metodu MGE akvizice, kterda by umoz-
novala snimat nejen jeden tez tkané (napt. nadoru), ale cely objem, tedy prejit od
2D akvizice k 3D akvizici. To je pri pouziti béznych MGE metod mozné jen na
ukor podstatné snizeného casového rozliSeni, coz by znemoznilo pouziti pokrocilych

farmakokinetickych modeli. Zde se jevi jako dobra cesta vyuziti metod kompres-
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ntho snimani (compressed sensing - CS) pomoci radialntho snimani k-prostoru se
zlatym thlem (golden angle - GA) [96, 97], ktera byla zatim navrzena a testovina
na DCE méreni. Autor dizertace implementoval tuto DCE akvizi¢ni metodu pro
animalni MRI skener [98] a v soucasné dobé je rozpracovano jeji rozsiteni na MGE
akvizici. Podobné je na spolupracujicim pracovisti CEITEC MAFIL rozpracovana
implementace téchto metod pro klinicky MRI skener.

Zpracovani realnych klinickych datasett miuze také prinést pozadavky na mo-
difikace farmakokinetickych modelid, zejména jejich propojujici GCM cast. Model
GCM byl doposud testovan a validovan jen v origindlnich ¢lancich S. Sourbrona
[6, 69]. Je mozné, ze pro jiné typy tkani bude potieba tento model preformulovat
nebo zobecnit.

Vytycené cile dizertacni prace autor povazuje za splnéné. Bylo by velmi povzbu-
zujici, kdyby tato prace prispéla v budoucnu i k SirSimu prijeti perfuzometrickych
MRI metod.
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Seznam symboli, veli¢in a zkratek

MRI
DCE-MRI
DSC-MRI
ASL

TR
TE
FA
CA

EES
TTP
Ty
Tho

R
It

*
R20

TK
ETK
2CXM
TH
ATH

Magnetic Resonance Imaging

Dynamic contrast-enhanced MRI

Dynamic susceptibility contrast MRI

Arterial Spin Labeling, perfuzni technika zalozena na magnetickém
znaceni arterialni krve, bez endogenni kontrastni latky

repetition time

echo time

flip angle, sklapéci ihel

kontrastni latka

hlavni statické magnetické pole

excitacni magnetické pole

temporomandibularni kloub

Multi-echo akvizicni sekvence

Golden-angle radialni akvizi¢ni sekvence

Compressed sensing, komprimované snimani a rekonstrukce
extravaskularni-extracelularni prostor

Time to peak

spin-mrizkovy relaxac¢ni cas

Nativni spin-mrtizkovy relaxacni ¢as, oznaceni T relaxac¢niho casu
pred prichodem kontrastni latky

longitudialni relaxacni rychlost Ry = 1/T}

longitudialni relaxacni rychlost Ryg = 1/T3¢ zde ve vyznamu nativni
hodnoty pfi méfenich s kontrastni latkou

spin-spinovy relaxacni cas

spin-spinovy relaxac¢ni ¢as zahrnujici lokalni nehomogenity pole By
transverzalni relaxa¢ni rychlost Ry = 1/T5

transverzalni relaxacni rychlost Rog = 1/T3

transverzalni relaxac¢ni rychlost ovlivnéna také lokalni
nehomogenitou mag. pole Ry = 1/Ty

transverzalni relaxacni rychlost ovlivnéna také lokalni
nehomogenitou mag. pole Ry, = 1/T5,. Zde ve vyznamu nativni
hodnoty pfi méfenich s kontrastni latkou

Toftstv /Ketyho model

rozsiteny Toftstiv model

Two compartment exchange model

Tissue homogeneity model

Adiabatic approximation to tissue homogeneity model
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PVA

CcBV
CBF
MTT
RD

BBB

Distributed capillary adiabatic tissue homogeneity model
Gamma Capillary Transit Time model

Gradient Correction model, model pro DSC-MRI

Gamma variate funkce - Gamma variate function

Koncentrace kontrastni latky v oblasti zajmu

Koncentrace kontrastni latky ve vyzivujici tepné oblasti zajmu
Impulsni residualni funkce tkané z angl. impulse residue function
Impulsni residualni funkce tkané z angl. impulse residue function
Residualni funkce tkané z angl. tissue residue function, jedné se
vétsinou o prutokem vahovanou I RF

Arteriadlni vstupni funkce prepoctena na koncentraci v krevni plazmé
Arteridlni vstupni funkce, koncentrace vztazena na plnou krev
Koncentrace kontrastni latky ve vaskularnim prostoru
Koncentrace kontrastni latky v EES prostoru

blood plasma flow

blood flow

extraction fraction

objem EES

Stredni doba priichodu ¢astice kontrastni latky
kapildrou/vaskuldrnim prostorem v oblasti z&jmu

vzajemny Casovy posun mezi signaly casr(n) a cror(n)

rychlostni konstanta mezi vaskularnim a EES prostorem
rychlostni konstanta mezi EES a vaskuldrnim prostorem

objem krevni plasmy

objem krve

intracelularni (bunéény) objem

produkt permeabilita-plocha

pozice korigovaného normalniho rozlozeni pravdépodobnosti u
modelu DCATH

standardni odchylka parametru u

odhad tvaru distribuce parametru 7, v oblasti zdjmu

partial volume artifact, artefakt vnikly integraci nékolika riznych
tkani do jednoho voxelu v dusledku nizkého prostorového rozliseni
Cerebral blood volume, cerebralni objem krve

Cerebral blood flow, cerebrdlni priatok krve

Mean transit time, stfedni doba prichodu

relative differences, relativni rozdil parametru mezi dvéma riznymi
tkanémi

hematoencefalickd bariéra, z anglického blood-brain barrier
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*

*
r2va3c

*
T9OEES

*
Tor

SNR
SSD

SEQ
ALT

SIM

Vy

relaxivita zahrnujici vliv susceptibility

relaxivita vaskuldrniho prostoru, z anglického vascular relaxivity
relaxivita intersticidlniho (EES) prostoru, z anglického interstitial
relaxivity

relaxivita tkané pfi ustdleném stavu, kdy ¢, = ¢, prostoru, z
anglického vascular relaxivity

relaxivita tkané pii ustdleném stavu, kdy ¢, = ¢, prostoru, z
anglického vascular relaxivity

rozdélovaci koeficient tkané, A € [—1,+1]. Pro -1 je CA ¢isté
intravaskularni, pro +1 cisté extravaskularni, pro ustdleny stav
cp=ccjeA=0

pomér signal sum z angl. signal to noise ratio

suma rozdili ¢tvercil, vétsinou pouzivané vyjadieni kriteridlni funkce
pro aproximaci signalu modelem

Sekvenc¢ni metoda odhadu perfuznich parametri DCE a DSC-MRI
Metoda odhadu perfuznich parametri DCE a DSC-MRI alternujicim
optimalizacnim algoritmem

PIné simultanni metoda odhadu perfuznich parametri DCE a
DSC-MRI.

SN R faktor. Udava kolikrat nizsi je pomér SN R v DSC-MRI ¢asti
dat oproti signalu DCE-MRI
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