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Uvod

Modalita magnetické rezonance (MR) je v mnoha smérech unikatni. Kromé riznych primdrnich
parametri je dnes mozné mérit i funkéni a fyzikdlni vlastnosti subjektu/objektu - difuzi/mobilitu
molekul vody [1], angiografii, termometrii, elastografii, relaxometrii, spektroskopii, funkéni MRI a
perfuzni zobrazovani s kontrastni latkou [2].

Perfuzni zobrazovani je souborem méteni mnoha obrazii stejné oblasti tkané v case a nasledné
zpracovani dat (¢asosbérné sniméni). Casovy vyvoj koncentrace kontrastni 1atky je stéZejni pro na-
slednou analyzu a nositelem informace o fyziologii/funkci vysetfované oblasti, ze nichz lze odhadovat
kvantitativni tkanové parametry. Tyto parametry reprezentuji naprt. objemovy prutok a objem krve,
objem extravaskularniho extracelularniho prostoru, informaci o propustnosti cévnich stén apod. Lze
je pouzit pro diagnostiku nadorovych onemocnéni a ischemickych onemocnéni. Kromé prvotni dia-
gnostiky 1ze sledovat i zmény tkanovych parametri v prubéhu 1é¢by [3]. Jejich odlisnosti v riznych
casovych odstupech davaji unikatni moznost sledovani efektivity farmak, vétsinou antiangiogennich
16kt (napr. Anti-VEGF) na potlaceni funk¢nosti a progrese tumoru [4].

Kvantitativni perfuzni MRI zobrazovani pomoci kontrastni latky mtzeme rozdélit na dvé zakladni
metody.

Prvni vyuziva vahovani relaxa¢nim casem Tj. Tato metodika Dynamic contrast-enhanced MRI
(DCE-MRI) vyuzivd zpracovani casovych obrazovych sekvenci pomoci rtizné komplexnich farmako-
kinetickych modeli a také znalosti koncentrace kontrastni latky ve vyzivujici artérii [5]. Vsechny
kroky jsou nachylné na troven sumu v datech a na artefakty zptisobené nizkym casovym rozliSenim,
proudénim krve a pohybem [6]. Dalsim zdrojem problému jsou algoritmy pro zpracovani dat. Ty
vétsinou vyuzivaji numerické metody nelinearni matematické optimalizace, které jsou také zdrojem
nejistot vyslednych parametri, protoze algoritmus mize konvergovat k feseni v lokdlnim optimu [7].
Tato nachylnost se zvysuje s komplikovanosti pouzitych farmakokinetickych modeli, tedy poc¢tem
odhadovanych/hledanych parametri [6]. Vyhodou T perfuzni analyzy je prakticky konstantni (tj.
nezavisla na tkéni) [8? 7 | relaxivita kontrastni latky r1, kterd zjednodusuje konverzi jasovych obrazi
na koncentraci kontrastni latky [9].

Druhy pristup vyuziva obrazovych sekvenci, které jsou vahované T,, nebo T3 relaxacnim casem.
Metodika Dynamic susceptibility contrast MRI (DSC-MRI) pfi zpracovani vyuziva velmi podobnych
krokt jako DCE-MRI [10, 11]. Primarni uréeni DSC-MRI je na analyzovani perfuze mozkové tkané,
napt. vysetteni cévnich mozkovych prihod. U béznych modeli se predpoklada, Zze nedochazi k tiiniku
kontrastni latky mimo vaskularni prostor tkané, coz je ve vétsiné ptripada pravda, v mozku existuje
hematoencefalicka bariéra, ktera tomuto prostupu brani. Ve vétsiné pripadu jsou pro analyzu pouzité
jednokompartmentové modely, které ovSem v pripadé otevieni mozkové bariéry vlivem nemoci/né-
doru neumoznuji plné modelovat zmétena data. Tento problém vétsinou nastava pravé v pripadé
abnormalit, které by mély byt pomoci DSC detekovany. Dalsi komplikace prameni ze zavislosti rela-
xivity 75 nebo rj na fyzickém rozmeéru cév (anatomickém usporadani) ve tkani [12]. Lze tedy obecné
rici, ze je hodnota r5 (nebo r3}) zavisla na typu a stavu vySetfované tkané (tj. obecné casové zavisla).

Metody DCE-MRI a DSC-MRI jsou stale v povédomi klinickych a preklinickych pracovist, ale
jejich rozsiteni brani zminéna nedivéra v poskytované vysledky. Cilem této dizertacni prace je vy-

uziti informaci obou technik soucasné pro ziskani divéryhodnéjsich a ptesnéjsich vysledki. Reseni



tohoto problému je zaloZeno na moznosti souc¢asné mérit 77 a Ty (nebo 7Ty) vahované 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 parametrii, které poskytuji DCE-MRI a
DSC-MRI. Dale je proveden detailni rozbor farmakokinetickych DCE-MRI modelt, které je mozné
pouzit pro zminénou kombinaci perfuzometrickych metod. Jsou zde také uvedeny algoritmy, které
umoznuji provadét soucasny odhad DCE-MRI a DSC-MRI modeli, které dokazi oproti publikova-
nym pristuptim za urcitych predpoklad vyrazné snizit chybu odhadi, a to predevsim tim, ze do
optimalizace vstupuje dvakrat vice dat (data prabéhu 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.



1 Teoreticka cast

Perfuzni méreni a analyza je metodika pro zobrazovani funkénich parametra tkané. V tomto kontextu
bude pojednavano pouze o metodach vyuzivajicich nitrozilniho podani kontrastni latky, ktera lokalné
ovliviiuje modulaci MRI obrazu - zkracuje relaxacni ¢asy 711, 15 a 1. VySetfovaci postup se sklada
vétsinou z téchto bodiu, 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 lze vidét v Tab. 1.1.

4 2\
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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 Konverze dynamickych obrazii na koncentraci kontrastni latky

Pred samotnou sekvenci zachycujici dynamiku siteni kontrastni latky v téle (vétsinou pomoci sekvenci
FLASH - Fast Low Angle Shot, [20]) jsou méfeny obrazové sekvence potiebné pro konverzi jasovych

obrazi na obrazy reprezentujici absolutni koncentraci kontrastni latky ¢ pomoci signalové rovnice



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 Fj, se

jednd o 1 mL plazmy za minutu na 1 mL tkané [13, 14, 15, 16, 17, 18].

Zkratka ‘ Jednotky ‘ Definice

F, mL/min/mL Objemovy prutok krevni plasmy

F, mL/min/mL Objemovy prutok krve (mL krve za minutu na mL
tkane)

E — extrakeni frakee

Ve mL/mL frakéni objem extravaskuldrniho extracelularniho
prostoru (EES)

T, min kapildrni casova konstanta (capillary transit time)

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

Ktrans 1/min prenosova konstanta mezi vaskularnim a EES pro-
storem

Eep 1/min prenosova konstanta mezi EES a prostorem

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,

a~! — heterogenita distribuce T, exponencialni distri-
buce ™! = 1 (2CXM model), delta distribuce
(aaTH model) pro a™! =0

T vase 1/mM -s relaxivita vaskularniho prostoru

TyEES 1/mM -s relaxivita EES prostoru

rap 1/mM -s relaxivita tkané pri ustaleném stavu (¢, = c.)

05 1/mM -s propor¢ni koeficient koncentrac¢niho gradientu ¢, a
Ce

Cp mM koncentrace kontrastni latky ve vaskuldrnim
(plasmatickém) prostoru

Ce mM koncentrace kontrastni latky v EES

CROI mM koncentrace kontrastni latky v oblasti zdjmu
cror(n) = ¢p(n)v, + ce(n)ve [19]

gradientniho echa (v ptipadé DCE uvazuje vahovani Ty)

(1 _ e—TR/T1>
. 1.1
1 — cos(FA)e TR/T (11)

SI = kpsin(FA)

Kde ST je jasova hodnota ve voxelu, ¢len kp reprezentuje skdlovaci konstantu k& (ovlivnéna nastavenim
systému, pouzitou civkou apod.) ndsobenou hustotou protonovych jader p. F'A je pouzity sklapéci

tihel, T'R repeti¢ni ¢as pulsni sekvence, TE je echo ¢as a Ty a Ty jsou relaxacni ¢asy. V rovnici (1.1)
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Obr. 1.2: Zmérené body aproximované modelem pro Multi-FA. Odhadnuté parametry modelu jsou
Ty = 630ms a kp = 316. Pro kazdy sklapéci thel FA je nasnimano nékolik obrazu se stejnym

nastavenim. Graf odpovida zpracovani jednoho voxelu, nebo primérné hodnoty oblasti v obraze.

nezname veli¢iny kp a Ti, respektive Ty, kterd reprezentuje nativni T} relaxacni ¢as (pro odliseni T}
¢asu, ktery je proménny béhem dynamické akvizice s kontrastni latkou). Tyto lze pomoci nativnich
obrazi technikou Multi-FA [21] (nebo Multi-TR) a optimaliza¢niho algoritmu odhadnout. V zdsadé
je veétsinou pouzito schématu méreni, pti kterém je postupné ménén jen jeden parametr a ostatni
zustavaji konstantni.

Prevod na koncentraci kontrastni latky je poté dokoncen rovnici

_ YTy(t) — /Ty

rica

c(t) (1.2)

kde pro relaxaéni ¢as Ti(t) plati T1(t) = 1/R;y(t). Ry(t) je hodnota relaxac¢ni rychlosti. Pfi¢emz pro
nativni relaxacni ¢as Tho plati ekvivalentné Rjy = 1/T. t reprezentuje ¢as, ke kterému se vztahuje
napt. obraz 17, pricemz se zde predpoklada, Ze byl tento obraz namétren (odhadnut) okamzité. Pro-
ménnd o4 vyjadiuje relaxivitu kontrastni latky. Z rovnice je patrné (a je to i predpokladano), ze
zména relaxacni rychlosti ARy (¢) je linearni vzhledem ke koncentraci.

P1i mérfeni nativnich obrazi pomoci Multi-FA (viz Obr. 1.2) dochazi k postupnému proméfent
série sklapécich uhla (napt. 5, 10, 15, 20, 30 a 40°). Vyhodou této strategie je nizkd ¢asova naroc-
nost, protoze sekvence jsou méreny s kratkym TR casem, ktery odpovida dynamické sekvenci. Mezi
hlavni nevyhodu mizeme oznacit predevsim nehomogenitu excitacniho pole By (profil B; se méni v
zavislosti na FA), kterd poté zkresluje vyslednou obrazovou intenzitu a jeji zavislost poté neodpovida
teoretickému modelu.

Problém nehomogenni excitace By je prakticky eliminovan pii akvizi typu Multi-TR, kde je méreni
provadéno s konstantnim FA.

Dle rovnice (1.2) je mozné prevést obrazy na absolutni koncentraci, avsak pro kvantitativni od-
hady metodou DCE-MRI postacuje prevedeni na AR;(n). Pokud je presto jen nutné zjistit koncen-
trace, je potfeba znat rica relaxivitu kontrastni latky. Ta je vzdy specifickda a zavisla na velikosti
magnetického pole By. Proto je dulezité, pokud je to mozné, promérit pouzivanou kontrastni latku

a vypocitat skutecné rica.
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Obr. 1.3: Analytické AIF modely ziskané na zakladé méfeni skupiny pacientii. Parkertuv model [26]

a Schabeltv model [27].

1.1.2 Vybér oblasti zajmu

Vybér oblasti zdjmu (z angl. region of interest - ROI) je rovnéz velmi dilezity krok, ve kterém je
potieba si stanovit, zda ma byt vysledkem analyzy mapa perfuznich parametri, nebo je zajem ziskat
informace napt. o celé oblasti nadoru.

V pripadé kdy je pomér signdl /Sum prijatelny (viz déle), je mozné vypodéitat perfuzni parametry
na urovni jednotlivych voxeli tj. na irovni nativniho rozliseni dynamické obrazové sekvence.

Druhou zminénou moznosti je zpracovani signalu z vétsi oblasti, coz je obvykle realizovano ru¢nim
vybérem oblasti na dynamickych obrazovych sekvencich, automatickou segmentaci nebo zakreslenim
oblasti na obrazech s vysokym rozlisenim a konvertovanim masky na dynamickou sekvenci [22]. Tento

postup je zvlastné vhodny pouzit na tkané, které vykazuji nizky pomér signal /Sum.

1.1.3 Arterialni vstupni funkce

Pro perfuzni analyzu v kvantitativnim rezimu je potfeba znat koncentraci kontrastni latky ve vyzi-
vujici arterii tj. tzv. arteridlni vstupni funkci (z angl. arterial input function - AIF). Podle toho jak je
tento signal ziskan, nebo aproximovan, muzeme délit typ AIF na individualni pacientskou, ziskanou
popula¢nim primérem, nebo odhadnutou z namérenych dat [11]. Artefakty zptisobené rychlym prou-
dénim krve spolu s nelinearitou prevodu obrazovych intenzit na koncentraci pri koncentrovaném bolu
kontrastni latky a nizké ¢asové rozliSeni ptisobi problémy v kvantitativnich odhadech [23, 24, 25].
Uroveti a tvarova spravnost AIF p¥imo ovliviiuje odhady perfuznich parametri. Existuji i analytické

modely odvozené z redlnych dat, napt. Parkertv a Schabeliv model AIF (viz Obr. 1.3).

1.1.4 Volba modelu, dekonvoluce

Protoze perfuzni analyza je ve své podstaté nepfima analyza systému (tkané), je analyzovana na
zakladé signalové teorie linearnich systémii. Kde vstupnim signalem je koncentrace kontrastni latky
ve vyzivujici arterii, mérime signal ve tkani a analyzujeme prenosovou funkci - impulsni rezidu-
alni funkci tkané pomoci farmakokinetickych modeli. Analyzu dynamickych dat lze sice provadeét i
nekvantitativné (napr. [28, 29, 30]). Tato prace je zaméfena na absolutni odhady.

Vysetfovanou tkan je mozné si predstavit pomoci zjednoduseného schématického znézornéni (viz.
Obr. 1.4). Tkan je tvorena cévnim (intravaskuldrnim) prostorem s frakénim objemem v, (v;), extrace-

luldrnim extravaskularnim prostorem EES o frakénim objemu v, a konec¢né intracelularnim prostorem



Obr. 1.4: Schématicky model tkané - jednoho voxelu. Objem EES v, je znacen svétle zlutou barvou,
zelené jsou znézornéné burky s objemem v;, cévni Tecisté (intravaskuldrni prostor) s plazmatickym
objemem v, tmavé zlutou a molekuly kontrastni latky ¢ernymi body. Obousmérny transport molekul

kontrastni latky probihd mezi plazmatickym (intravaskuldrnim) a EES prostorem [2].

v; (zaroven plati, ze v, + v, +v; = 1 [31]).

Kontrastni latka je nesena cévnim prostorem, kde muze diky permeabilité cévni stény prostupo-
vat do EES. Po urcitém case jsou molekuly kontrastni latky z extracelularniho prostoru vyplaveny
a prepraveny ven z oblasti zajmu. Kromé takto obecného chovani existuji i typy tkani, které vyka-
zuji nizkou permeabilitu pro typické nizkomolekularni kontrastni latky a tedy molekuly kontrastni
latky nejsou distribuovany do EES (tj. nelze odhadovat objem wv.). Typickym piikladem je zdrava
mozkova tkan, jejiz cévy obsahuji tzv. hematoencefalickou bariéru, ktera brani nizkomolekularnim
latkdm v transportu pres cévni sténu. Model takové tkané se v tomto piipadé omezuje pouze na v,
prostor. Kromé tohoto nelze takto urcit objem EES prostoru, protoze molekula klinicky pouzivanych
kontrastnich latek neprostupuje bune¢nou membranou [10].

Kvantitativni (perfuzni) analyza je metodika, ktera poskytuje informace/parametry o tkénich,
které se blizi fyzikalnim parametrim nebo jejich kombinacim. Tj. jednotlivé odhady veli¢in maji
své fyzikalni jednotky. Seznam kvantitativnich parametr véetné jednotek je v Tab. 1.1. Odhady v
absolutnich jednotkach maji jednoznacny benefit v interpretaci vysledk, jejich srovnavani s ostatnimi
studiemi a vyzkumnymi centry. Tento typ analyzy totiz ve své podstaté odstranuje vliv pouzitého
hardwaru. Kvantitativni analyza vyuziva teorie farmakokinetickych modeld a fyzikalnich vlastnosti
pouzité kontrastni latky. Na zakladé diferencidlnich rovnic, vyfesenych napt. pomoci Laplaceovy

transformace [31] lze dospét k zakladni rovnici,

cror(t) = [CAIFP * H] (1), (1.3)

kterd udava matematicky vztah popisujici signal z tkanové oblasti cgor(t) jako konvoluci plazmatické
koncentrace kontrastni latky z arterie vyzivujici tkan casr, (t) a rezidualni funkei tkané H. Tato funkce
H v sobé zahrnuje funkci I RF' skalovanou faktorem, ktery vétsinou reprezentuje pritok krevni plazmy

F, (napt. H(t) = F, - IRF(t)). Samotna I RF funkce ma vyznam hustoty pravdépodobnosti, ze po

10



nekoneéné rychlém aplikovani jednotkového bolu CA (AIF mé hypoteticky tvar Diracova impulsu)
je molekula kontrastni latky stéle pritomna v oblasti zajmu. Tedy v pripadé bolu ¢y Diracova tvaru
bychom v oblasti zajmu s jednotkovym priutokem naméfili signél cgros(t) = ¢o - IRF. Tvar funkce
IRF je nerostouci (nebo klesajici), zacinajici v ¢ase t = 0 na hodnoté 1.

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

kontrastni latky méfené v krvi cayp, (t) pfepocitat pomoci vztahu

CAIFp(t) :CA[Fb(t)/(l—HCt), (14)

kde ¢len Hct udava hodnotu hematokritu mérenou nejcastéji ve velkych tepnach (pro malé cévy je
pouzivana hodnota hematokritu pro malé cévy) [9].

Konverze AIF signdlu dle (1.4) ale nezajistuje ¢asovy posun, ktery vznikne mezi AIF mérenou
ve velké tepné a tkanovou oblasti, ktera je arterialni oblasti vzdalena rtizné dlouhym a mozna i
komplexnim cévnim Fecistém. Tento posun je tfeba do modelu implementovat - viz napf. v [3, 32].

Namérenou funkci cgos(t) miuzeme modelovat pomoci rovnice (1.3) modelem ¢goy. Funkei H(t),
formulujeme analytickou funkci H(t, P). Vektor parametria P definuje hledané perfuzni parametry.
Ty parametry, které primo vystupuji v definici H (¢, P) funkce nazyvame primérnimi. Na druhé strané
veli¢iny, které jsou odvozeny na zakladé primarnich, nazyvame sekundarni.

Nalezeni vektoru primarnich parametr je provedeno nelinedrnim optimalizaénim algoritmem
minimalizujicim kriterialni funkci kvadratické chyby mezi zmérenym cros(t) a modelovym signalem
Croi(t, P) vzhledem k parametru P. ProtozZe jsou dynamické MR obrazové sekvence ¢asové nespojité,
je misto proménné casu t pouzito oznaceni ¢asoveé diskrétnich vzork proménné n. V tomto pripadé
bude vypocet kriteridlni funkce proveden podle rovnice

n=N-1

SSD(P)I Z [CRO[(H)—/C\RO[(TL,P)F, (15)

n=0
kde N definuje celkovy pocet vzorki signalu. Po ukonceni optimaliza¢niho procesu ziskdme parametry
P a tvar H(t, P) funkce. Protoze funkce byly piuvodné svazany konvoluénim vztahem, rikame, zZe
byla provedena dekonvoluce [9, 33].

Tyto modely lze rozdélit na neparametrické a parametrické (analytické). Neparametricky model
muze byt takovy, ktery napr. definuje H jako nerostouci funkci, analyticky model je definovan napf.
klesajici exponencidlni funkei. Vzhledem k nizs$i odolnosti neparametrickych modelt vici sumu [2],
je v této praci pojednavano pouze o modelech parametrickych.

V perfuznim zobrazovani pro DCE-MRI se nejcastéji pouzivaji modely kompartmentové a kapi-
larni neboli ,,plug flow* (ptipadné jejich kombinace) [19].

Kompartmentové modely umoznuji separovat slozité déje na zédkladé signélu z celého komplexniho
systému, kterym ziva tkan bezpochyby je. Umoznuji urcit rychlost latkové vymeény mezi kompart-
menty a naprt. i jejich frakéni objemy. Kompartment je definovan jako dokonale promichany systém,
ktery je prostorové uniformni a ma vlastni objem [33]

Kapilarni/plug-flow modely vychazeji z predstavy typu proudéni v cévach, kde vSechny Castice
proudi stejnou rychlosti. V pripadé, 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 tkéané, kde je vétsina kapilar rozmérové podobnych a navic i

stejné smérové orientovanych [19, 34, 35].
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Déleni modeli je mozné provést i podle jejich komplexnosti. Z tohoto hlediska je mozné délit

modely H na modely tzv. 1. a 2. generace.

carr,(t), Fp carr,(t), Iy | cair,(t), F)
[— Ej ] [—
Y \J *
(a) TK (b) ETK (c) 20XM
| carr, (1), Fp | carr, (), F)

$
)~
v v v
(d) TH (e) ATH (f) DCATH a GCTT

Obr. 1.5: Schématické srovnani H modela [33].

Model TK

Mezi modely prvni generace fadime pfedevsim tzv. Toftsiv model dale v textu oznacovany jako
Toftsiv/Ketyho model (TK) [15, 36], ktery je z historického pohledu velmi rozsiteny a stéle hojné
pouzivany. Tkan je z hlediska matematického tvorena jedno-kompartmentovym modelem uvazujici

pouze extravaskularni extracelularni prostor. Rovnice modelu
H(t, PTK) _ Ktranse—(Ktm"S/UE)t’ (16)

je mono-exponencialni a zahrnuje vektor parametri modelu Py = [K"* v,]. Z téchto dvou pri-
marnich parametru lze vypoéitat parametr k., = K" /v.. TK je oproti komplikovanéj$sim modelim
velmi odolny viadi sumu v datech diky jeho pouhym dvéma volnym parametrim, coz je zaroven i
nejvétsi nevyhoda. Problém také tkvi v nejednoznacnosti parametru K ktery v sobé zahrnuje

dva odlisné parametry - prutok krve a permeabilitu cév.
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Model ETK

Rozsifenym Toftsovym model, ETK [5], kromé parametri K" a v, muzeme odhadnout objem
krevni plasmy v,. Modifikace H funkce oproti TK modelt spociva v uvazovani nenulového objemu
Up:

H(t, Ppri) = 0,6(0) 4+ Kronse= (KT /ve)t, (1.7)

V tomto ptipadé je Prrx = [v,, K7 v,].

Modely druhé generace se lisi od predchozi tzv. ,prvni generace® rozsitenim H o takzvané in-
travaskularni parametry (odhadnutelné z vaskuldrni faze signalu - tj. pfi stavu ihned po pfichodu
bolu, kdy je kontrastni latka distribuovdna prevazné v cévnim fecisti). Jedna se o parametry v, (ev.
vp), F, (ev. Fy) a T.. Mezi tyto modely patii Two compartment exchange model (2CXM) [31], Tissue
homogeneity model (TH) [37], Adiabatic approximation to tissue homogeneity model (ATH) [13, 14],
Distributed capillary adiabatic tissue homogeneity model (DCATH) [16] a Gamma Capillary Transit
Time model (GCTT) [38].

Model 2CXM

Model 2CXM (z angl. two compartment exchange model) popisuje tkan jako dva kompartmenty -
vaskularni o objemu v, a EES o objemu v.. Mezi kompartmenty probiha transport kontrastni latky,

latkova vymeéna. H funkce pro vaskularni kompartment je
H(t, Pycxmp) = F, [Apexp(at) + (1 — A,) exp(St)] (1.8)
a pro EES kompartment je definovana vztahem
H(t, Pacxare) = Fy [Acexplat) — A, exp(5t)]. (1.9)
Celkova H 2CXM modelu H(t, Pocx ) je dana
H(t, Pycxm) = Fp [Aexp(at) + (1 — A) exp(5t)] . (1.10)

Tato vysledna H funkce ma biexponencialni charakter. Neznamé « a 3 jsou definovany nasledovné

[31]
1 PS PS F PS PS FE\N?  PSF
G- —( + +”)i ( + +p) —4=—=21 (1.11)
/8 2 U'U /Ue /U’U UU Ue U'U /Ue U'U
gt BS
pricemz Skalovaci konstanty jsou vypocteny pro vaskuldrni kompartment jako A, = :_’E a pro EES
£3 at+L54 LS
kompartment jako A, = a”fﬁ a v pripadé celkové H funkce urcéime A jako A = ;pfﬁ” Simulace

umeélého signélu (zde generovaného pomoci modelu GCTT v rezimu 2CXM) je vidét na Obr. 1.6(a,e).

Model ATH

Farmakokineticky model ATH vychazi z TH [37]. Tato tprava ,adiabatickou aproximaci* fesi nevy-

hodu modelu TH - neexistujici analytické vyjadreni H funkce v ¢asové oblasti. Predpis modelu ATH
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je dan vztahem

F pro 0 <t < T,
H(t,Parg) =14 " By (1.12)
F,-FEe e < prot>"T,,

ktery se skladéd z vaskularni ¢asti - modelované ,plug-flow* modelem a parenchymalni ¢asti rovnice,
kterd je modelovana kompartmentovym modelem. Tento hybridni model striktné (skokové) rozdéluje
tyto dvé faze, coz je oproti modelu 2CXM vyhodou, avSsak na druhé strané tato nespojitost ptsobi
problémy v odhadech parametri tkané, protoze algoritmy pracujici na principu gradientniho sestupu
vyzaduji pro zaruceni funkénosti hladké a spojité kriterialni funkce. Zminéna adiabati¢nost definuje
model H tak, ze do ¢asu T, nedochazi k propousténi molekul kontrastni latky cévni sténou. Extrava-
zace 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 pa-
rametry jsou Pary = [Fp, E,ve, T.]. Z téchto primarnich parametri lze dopocitat i tyto parametry
- objem krevni plasmy v, = F,T¢, rychlostni pfenosovou konstantu z vaskuldrniho do EES prostoru
K'ens — EF,, rychlostni pfenosovou konstantu z EES do vaskuldrntho prostoru ke, = K" /v,
a produkt permeability a plochy PS = —F,In(1 — E), udavajici informaci o propustnosti cévni
stény v oblasti zajmu. V této praci je model ATH implementovan jako DCATH model se zafixova-
nym parametrem o (viz déle) [32]. Simulace syntetickych kfivek pro tento model je mozné vidét na
Obr. 1.6(b,f).

Model DCATH

Dalsim tkanovym modelem H je DCATH. Ten predpoklada urc¢itou distribuci parametru 7, v oblasti
ROI, na rozdil od ATH (uvazuje jen jeden konkrétni ¢as T,.). DCATH zavadi statistickou distribuci 7.
parametru, kterou modeluje pomoci zleva omezeného norméalniho rozdéleni (T, nemuze byt zaporné)
s parametry g a o. VIiv parametru o na H funkei je vidét na Obr. 1.7(a). Parametr p udéva stfedni
hodnotu neomezeného pravdépodobnostniho rozdéleni a o je jeho smérodatna odchylka. V pripadeé,
ze je pomér o/u dostatetné maly (cca o/p < 1/3 [16]), lze p a o povazovat za stfedni hodnotu a
smérodatnou odchylku neomezeného pravdépodobnostniho rozdéleni a tedy je mozno fici, ze pu = T..

Pro vaskularni a parenchymédlni ¢ast funkce DCATH [16] plati

IRF(t, Ppoarmy) =1 — [1 + et (\/’%Uﬂ _ [erf (%) +erf <\/%0>] (1.13)
IRF(t, Ppcarme) = peld(52)o+(52) @) [1 4 orf <Z>]1 (1.14)

t-n_ (52)0 p o (B2)e
[erf(\/ia— NG )+erf(\/§a+ 2 )],

kde chybova funkce je definovana integralem

orf (1) = \/2% / Loy (1.15)

a celkova H funkce je ddna souc¢tem rovnic (1.13) a (1.14), ndsobenych faktorem F),, tedy

H(t, Ppcarn) = F, [IRF(t, Ppoarn,) + IRF(t, Ppcars,)| - (1.16)
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(e) 2CXM CRO[(’I?,) (f) ATH CRO[(TL) (g) DCATH CRO](TL) (h) GCTT CRO[(TL)

Obr. 1.6: Grafické srovnani H modelu 2. generace. Jsou zobrazeny funkce H a Cror(n).

Oproti ATH je u DCATH vyhodou fakt, ze v H funkci je plynuly prechod mezi vaskularni a paren-
chymalni fazi, coz je vidét na Obr. 1.6(c,g).

Model GCTT

Obdobny stupen zobecnéni piindsi GCTT model (simulace lze vidét na Obr. ??), ktery pomoci
pravdépodobnosti distribuce casti T, definuje pomoci gamma rozlozeni. Zménou tvaru pravdépodob-
nostniho rozloZeni popsaného parametrem o~ ! lze timto GCTT modelem simulovat i napf. modely
20XM a ATH. Ukézka vlivu parametru o' je zndzornéna v simulaci na Obr. 1.7(b). Definice GCTT

modelu je také rozdélena na vaskularni a parenchymalni cast

T. n
[RF(t, Poorr,) = 7 ( ) (1.17)

T'T

EeFert T. /1
R Pocrmy = — P B (L)), s
( GCTTE) (1 _ /{ZepT)TC/T Y - - D ( )
Vysledna H je opét dana souctem jednotlivych casti tj.

H(t, Paorr) = Fy, |[IRF(t, Peerr,) + TRF(t, Pocrr,)| (1.19)

Model GCTT v piipadé, Ze se a1 blizi hodnoté 1 piechdzi v 2CXM model a naopak, pokud se a™*
blizi hodnoté 0 prechdzi v ATH model. Tuto simulaci lze vidét na Obr. 1.7(b).
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¢as [min] ¢as [min]

(a) DCATH H(n) (b) GCTT H(n)

Obr. 1.7: Vliv zmény parametru ¢ v .H modelu DCATH (a). Parametr o byl krokovan linearné od
0 (modrd) do 1 (Cervend), celkem 16 kroku. Na grafu (b) je zobrazen vliv zmény parametru o v
H modelu GCTT. Parametr a~' byl krokovan linedrné od 0 (modra) do 1 (¢ervend), celkem 16
krokli. Pro tento typy grafii byly modely generovany se zkracenou c¢asovou osou. Pro oba modely

bylo nastaveno v, = 0, 12mL/mL.

Tab. 1.2: Prehled perfuznich parametrii odhadnutelnych jednotlivymi H DCE modely

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

F, o o ° ° ° °
E o o ° ° ° °
Ve ° ° ° ° ° °
T, o o ° ° ° °
BAT ° ° ° ° ° °
Ktrans ° ° ° ° ° °
Eep ° ° ° ° ° °
Uy o ° ° ° ° °
PS o o ° ° ° °
o o o o o ° o
a ! o o o o o °
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1.2 Dynamic susceptibility contrast -MRI (DSC-MRI)

Technika DSC-MRI byla vyvinuta ptiblizné ve stejnou dobu jako DCE. Prehledové ¢lanky lze nalézt
v literatute [10, 39, 40]. Problematika DSC je zde popséana strucnéji nez DCE, protoze vétsina kroki
ve zpracovani je shodna. Hlavnim rozdilem oproti DCE-MRI je to, ze DSC je zalozena na akvizici
nastavené tak, aby mérené obrazy byly T (metody zaloZené na gradientnim echu), pripadné 75 (spi-
nové echo) véhované tj. s refokusaénim 180° pulsem. Béhem dynamické akvizice je rovnéz nitrozilné
poddna paramagnetickd kontrastni latka (viz podkapitola o DCE-MRI akvizici 1.1), kterd lokalné
ovliviiuje okolni tkané zkracovanim 75/ Ty ¢ast zménou susceptibility x. Tato zména zptusobuje
rychlejsi ztratu spinové koherence v disledku zmény velikosti lokdlniho magnetického pole v oblasti
zajmu
Bint = Bo (14 x), (1.20)

které je zesileno pritomnosti paramagnetické kontrastni latky s magnetickou susceptibilitou x > 0.

Metodika je primarné vytvorena pro zobrazovani mozku. Medicinské vyuziti nachazi uplatnéni
predevsim v diagnostice mozkové mrtvice. Z hlediska standardnich farmakokinetickych modeli je
predpoklddano, ze kontrastni latka zustdva uvnitt vaskuldrniho prostoru (neextravazuje). Tato situ-
ace plati pouze v ptipadé neposkozené, tedy intaktni hematoencefalické bariéry (blood brain barrier,
BBB), ktera brani i nizkomolekularnim latkdm v prostupu pfes cévni sténu. Pouzit lze i obdélniko-
vych H na zakladé plug-flow modeli nebo i neparametrickych rezidualnich funkci. Hemodynamické
parametry, kterymi je tento model definovan jsou v DSC-MRI jako v DCE oznacovany [}, v, a
T. (vysvétleni téchto parametri i véetné pokrocilych jsou uvedeny a popsany ve spoleéné tabulce
Tab. 1.1). Zminéné parametry se nékdy spiSe z historickych duvodia nazyvaji cerebralni (Cerebral
blood flow, cerebralni pritok krve (CBF'), Cerebral blood volume, cerebrdlni objem krve (CBV) a
Mean transit time, stredni doba prichodu (MTT)). Pokud bychom chtéli provadét srovnani nebo
validaci DSC parametru s technikou DCE, je vhodné pouzit v obou pripadech H model stejného
typu.

Akvizice dynamickych dat je identicka s DCE-MRI, avsak neni zde nutné provadét méreni sepa-
ratnich nativnich obrazu technikami Multi-FA/T R, protoze vztah mezi zménou relaxacni rychlosti
Ry/ R} a signalovou intenzitou je dan vztahem zaloZzenym na signalové rovnici gradientniho echa bez

uvazovani vahovani/vlivu relaxacniho casu 77. Vztah pro konverzi DSC signalu mé podobu rovnice

TE " | 5(0)

Pro vétsi robustnost pirevodu je za S(0) signdlovou intenzitu dosazena prumérna prekontrastni/na-

ARY(t) = ———In [5(’5)1 | (1.21)

tivni hodnota signdlové intenzity. Pro findlni prevod signdlu AR%(¢) na koncentraci kontrastni latky

c¢(t) je mozné pouzit obdobnou rovnici jako pro 7 vahovanou perfuzni techniku
c(t) = AR;(t)/r5. (1.22)

Koeficient rj je relaxivita pouzité kontrastni latky. Ta je zde uvedena spise orientac¢né/obecné. Di-
vodem je zavislost ry (r3) na typu vysetfované tkdné, predevsim pak na morfologii cévniho systému
v oblasti zajmu. V literatute [12, 40, 41] je udavany zejména vliv pouzité pulsni sekvence (SE/GE),
koncentrace kontrastni latky a predevsim nelinedrni zdvislost na prameéru (geometrii) cév. Pii béz-

ném klinickém vysSetieni je ale pro jednoduchost relaxivita povazovana za konstantni, pripadné je
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pouzita riiznd hodnota relaxivity pro konverzi méfené arteridlni oblasti (carp, = AR5(t)/r54:p) &
pro vysetfovanou oblast zajmu (cror = AR (1) /T5ror)-

Pro dekonvoluci carr, a cror je v DSC-MRI pouZzivdno stejnych rovnic jako v ptipadé DCE, tedy
vztahu (1.3) a kriterialni funkce (1.5). Nékdy je v ptipadé velicin CBV a CBF zohlednéna hustota
tkdné p. V konvoluénim vztahu dle (1.3) samoziejmé opét vystupuje funkce H, kterd muze, stejné
jako v DCE byt definovana parametricky, nebo neparametricky. Vyhody a nevyhody téchto technik

byly rovnéz zminény drive v podkapitole 1.1.

1.2.1 Parametrické modely H

Pro DSC jsou pouzivany predevsim parametrizace pomoci klesajici exponencidly (kompartmentové
modely), nebo méné ¢asto se jednd o model nepropustné kapilary.

Jednokompartmentovy model vaskularniho prostoru

Z hlediska modelovani parametrické H pro DSC-MRI je pouzivan predevsim jednokompartmentovy

model (viz Obr. 1.8(a)) [42], jehoz H funkci definuje klesajici exponencidla s ¢asovou konstantou 7.
H(t,T.) = Fe /T, (1.23)

kde métitko udava v tomto pripadé prutok Fj, a casovd konstanta udéva stfedni dobu priichodu

vaskularnim kompartmentem

I CAIFp(t>; Fp I CAIFp(t)a Fp

\ Y
(a) kompartment. model (b) Plug flow model

Obr. 1.8: Grafické srovnani modeli pro DSC analyzu.

Plug flow vaskularni model

Koncept nepropustné kapilary modelované pomoci plug flow (viz Obr. 1.8(b)) je mozné rovnéz pouzit
pro pripad DSC [43]. 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
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takové tkané

F, pro0<t<T,

H(t’ PATHDSC) = (1'24)

0 prot>T.

1.2.2 Problém extravazace kontrastni latky a jeji korekce

Takto definovana metodika pro odhad hemodynamickych parametri ptsobi jednoduse a velmi in-
tuitivne, avsak zminéné modely jsou platné pouze v pripadé, kdy by kontrastni latka byla cisté
intravaskularni a ro /75 by byla konstantni (nezavisld na tkéni). To ovSem v praxi nemuze byt spl-
néno, 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 dostateénou velikostni molekuly takové, aby pres cévni sténu nepronikala. Pro huménni studie
jsou tyto latky oznacované jako BPCA (z angl. blood pool contrast-agents [44]). Poptavka po téchto
kontrastnich latkach je zrejmé malé. Za zminku stoji latka Vasovist pro MR angiografii a Zelezité kon-
trastni latky na bézi oxidu zeleza [45, 46]. Korekci extravazace je mozné prakticky eliminovat pouze s
vyuzitim farmakokinetického modelovani v kombinaci s komplexnéjsim mérenim perfuzometrickych

dat [18, 47, 48] (viz dale).

1.2.3 Shrnuti

Zakladnim problémem kvantifikace DCE perfuzometrie je fakt, ze hodnota relaxivity 5 (73) je zavisla
na typu tkané, zatimco v pripadé DCE lze povazovat relaxivitu prakticky za konstantni. V. DSC
jejl variabilita zplisobuje problémy pti absolutni kvantifikaci. Ze zminénych perfuznich parametri
je patrné, ze pri pouziti jednoduchého jednokompartmentového nebo plug flow modelu je mozno
odhadnout jen zakladni parametry F),, v,, T, a BAT. Navic je nutné vzdy uvazovat o nevalidnosti
modelu zptusobené bud fyziologicky nebo plynouci z predpokladu, ze obrazy jsou vahovany cisté Ts
(nebo T5).
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1.3 Kombinace technik DSC-MRI a DCE-MRI

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 [48], protoZe farmakokinetické modely
odhadovaly zcela rozdilné parametry a z hlediska kvality dat nebylo mozné pouzivat komplikovanéjsi
modely s potencidlem pro provazanost téchto technik.

Kombinaci DCE a DSC lze rozdélit podle raznych pohledi do nékolika kategorii. Z hlediska
¢asového usporadani méreni perfuzometrickych dat vdhovanych 77 a Ty (neboTy) na sekvencni a
simultanni. Z hlediska poc¢tu podanych boli kontrastni latky na jednobolové a vicebolové. Navic
muzeme délit pristupy podle toho, zda jsou (v pripadé vicero aplikaci kontrastni latky) pouzity
kontrastni latky stejného typu, nebo jsou odlisné. Zde zminéné varianty jsou z hlediska dekonvoluce
sekvencni, i kdyz nékteré techniky DSC vyuzivaji v odhadech vybrané veli¢iny ziskané z DCE.

Metody, které vyuzivaji rtiznych kombinaci pro dosazeni validnéjsich parametri mohou byt pii-

nosné pouze v pripadé, kdy ziskame kvalitni signél z DCE i DSC metod.

1.3.1 Sekvencni méreni DCE a DSC se dvéma aplikacemi stejné kontrastni
latky

Kombinace DCE a DSC vychazi z ¢lanku [49]. Jedna se o vysetfovaci protokol (viz Obr. 1.9), ktery
vyuziva méreni DCE-MRI a DSC-MRI c¢asové po sobé, pricemz pro kazdou z technik byla podéna
nizkomolekularni kontrastni latka stejného typu. 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 pii nasledném sniméani DSC-MRI.
Jednokompartmentovy model pro DSC parametry je tak mozné povazovat za vice validni v porovnani

s pripadem, kdyby bylo DSC nameéreno bez predchozi aplikace gadoliniové kontrastni latky.

DCE-MRI, T, = 125,
akvizice 7min:30s

DSC-MRI, T, = 25,
akvizice 1 min:40s

12mL 24 mL
Gd-DTPA Gd-DTPA
Obr. 1.9: Schéma akvizice perfuzné vahovanych dat dle [49] pro sekvenc¢ni akvizici DCE-MRI a
DSC-MRI.

1.3.2 Sekvencni méreni DCE a DSC se dvéma riznymi kontrastnimi latkami

Dalsi studie sledujici vyvoj nddoru - gliomu na zvifecich (mysich) modelech byla publikovana v roce
2009 [50]. V tomto piipadé bylo pouzito dvou typu kontrastnich latek - nizkomolekuldrni Gd-DTPA
(Magnevist) pro DCE a také intravaskuldrni kontrastni latka typu SPIO (Superparamagnetic iron
oxide) pro DSC-MRI. V tomto piipadé byl proveden korektni prevod jasovych obrazi na obrazy
reprezentujici koncentraci kontrastni latky. Dalsi vyhodu je mozno vidét v pouziti SPIO (Feridex)

kontrastni latky, kterd velikosti molekuly o primeéru 150 ym bréni extravazaci pti prvnim prichodu
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bolu. Pro odhady tkanovych parametri je v tomto ptipadé validni pouziti jednokompartmentového
modelu. Nevyhodou této metodiky je jeji neprenositelnost na humanni studie kvili chybéjicimu

schvaleni obdobnych kontrastnich latek pro humanni ucely.

1.3.3 Simultanni méreni DCE a DSC s jednim bolem kontrastni latky

Vétsina odbornych clanka [48, 51, 52, 53, 54], které se zaméfuji na soucasnou akvizici 77 a Ty
vahovanych obrazu fesi pomoci simultanni akvizice odstranéni problému soucasné pusobicich vlivi
Ty a Ty (nebo T5).

V pripadé DCE se jednd o negativni vliv parazitniho vahovani 7, (nebo Ty) ¢asem, které je
z divodu pouziti nenulového echo ¢asu TE vice & méné ovlivnéno. ReSenim této situace by bylo
nastaveni nulového echo ¢asu, kterého vsak nelze redlné dosdhnout (lze se mu pouze priblizit napr.
UTE (ultrashort echo time) sekvenci [55]).

Korekce, kterda muze byt provedena na zakladé simultanniho méreni vychazi z metod métreni
dynamickych obrazti v nékolika riznych echo casech. Rovnice, kterd udava vztah mezi signalovou
intenzitou v zévislosti na echo ¢ase SI(T'E) pro takto nasnimanou sérii obrazii ma monoexponencialni

charakter s ¢asovou konstantou T (v pripadé spin echo sekvenci je konstantou T5)
SI(TE) = SIppyexp TE/TE (1.25)

kde Slrgg je hypotetickd signalova intenzita pii echo ¢ase TE = Oms. Aproximaci mérenych dat
timto modelem muzeme pro kazdy voxel a casovy vzorek obrazové sekvence odhadnout parametry
Slrpe a Ty, kde je signal DCE bez vlivu susceptibilniho vahovani reprezentovan pravé parametrem
Slrgo.

DSC signal je zkreslen vahovanim signalu 77. Princip korekce je stejny s postupem uvedenym pro
DCE, av8ak s tim rozdilem, Ze v tomto piipadé je pouzit z modelu (1.25) parametr T35 (jednd se o

kvantitativni relaxacni ¢as).

1.3.4 Vyuziti simultanni akvizice DCE a DSC pro odhad novych parametri
tkané

Jesté o krok dal ve smyslu kombinace metod DCE-MRI a DSC-MRI je preklinicka studie na mysich
pro analyzu podkozné implantovanych nador.

Model ktery vychazi z ¢lanku [17] vyuZziva tzv. korekce gradientu susceptibility je uveden v [18].
Tento pristup (Gradient Correction Model, GCM) umoziiuje odhadnout diky simultdnnimu méreni
(Ty a Ty) a pokrocilému modelovani kompletni mnozinu DCE-MRI tkanovych parametra. Z DSC
¢asti signalu je timto modelem mozné odhadnout v kazdém voxelu dvé nové definované relaxivity.

Model je popsan rovnici
R;(n) = R3g(n) + 13yasc [6p(1) — ce(n)] 4 r3ppgce(n), (1.26)

kde clen |c,(n) — c.(n)| opét vyjadiuje koncentra¢ni gradient mezi vaskularnim a EES prostorem
dosazené do tohoto modelu na zdkladé DCE analyzy. Dva nové parametry - odhadované parametry

modelu - jsou relaxivity r3,,.. & rsppg. Relaxivita r3, .. reprezentuje susceptibilni gradient podél
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R5(t)

]

Sror(TE,t) % SI = SIyeTE/Ts

¥

Sror(0,t)

[

DSC-MRI GCM
Sro1(0,t) = croi(t)

Sarr(TE, ) % SI = SIyeTE/Ts

Sarr(0,t) %

DCE-MRI 2CXM

Obr. 1.10: Schéma vyhodnoceni perfuzni analyzy pti akvizici multi gradientniho echa a aplikace

kontrastni latky. Odhad parametrii tzv. Gradient Correction Modelu pro DSC-MRI parametry 73, ...

arspps [18].

cévnich stén, ¢len 135554 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 parametri tohoto typu
GCM modelu je na Obr. 1.10. Jde tedy o standardni DCE analyzu nasledovanou analyzou DSC,
kterd vyuziva vysledkit DCE analyzy pro zpfesnéni modelovani DSC signdlu. Vysledkem je odhad

v ; - "
dalsich dvou perfuznich parametrt r5,,,. & 755pg-
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2 Cile dizertacni prace

Z rozboru teoretické ¢asti pro perfuzni zobrazovani pomérné jasné plynou hlavni nedostatky soucas-
ného stavu vyvoje metod DCE a DSC. Jejich pomérné komplikovana akvizice (dlouhé kontinualni
snimani, podani kontrastni latky), pozadavky na nehybnost pacienta, komplexnost zpracovani, chy-
bovost a netrivialni interpretovatelnost vedou k tomu, ze divéra v tyto metody mezi lékari neni prilis
vysoka a jsou brany spise s rezervou. Vyhodnoceni v praxi probiha vétsinou jednoduchou formou -
vypoctem ploch pod kfivkou, 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 zdoko-
nalovani jakoby odvijelo paralelné a nezavisle na sobé. V odborné literature se objevilo jen nékolik
¢lanktt kombinujicich DCE a DSC. Jednéa se o nékolik ¢lankt, kde se DCE data pouzivaji ke korekei
DSC dat [51, 52, 54, 56|, pripadné o clanky, kde jsou DCE a DSC data zpracovana zvlast a poskytuji
mapy perfuznich parametrii, které se vziajemné dopliuji, napt. K% s CBF 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 tcelem dosazeni vétsi spolehlivosti, nez kdyby byly metody DCE a DSC pouzity
samostatné.

Kdyby se v DCE pouzily pokrocilé farmakokinetické modely (popisujici vaskuldrni i parenchy-
malni fazi distribuce kontrastni latky - napr. ATH, nebo 2CXM), bylo by mozné pomoci DCE od-
hadnout 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 parametri z DCE a DSC dat. V této tloze by se pro kazdou
oblast zajmu prokladaly farmakokinetickymi modely dvé kiivky (DCE a DSC) s tim, Ze nékteré od-
hadované perfuzni parametry se vyskytuji ve farmakokinetickych modelech obou kiivek. Slo by tedy
o simultanni prokladani DCE a DSC krivek provazanymi farmakokinetickymi modely.

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

1. Porovnani pokrocilych farmakokinetickych modeltt pro DCE-MRI za tcelem volby vhodnych
kandidatt 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 tc¢elem akvizice vhodnych klinickych
dat pro vyhodnocovani navrhované metodologie.

3. Porovnani samostatné pouzitych metod DSC a DCE (implementace s pokrocilymi modely)
za Ucelem zjisténi, nakolik si intravaskularni perfuzni parametry odhadnuté obéma metodami
odpovidaji.

4. Navrh metody simultanni DCE-DSC perfuzni analyzy, porovnani farmakokinetickych modeli.

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

Tato ¢ast prace zahrnuje konkrétni kroky, které vedly ke splnéni cili dizertace uvedenych v kapitole 2.
Zahrnuje stézejni ¢asti a vysledky publikované na evropskych a celosvétovych konferencich ESMRMB

a ISMRM a v neposledni fadé clanek v ¢asopise s nenulovym IF (Measurement Science Review).

3.1 Porovnani pokrocilych farmakokinetickych modela pro DCE-
MRI za ac€elem volby vhodnych kandidati pro simultanni
DCE-DSC metodu

Jak bylo rozebrano v teoretické ¢éasti prace, je k dispozici nékolik rizné definovanych modelt popisuji-
cich kinetiku kontrastni latky ve tkani. Vzhledem k tomu, ze prace smétuje k vyuziti kombinace DCE
a DSC, u které je vyuzito tkanovych parametri a odhadnutych priitbéhii koncentrace kontrastni latky
pomoci DCE-MRI modelt, je velmi vhodné ovérit jejich numerické vlastnosti tj. chybovost odhadi
v zavislosti na trovni Sumu a také proveditelnost (odhadovani potfebnych parametri) souc¢asného
zpracovani DCE a DSC.

Protoze analyticky GCM model dle Sourbrona [18] vyuziva pro DSC analyzu informaci o koncen-
tracich kontrastni latky v jednotlivych tkanovych prostorech (vaskuldarnim a EES), je v prvni radé
nutné brat do tvahy modely, které umoznuji celkovou koncentraci cror(n) separovat na koncentrace
ve vaskularnim kompartmentu ¢,(n) a EES kompartmentu ¢.(n). Symbol n reprezentuje index ¢asove

diskrétniho signalu.

3.1.1 Perfuzometrie DCE-MRI temporomandibularnich kloubi TMJ

Nasledujici studie neuvazuje Toftsovy modely tj. TK a ETK, protoze neumoznuji oddélit prubéhy
¢p(n) a c.(n) na zakladé podlozené celkové koncentrace cror(n). Srovnani pokroéilych modelia 2CXM,
ATH, DCATH a GCTT bylo provedeno pii humanni DCE-MRI studii, kterd byla zamérena na
moznost vyhodnoceni perfuzometrie temporomandibuldrniho kloubu (TMJ) u déti [57]. Tato prace
byla publikovana na celosvétové MR konferenci ISMRM-ESMRMB 2017 [57]. Cilem studie bylo mimo
jiné zjistit, zda je mozné pouziti komplikovanéjsich modelt 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 T (75 =~ 3.9s). Do té doby byly publikovdny na tuto problematiku
pouze dva ¢lanky [58, 59], které se pti vyhodnoceni spoléhaly na ¢asové rozliseni dynamické sekvence
T, priblizné 30s.

Akvizice byla provedena metodou FLASH 3D. Pouzitd kontrastni latka byla Dotarem (Gd-DOTA).
Pro analyzu bylo vyuzito individualnich AIF z oblasti Willisova okruhu. Tkanova data TMJ byla
zpracovana jako priamérné signaly.

Dekonvoluce tkanovych signalt byly provedeny pro vSechny zminéné modely, které aproximovaly
signaly s minimalnim residuem.

Pacientskd data byla rozdélena do dvou skupin - zdravi (healthy group, 7 pacienti) a skupina s

nalezem (affected group, 4 pacienti). Hypotéza spocivala v tom, Ze za normdlnich okolnosti vykazuji
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Obr. 3.1: Krabicové grafy rozdili perfuznich parametriit mezi levym a pravym kloubem TMJ pro dvé
ruzné pacientské skupiny a ruzné farmakokinetické modely [57]. Grafy jsou generovany na zdkladé

podloZenych RD parametrt F, a PS.

levy i pravy TMJ stejnou farmakokinetiku. V pripadé jednostranného postizeni dojde napt. k vyssimu
prokrveni z diivodu vzniku zanétu. Srovnavani perfuznich parametrii probéhlo na zakladé relativnich
rozdili (RD) parametri mezi levym a pravym TMJ kloubem.

Systematicky vétsi rozdily perfuznich parametrii mezi pravym a levym kloubem vykazovala sku-
pina 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 (slou¢enim mnozin
RD parametrt F, a PS) jako podklad pro tvorbu jednoho krabicového grafu pro kazdého pacienta
(viz Obr. 3.1). Mediany téchto grafi byly podrobeny neparametrickému Mann-Whitney statistic-
kému poradovému testu na rozdilnost mediani a dale toho, zda je median RD vétsi pro ,affected*
skupinu v porovnani se zdravou skupinou. Vypoctené hodnoty statistiky byly pii p-hodnoté p < 0,05

povazovany za signifikantni viz Tab. 3.1.

Tab. 3.1: Tabulka p-hodnot pro rizné DCE modely a RD pro kombinaci parametrii £}, a PS. Vsechny
testy byly statisticky vyznamné na hladiné vyznamnosti 5% [57].

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

P1i pohledu na grafy v Obr. 3.1 lze tici, Ze skupina s onemocnénim vykazuje vétsi rozptyl odhadi
RD a vyssi hodnotu mediant RD v porovnani s kontrolni skupinou, coz muze byt zptisobeno napf.
lokdlnim zvysSenim pritoku v problémové oblasti vlivem zanétu. Z hlediska robustnosti pouzitych
modeltl Ize konstatovat dle Tab. 3.1, Ze vSechny modely by bylo mozné na zakladé vysledné p-hodnoty
pouzit pro potvrzeni rozdili v perfuznich parametrech.

Celkove lze Ttici, ze z hlediska vyhodnoceni p-hodnot by mél byt preferovin GCTT model a

zaroven by nemél byt uprednostnovan model 2CXM, protoze jeho p-hodnota byla nejvétsi. To je
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mozné vysvetlit jeho biexponencidlnim charakterem, ktery je sice vice fyziologicky (pfedevsim ve
srovnani s ATH), avsak z hlediska dekonvoluénich odhadu je tento neostry prechod mezi vaskularni
a parechnymalni fazi disledkem horsi vérohodnosti [60].

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

Dalsim krokem ve zpracovani téchto dat byla studie sledujici vliv obrazové registrace na kvalitu
aproximace pomoci GCTT modelu. Vysledky byly publikovany jako abstrakt na konferenci ISMRM
2019 [61].

3.1.2 Testovani modelti 2CXM a ATH in vivo pomoci dvou typii kontrastnich
latek

Dalsi studie [60, 62|, tykajici se vybéru pokroé¢ilého DCE-MRI modelu byla provedena na animélnich
modelech - laboratornich mysich kmene BALB/c se subkutdnné implantovanymi butikami CT26,
které zptsobuji rist kolorektalniho tumoru v misté aplikace. Ucelem studie bylo ukézat, ktery ze
stabilni. Zatim totiz neexistuje zadny konsensus a v podstaté kazda vyzkumna skupina ma sviij
preferovany matematicky model. Kromé studie porovnéavajici modely pomoci simulovanych dat [63]
existuje i prace publikovand na zdkladé analyzy preklinickych dat za pouziti slepé dekonvoluce [64].

Pro dalsi srovnavani modela bylo zvoleno porovnani perfuznich parametri za pouziti dvou kon-
trastnich latek - nizkomolekuldrni (0,9kDa) Magnevist (Bayer HealthCare, Némecko) a vysokomo-
lekuldrni (200 kDa) GadoSpin P (Miltenyi Biotec, Némecko). Hypotéza vyhodnoceni studie byla za-
lozena na predpokladu, ze pokud se pouZiji sekvenéné za sebou dvé aplikace kontrastni latky (s
odstupem mezi aplikacemi 30 min.) s riznou molekuldrni hmotnosti, mizeme porovnat vysledné
tkanové parametry pro tyto dva typy bolt kontrastni latky. Je mozné ocekavat, ze parametry, které
se vztahuji k vaskularnimu prostoru budou nezavislé na typu kontrastni latky - tj. parametry F,
a vp, zatimco odhadnutd hodnota parametru PS by se méla sniZit pfi pouziti latky GadoSpinP v
porovnani s latkou Magnevist, protoze prostupnost molekul s vyssi molekuldrni hmotnosti by méla
byt nizsi.

Laboratorni mysi byly méfeny na preklinickém systému Bruker BioSpin 9.4T (Bruker Biospin
MRI, Némecko). Akvizice obrazu byla provedena dle schématu Obr. 3.2. Pro dynamické sekvence
byla pouzita pulsni sekvence FLASH 2D. Pro prekontrastni sekvenci bylo pouzito techniky Multi-TR.
Detaily nastaveni akvizice a zpracovani dat jsou uvedeny v plné verzi dizertac¢ni préce.

Analyza perfuzometrickych dat ze ¢ty mysi byla provedena pomoci korelacnich diagramii. Vy-
sledkem studie je fakt, ze v pripadé analyzy CT26 tumort vykazoval model ATH vétsi konzistenci
vysledki, coz znamend, ze optimalizacni proces je zde oproti 2CXM modelu lépe podminény a odpo-
vida vice teoretickym predpokladiim. Korelacni koeficienty byly systematicky vyssi pro model ATH
a regresni koeficient vykazoval priblizné jednotkovou smérnici linedrni regrese pro F), a v,, zatimco v

pripadé PS byl koeficient zhruba poloviéni. Nizsi hodnota regresniho koeficientu poukazuje v obou
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Nativni Postkontrastni
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Obr. 3.2: Schéma méteni experimentu na mysich s pouzitim kontrastni latky GadoSpin P a Magnevist.

Multi-F' A, nebo -T'R H DCE-MRI 1. segment }» ]
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Aplikace kontrastni latky

Obr. 3.3: Schéma dvousegmentového méteni DCE-MRI s kontrastni latkou (i-DCE). Segment vlevo
znazornuje nativni akvizici pro uréeni map kp (tj. konverzi na koncentraci). Zelené bloky predstavuji
DCE meéfteni. Béhem akvizice 2.segmentu DCE neni aplikovana kontrastni latka. Blok oznaceny

c¢arkované muze byt pouzit pro akvizici jiného typu - napt. pro DSC apod.

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 do-
stupnych klinickych MRI skenerech, ovéreni validity nestan-
dardni DCE

Tato sekce se zabyva navrhem metody akvizice DCE a DSC, které by byla realizovatelna na klinickych
skenerech, které nemaji dostupné z hlediska hardwaru, nebo softwarového vybaveni pulsni sekvence
umoznujici mérit simultdnné DCE-DSC. Navrzené mérici schéma umoznilo namérit klinicka data
onkologickych pacientt za icelem vyhodnoceni shodnosti poskytovanych tkanovych parametra pro
zjisténi realizovatelnosti 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) akvizici DCE. Vysledky tohoto neklasického pristupu
k DCE analyze byly publikovany na celoevropské MR konferenci ESMRMB 2013 [65] a konferenci
Trendy v BMI [66].

Pro validni vyhodnoceni DCE dat je zapottebi, aby byla akvizice dostatecné casové dlouha, aby
poskytla informace o pomalych déjich, které se odehravaji ve vysettované tkani (je doporucovano cca
meéfeni od nékolika minut do cca 10 minut [7]). Pii méfeni sekvenci pro pfevod obrazi na koncentraci
muze doba vysetTeni trvat 20 minut, nékdy i vice, coz je velmi mnoho. Z toho diivodu bylo navrzeno
schéma méreni (viz Obr. 3.3), které se sklada ze dvou kratsich segmentt DCE, mezi kterymi je mozné
meérit jiné pulsni sekvence pri zachovani diagnostické informace.

Ovéreni validity dvousegmentového i-DCE snimani dle schématu Obr. 3.3 bylo provedeno na
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MOU Brno. Detailni nastaveni FLASH 3D akvizice a podrobnosti metody zpracovani jsou uvedeny
v plné verzi dizertacni prace.

Dekonvoluce s pouzitim modelu ATH byla vypocitana nékolikrat, pricemz pro ruzné varianty
byl uvazovan rizny pocet zmérenych casovych vzorkt. Jinymi slovy byly zménou kriterialni funkce
simulovany rizné varianty i-DCE snimani (rozdéleni akvizice na dva ¢asové prerusené tseky) véetné
klasického pristupu (zde oznaceno jako kontinudlni DCE zkracené kont. DCE), kdy jsou do vypo-
étu zahrnuty vSechny zméfené vzorky. Uprava dekonvoluce zde spoéiva pouze ve zméné vztahu pro
vypocet SSD chyby. Jednotlivé i-DCE varianty jsou oznaceny kédem X + Y, kde X udava pocet
vzorki, které byly uvazovany v 1. segmentu i-DCE a Y definuje pocet uvazovanych vzorkt od konce

v postkontrastni fazi tj. v 2. segmentu., tedy

SSD(p) = Z_O [CROI(’N,) — 5301(71,1?)]2 + _NZY [CRO[(H) — 6R01(n,p)]2. (31)

Sledovani vlivu samotné i-DCE akvizice na takovych datech ma vyhodu v tom, Ze mame k dis-
pozici plné vzorkovand data (zde oznaceno jako kontinuélni varianta kont. DCE - vyhodnocujeme
aproximaci modelu na vsech vzorcich) se kterym muzeme nové akviziéni schéma porovnat - jedna se
o metodu i-DCE 20420 (model je vyhodnocen na dvaceti prvnich a dvaceti poslednich vzorcich) a
i-DCE 20400 (vyhodnocovéno jen prvnich 20 vzorkt). AIF byla méfena v oblasti Willisova okruhu.
Signal AIF byl pred dekonvoluci aproximovan Parkerovym modelem. Pro ilustraci metodiky je zob-
razena parametrickd mapa v, (Obr. 3.4). Jedna se o data jednoho fezu z 3D matice, ktery obsahoval

rozsahlou nddorovou tkan (recidivu mozkového nadoru - glioblastomu) viz Obr. 3.4.

0.3 0.3 0.3

0.2 0.2 0.2

0.1 0.1 0.1

0 0 0
(a) kont. DCE (b) i-DCE 2020 (¢) i-DCE 20-+00.

Obr. 3.4: v, [mL/mL].

Uvedeny experiment byl zaméfen na analyzu efektu zkraceni (preruseni) DCE-MRI akvizice.
Ukéazal jednoznacné vyhodnost pridani druhého segmentu (zde varianta i-DCE 20+4-20) oproti jed-
nosegmentové (kratké) varianté (20400), coz potvrdilo validitu samotného i-DCE schématu. Pri-
déni jednoho segmentu méfeni zvysilo presnosti odhadu (parenchymalnich) parametra PS a v.. Pro
(vaskularni) parametry F), a v, nemélo pridani druhého segmentu vyrazny vliv. Hlavni vyhoda i-DCE
tkvi ve vyuzitelnosti tohoto snimani pro dlouhé vysetiovaci protokoly, kde nezbyva mnoho c¢asu pro

¢asové naroc¢nou (napr. 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 metod je porovnani
perfuznich parametri, které jsou vyznamové a rozmérové stejné a zaroven jsou odhadnuté zvlast
pomoci DCE a DSC. Pokud se podivime na jednokompartmentové modely v DCE (umozniujici od-
had K™ k., a v.), zjistime, Ze s jednokompartmentovymi modely techniky DSC-MRI (umoziujici
odhad CBF, CBV a MTT) by bylo mozné provést maximalné srovnani parametra K" a CBF,
avSak, jak jiz bylo zminéno v teoretické ¢asti prace, parametr K" je sice vahovany krevnim pruto-
kem, ale jeho nejednoznacnost toto primé srovnani znemoznuje, protoze v sobé kombinuje parametry
F, a F, které nelze Toftsovymi modely oddélit od sebe.

Pokrocilé modely modelujici vaskularni fazi pro DCE-MRI umoznuji odhady F,, v, a T.. Po
zapoc¢itani hematokritu krve jsou k dispozici také hodnoty priitoku 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 primarné pro seg-
mentaci a diagnostiku primarnich mozkovych nddort. Byla namétrena perfuzometricka data DCE-MRI
a DSC-MRI. Nasnimani obraz probéhlo v ndmi navrzeném casové efektivnim usporadani. Tato
metodika spo¢ivd v naméfeni dvou c¢asové prerusenych kratkych usekii DCE-MRI (2x1min:20s, s
¢asovym rozlisenim T cca 4 sekundy), pri¢emz pii méreni prvniho segmentu byla podéna kontrastni
latka (5mL). Mezi tyto dva DCE segmenty byla navic vlozena akvizice DSC, pti které byla apli-
kovana druhd dévka kontrastni latky (oproti DCE dvojndsobna tj. 10 mL). Tomuto schématu bylo
nutné prizpusobit dekonvoluc¢ni ¢ast zpracovani dat. Pro testovani validity zpracovani DCE dat byla
zpracovana i studie na umélych datech. Nasledné byla zde navrzenymi modifikovanymi metodami
analyzovana uvedend klinickd DCE a DSC data a byly porovndny 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 (kontinudlnim, tj. snimanych bez preruseni)
snimanim DCE. Protoze 3D DCE akvizice klinickych dat vyzadovala pokryti velkého objemu hlavy na
tkor ¢asového rozliseni (4 ), byl rovnéz studovan vliv nizstho ¢asového rozliseni DCE sekvence obrazi
v porovnani s daty se ctyrikrat vyssim casovym rozliSenim. Studie zahrnovala étyri varianty méreni:
Spojité méreni DCE s casovym rozlisSenim 7y = 3,94s; spojité méreni DCE s ¢asovym rozliSenim
T, = 0,99s; casove efektivni DCE s ¢asovym rozlisenim Ty = 0,99 s a casové efektivni DCE s ¢asovym
rozlisSenim T = 3,94 s.

Pro ucely simulace bylo vyuzito t¥i ruznych tkani s perfuznimi parametry z literatury (tumor
prostaty [67], prostata [67] a gliblastom [38]).

Arterialni vstupni funkce pro tuto simula¢ni studii byla zaloZzena na Parkerové analytickém modelu
(dle ¢lanku [26]), ktery je sumou dvou Gaussovych kiivek a sigmoidalni funkce vdhované klesajici
exponencialni funkci. Vzhledem k tomu, ze tento model je navrzen pro techniky s jednou aplikaci

kontrastni latky, bylo tfeba tento model modifikovat tak, aby co nejlépe popisoval situaci méreni
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DCE-DSC-DCE perfuze. Protoze bylo DSC méreno 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 nésledovné jako soucet dvou casové vzajemné posunutych bola
Cy (n,r) = Cp (n,r) + DrCy1 (n — N, 1), (3.2)

kde parametr Dg udava, kolikrat vetsi davka byla pouzita pro DSC v porovnani s DCE. V tomto
konkrétnim pripadé bylo Dr = 2. Generovanym krivkam AIF i ROI byl pridan gaussovsky Sum o

smérodatné odchylce 0,5 podle vzorce pro definici poméru signal /Sum

1

Nanoise

ZCRO]<TL, [Fp,E,Ue,TC]). (33)

n=1

SNR =

Syntetické kiivky byly vygenerované pro poméry signdl/sum SNR € [5, 6, 7, 8, 9, 10, 15, 20,
25, 30, 35, 40, 50 a 60]. Pro kazdou uroven a typ tkané bylo vygenerovino W = 500 realizaci
aditivniho Sumu. Generovani probihalo s pouzitim vysokého casového rozliseni T, = 0,99s, 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 tkdné a jinou uroven Sumu (tj.
pro jeden typ tkéné, jeden konkrétni SN R a pro vSech 500 realizaci byla pouzita jedna AIF kiivka)
a v pripadé i-DCE z nich rovnéz byly vynechany useky vzorki.

Zpracovani dat dvousegmentové akvizice DCE bylo realizovano stejné, jak bylo popsano v pred-
chozi kapitole, ipravou kriteridlni funkce (funkce vzhledem ke které se optimalizuje model) - zapo-
¢itani pouze zvolenych vzorki. Pro kazdy SN R byla odhadnuta AIF ze syntetické zasuméné kiivky
ATF (pfipadné podvzorkované a s vynechanim ¢ésti signdlu mezi DCE segmenty) prolozenim signdlu
modelem AIF (3.2). Dekonvoluce byla pak vypoéitana s pouzitim modelu ATH, pficemz kriteridlni
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 vyhodno-
tit redlnou chybovost. Pro tuto studii byla zvolena metoda vyhodnoceni na zakladé medianu relativni
chyby v zavislosti na SN R a déle srovnani absolutnich hodnot parametri pomoci krabicovych grafti
se souCasnym vyznacenim spravné/referenéni hodnoty specialné pro tkan glioblastomu.

Relativni chyba d, byla vypocitana pro vSechny odhady podle vztahu

@ (w) —af

8 100, (3.4)

T

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

V grafech na Obr. 3.5 jsou znazornény mediany relativnich chyb pro rtzné varianty DCE, porov-
nany jsou chyby v pfipadé zahrnuti vSech primarnich (F,, E, v., T, a BAT) perfuznich parametri
Obr. 3.5a a intravaskularnich parametri Obr. 3.5b. Pro detailnéjsi nahled jsou vytvoreny i krabicové
grafy zobrazujici absolutni hodnoty odhadit intravaskularnich (F,, v,, T, a BAT) parametrt pro tkai
glioblastomu Obr. 3.6, protoze klinickd studie byla zamérena pravé na mozkové nadory (viz déle).

Navrzena modifikace DCE ve formé chybéjiciho segmentu byla porovnana se standardnim DCE

na umeélych datech. Simulace ukazala, ze chybéjici tsek dat vede k mirnému zhorseni presnosti, ale,
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Obr. 3.5: Grafy medianti srovnavajici relativni chyby odhadt parametri v zavislosti na poméru SN R
a pouzité metodé DCE. V grafu vlevo byly pfi urceni medianti uvazovany vsechny tii tkané a vSechny
volné (primarn{) parametry modelu ATH tj. F),, E, v., T, a BAT. Graf vpravo byl vytvoren na zékladé
intravaskuldrnich parametri tj. F,, v,, T, a BAT.
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Obr. 3.6: Krabicové grafy absolutniho hodnot intravaskularnich perfuznich parametrii pro tkan gli-
oblastomu. Grafy jsou vytvorené na zékladé poméru SN R = 10, ktery odpovidd poméru signal /Sum
v realnych datech. Zelené je vyznacena referencéni ground truth hodnota. Pismeny jsou oznaceny jed-
notlivé varianty DCE: A - casové efektivni DCE s T, = 3,94, B - casové efektivni DCE s T, = 0,99s,
C - spojité méreni DCE s Ty = 3,94s a D - spojité méreni DCE s T = 0,99 s [22].

coz je velmi dulezité, nevede k zadné systematické chybé. Nizké casové rozliSeni ma podobny efekt
na presnost odhadu a navic dochazi v tomto pripadé i k systematické chybé pro parametry v, a 7.
Systematicka chyba se neprojevila v pripadé toku krve Fj, je tedy mozno tict, Ze je tento parametr
nejméné citlivy na zménu resp. zhorseni ¢asového (temporélniho) rozliseni Ty dynamickych DCE-MRI
sekvenci. Jak se dalo ocekavat, snizeni ¢asového rozliseni spolu s chybéjicim segmentem dat vede k
dalsimu zhorseni odhadii. Oba tyto faktory limituji novou navrhovanou metodu i-DCE, ktera kvuli
tomu vykazovala median relativni chyby cca 30 %, coz je nejvice v porovnani s ostatnimi metodami
zahrnutymi v simulaéni studii, které byly pod hranici 20 %.
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3.3.2 Kilinicka data

Studie vytvorena v ramci projektu GA CR P102/12/1104 (Studium metabolizmu a lokalizace primér-
niho mozkového tumoru MR zobrazovacimi technikami) zabyvajici se touto problematikou zahrnovala
meéreni riznych 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
(T'-, Ty-vahovené), difusné vahované obrazy (DWI) a také zobrazeni metodou pro potlaceni vody
(Fluid-attenuated inversion recovery (FLAIR)).

Vysettovaci protokol byl pro pacienta velmi ¢asové narocny, proto nebylo mozné namérit DCE
sekvence dostatecné dlouhého trvani. Prostor byl pro naméreni Multi-FA obrazt pro zjisténi parame-
trickych map My a p, méreni kratkého segmentu pro DCE s davkou 5 mL kontrastni latky Gadobutrol
(Gadovist, Bayer Pharma AG, Berlin, Germany), nasledovaly pulsni sekvence s vysokym rozlisenim.
Déle byla podobné jako ve ¢lanku [49] namérena DSC-MRI akvizice s dvojitou déavkou kontrastni
latky tj. 10 mL. Nakonec byl naméren jesté jeden segment DCE-MRI, v tomto pripadé vsSak bez
podani dalsiho bolu kontrastni davky. Tato série 20 ¢asovych snimki slouzi k zachyceni pomalej-
si/pozdni, nékdy oznacované jako parenchymélni faze vyvoje koncentrace kontrastni latky ve tkéni.
Schéma tohoto tzv. ¢asové efektivniho DCE-MRI protokolu Ize vidét na Obr. 3.7 vpravo.

Simultanni aky.) Sekvenéni akv. ([ Tnt akv. )
g Y

Multi-F' A _
| T10, Mo odhad | 3min:57s
]
1min:19s
4min:41s
DCE-MRI,
1. bolus k.1
1min:11s
1min:19s
A * :
DSC-MRI,
2. bolus k..
¥
Anatomické )
obrazy s vys.
rozliSenim

Obr. 3.7: Schéma méreni pomoci navrzeného protokolu pro snimani ¢asové efektivniho dvou segmen-
tového DCE-MRI spoleéné 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 sekvencni pristup dle [49] (uprostied) [22].

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,
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TR =383ms, TE =1,80ms, FFA = 30° a casovym rozlisSenim T, = 3,94s. Pro prekontrastni méreni
byl sklapéci tthel postupné nastaven na 10, 20 a 30°. Pro kazdou DCE-MRI sekvenci véetné nativnich
sekvenci pro odhad T bylo naméreno 20 casovych snimkt. Sekvence DSC-MRI byla mérena sekvenci
PRESTO (PRinciples of Echo Shifting using a Train of Observations), kterd umoziiuje nastavit za
pomoci pridavnych gradientnich pulst echo ¢as delsi, nez je repeticni ¢as. To je vyhodné predevsim pro
posileni 7% vahovani pri zachovani vysokého casového rozliseni na hodnoté 1,19s. TR bylo nastaveno

na 15,43 ms, ¢as TEy na 22,64ms a ['A = 9°. Efektivni echo ¢as je mozné dopocitat podle vztahu
TE =TFE,+ nTR, (3.5)

kde ny udava o kolik TR intervaltl je zpozdéna akvizice aktualniho gradientniho echa. V tomto
pripadé bylo ny = 1, tedy TE = 38,07 ms. Akvizi¢ni matice méla rozmér matice 64 x 64 x 30 voxeli
pri akvizici 60 ¢asovych snimk.

Namérené obrazy byly pomoci metody Multi-FA prevedeny na hodnoty AR;. V arteridlnich
oblastech Willisova okruhu byl manualné vybran AIF voxel. Vzhledem k tomu, ze pro DCE-MRI
dekonvoluci bylo zapotiebi spojitého signalu AIF pro aproximaci tkanovych signdla, byl individualné
naméreny AIF signal prolozen modifikovanym Parkerovym modelem dle rovnice (3.2). Parametr byl
dle poméru davek kontrastni latky Dr = 2 a posunuti druhého bolu bylo uréeno pomoci ¢asovych
DICOM metadat a dale na zakladé redlnych pribéhtt DSC AIF pro kazdého konkrétniho pacienta.
Aproximace modelem (3.2) byla realizovdna pomoci nelinearniho optimaliza¢niho algoritmu.

Tento modelovy signal AIF byl dale pouzit pro dekonvoluci DCE-MRI pomoci ATH modelu
(implementovano jako DCATH model se zafixovanym rozptylem T, aby byla kriterialni funkce de-
konvoluce v parametru 7, spojita [32]), pri které byly opét vyhodnoceny pouze dva méfené DCE-MRI
segmenty. Priklad méfenych dat v nddoru aproximovanych ATH modelem je na Obr. 3.8(vlevo).

I I
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Obr. 3.8: Priklad méfenych DCE pacientskych dat aproximovanych ATH modelem (vlevo) a aproxi-

mace DSC dat ATH modelem upravenym s omezenim v, a F na nulovou hodnotu (vpraco) [22].

DSC obrazova data mérend PRESTO pulsni sekvenci byla konvertovana pomoci vztahu (1.21)
z jasovych hodnot na obrazy vyjadiujici zménu transversalni relaxacéni rychlosti ARj. Pro nalezeni
ATF signalu bylo v tomto pripadé pouzito upraveného poloautomatického algoritmu pro vyhledani
arteridlnich voxela [68]. Pro potlaceni vlivu PVA artefaktu byly vSechny pacientské AIF proloZzeny
Gamma variate funkcemi (GVF), které prokladaji prvni pruchod kontrastni latky. Nasledné byly
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vypocitany plochy pod krivkami GVF. Nejvétsi hodnota plochy GVF z této skupiny pacient byla
pomeérove porovnana s ostatnimi GVF a nakonec byly signaliim AIF iimérné tomuto poméru upraveny
plochy pod krivkou tak, aby se rovnaly maximalni plose. Pro konverzi AIF z A R; na koncentraci byla
pouZita relaxivita 734, = 7,6 mM~!s™!. Tkétové signaly byly pfed odhadem perfuznich parametrt
pievedeny na koncentraci koeficientem relaxivity pro tkan 7555, = 44,0mM s~ [69]. T kdyZ uvedené
relaxivity byly zjisténé pro kontrastni latku Magnevist, je predpokladano, ze pomér téchto relaxivit
je stejny i pro latku Gadobutrol.

Dekonvoluce je provedena na zdkladé rovnice (1.3) pomoci nami navrzeného modelu rezidudlni
funkce H. Jednd se o model zalozeny na ATH. V tomto pripadé doslo k modifikaci modelu zalozené
na potlaceni extravazacni (parenchymaélni) faze nastavenim fixace parametri v, a E. Tyto parametry
maji pevné nastavené nulové hodnoty a zaroven jsou vyrazeny z dekonvoluc¢niho algoritmu tj. nejsou
hledanymi proménnymi. Funkce H takového ATH modelu je potom obdélnikova funkce.

V nasem ptipadé byl model ATH formulovan stejné jako v DCE analyze jako DCATH model se
zafixovanym rozptylem hodnot 7, aby byla kriterialni funkce dekonvoluce spojitd. Modely rezidualni
funkce tkané DCE a DSC analyzy jsou tak kompatibilni. Priklad dekonvoluce DSC-MRI je zobrazen
na Obr. 3.8(vpravo).

Porovnani perfuznich map bylo provedeno vizualné (subjektivné) a kvantitativné pomoci kore-
la¢nich grafi. Srovnani absolutnich map intravaskularnich perfuznich parametra (Fy, v, a T,) tj.
odhadnutelnych obéma metodami je na Obr. 3.9. Hodnoty perfuznich parametr obéma technikami
byly extrahovany a pro kazdého pacienta ve studii a kazdy intravaskularni parametr byl vypocitan
medidn, 25. a 75. percentil. Na téchto podkladech byly zkonstruovany korela¢ni diagramy Obr. 3.10.
Hodnoty korelacnich koeficientt byly Rp, = 0,84, R,, = 0,55 a Ry, = 0,66, smérnice aproximujicich
piimek jsou vy¢cisleny pro kg, = 0,32, k,, = 0,14 a kr, = 0,87.

Odhadnuté hodnoty perfuznich parametrii byly ve shodé s hodnotami, které uvadi literatura
[38, 70, 71]. Absolutni shoda parametri mezi DCE a DSC na zdkladé smérnice regresni piimky v
korela¢nich diagramech byla nejpatrnéjsi v pripadé T,.. Parametry v, a Fj jsou zatizeny neznamym
skalovacim faktorem, coz zptusobuje horsi absolutni shodu.

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

Na podkladech ze simulacni studie je nejvétsim zdrojem chyb nizké casové rozliseni, které plyne
predevsim z nutnosti nasnimani velkého pokryti oblasti zajmu resp. 3D zakdédovani faze. Vyssiho
¢asového rozliseni by bylo mozné docilit napriklad vicefezovou (angl. ,multi slice*) 2D akvizici,
kritické, protoze se jedna v podstaté o signal vznikly 1D filtraci AIF signdlu dolni propusti, kterou je
v tomto pripadé funkce H. Potreba vysokého casového rozliseni je kladena predevsim na AIF, resp. na
jeji méreni. V pripadé zde prezentovanych dat byly jako AIF signaly vyuzity mérené krivky z realnych
dataseti tj. s casovym rozliSenim Ty = 3,94 s. Tento problém by bylo mozné tesit slepou dekonvoluci
[3] na zakladé nékolika podlozenych realnych signali s tim, ze by algoritmus mohl z téchto ¢asovych

vyvoji koncentrace kontrastni latky vytézit informaci o tvaru AIF, ktera byla dlouhou vzorkovaci
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(d) DSC F, (e) DSC vy (f) DSC T,

Obr. 3.9: Srovnani perfuznich parametri priblizné stejného rezu pro intravaskularni parametry F
[mL/min/100mL], v, [mL/100mL] a T, [s]. Mapy jsou vypocitané pro oblasti definované segmen-
tacni maskou. Na hornim tadku jsou mapy ziskané z DCE-MRI, dolni faddek odpovida parametrim
ziskanym pomoci techniky DSC-MRI [22].

periodou Ty v méfenych AIF signdlech ztracena [72].

Pro tuto studii na realnych datech byla jako prvni volba pouzita mérena DCE-MRI AIF, protoze
mé tato metodika minimalné z hlediska publikovanych vysledki vétsi davéru (je vice akceptovana
vyzkumnymi skupinami) v porovnéani s analyzou zaloZenou na slepé dekonvoluci.

Dalsi moznosti jak prekonat problém nizkého casového rozliseni je pouziti AIF ziskané na zakladé
popula¢niho priaméru, ktery byl naméfen s vysokym casovym rozliSenim. Nebo je mozno pouzit
analyticky model, ktery je mozné libovolné ¢asové prevzorkovat [26]. Na druhé strané je problémem
této metody fakt, ze populacné ziskany prumérny signal AIF nebere tim padem v ivahu individualitu
kazdého pacienta - kazdy pacient bude mit mirné jiny tvar AIF v zavislosti na tepové frekvenci,
srdeénim vydeji, krevnim tlaku nebo vlivem rozdilné anatomie cévniho Tecisté atd.

Dalsi neptesnost (v tomto pripadé DSC map perfuznich map) zptsobuje predpoklad pouzitych H
modeli pro DSC-MRI, Ze nedochézi k zadné extravazaci molekul kontrastni latky do EES prostoru
béhem prichodu bolu tkani. Prestoze prvni bolus aplikovany pro DCE-MRI piisobi urcitou miru
saturace EES prostoru kontrastni latkou a omezuje tak extravazacéni proces (koncentra¢ni gradient),
zcela tento fenomén eliminovan neni. Dalsi variabilita, ktera znesnadnuje kvantifikaci je obecné pro-
ménnd relaxivita 73, kterd je zavisla na vysetrované tkani [41, 69], avsak v této studii byly pouzity
fixni hodnoty relaxivit. Tento problém lze Tesit pouzitim modelu korekce gradientu susceptibility
[18, 48].

35



=) o 30 +

é /// g 30 - - ’

= 100 . = 2

s <)

) =20 = v 4

=5 L = ZI /// ‘

= | £ I

= . _ = 10| s

- 14 O ‘

= R

- A —t—

Bl ‘ : 0 0 : ‘ ’ ‘
0 50 100 0 0 10 20 30

DCE-MRI F;, [mL/min/100mL] DCE-MRI v;, [mL/100mL] DCE-MRI T, [s]

Obr. 3.10: Korela¢ni diagramy srovnéavajici perfuzni parametry Fy, v, a T, na zédkladé segmentacnich
masek. Cerné body vyznacuji hodnoty medidnt prislusnych parametrii. Cerné tsecky zobrazuji kon-
fidencni intervaly resp. 25. a 75. percentil. Zelené piimky jsou vysledkem aproximace bodi (medidni)
z DCE a DSC, smérnice byly vy¢isleny nasledovné kp, = 0,32, k,, = 0,14 a kr, = 0,87. Korelac¢ni
koeficienty dosahly hodnot Ry, = 0,84, R,, = 0,55 a Ry, = 0,66 [22].

Schéma méteni i-DCE bylo navrzeno predevsim pro usporu/efektivnost akvizicniho casu a to ve
smyslu vyuziti jednoho, nebo i vicero ¢asovych useki pro jiné tcely (obrazy s vysokym rozliSenim,
ASL, DSC apod.), nez jen DCE, protoze celkovd doba méreni DCE samotného zkracena neni, stale
je nutno pocitat minimalné s cca 10 minutovym meérenim. V porovnani se simultannim méfenim
DCE-MRI a DSC-MRI je v pripadé této akvizice prostor pro ziskani kvalitnéjsich obrazt at uz se to
tykéd temporalniho, prostorového rozliseni nebo navyseni poméru signél /Sum. Toto je mozné provést
diky tomu, Ze neni tfeba tak dlouhy ¢as na akvizici nékolikandsobnych ech (v piipadé viceechové
akvizice), které prodluzuji v pulsni sekvenci interval TR a v kone¢ném dusledku snizuji ¢asové rozli-
seni Ty. Za dalsi vyhodu z hlediska prezentovaného schématu DCE-DSC-DCE lze povazovat aplikaci
dvou bolt, kde je v pripadé DSC potlacen efekt extravazace, avsak vicebolova technika je samozirejmeé

realizovatelnd i se zminénym viceechovym méfenim (simultdnnim DCE a DSC méfenim).

3.4 Volba modelu rezidualni funkce tkané pro kombinaci
DCE-MRI a DSC-MRI

V predchozich kapitolach byla data DCE a DSC zpracovavana zvlast. Vysledky predchozi 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 priblizily k cili dizerta¢ni prace - simultdnniho zpracovani DCE-DSC.

V této casti dizertacni prace néasleduje dalsi krok smérem k simultannimu zpracovani DCE-DSC.
Zpracovani DCE a DSC dat je zde propojeno pres Gradient Correction Model (GCM), viz teoretické
¢ast prace na str. 21. Podle origindlnich ¢lanku o GCM [18, 48] byla DCE a DSC data zpracovana
sekvencne (SEQ) podle nasledujictho postupu. Nejdrive je provedena standardni analyza DCE dat. Z
odhadnutych perfuznich parametrii jsou nasledné odvozeny prubéhy koncentrace kontrastni latky v

intravaskularnim prostoru, ¢,(t), a v extravaskuldrnim extracelularnim prostoru, c.(t). Tyto prubchy
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jsou pak dosazeny do GCM modelu, kterym se prokladaji DSC data. Vysledkem tohoto kroku je pak
odhad parametri GCM modelu r3, ... a 3559, popisujicich relaxivitu vaskularniho a EES prostoru.

Pro pfipomenuti uvedme jesté jednou rovnici GCM

Ry(n) = Rao(n) + 7505 [6p(1) = ce(n)| + 13ppsce(n)- (3.6)

Celkové schéma zpracovani je uvedeno na Obr. 1.10. V originalnich publikacich Slo tedy o metodu
odhadu dalsich dvou perfuznich parametri.

Model GCM predpoklada pokrocilé modely H, které umoziiuji modelovani prubeéht ¢,(t) a c.(t).
V origindlnich clancich popisujicich model GCM [18, 48] byla pouzita H funkce modelu 2CXM.
Z nasich simulaci (Kapitola 3.1) i analyz na redlnych datech (Kapitola. 3.4.2, [64]) plyne, ze je
tento model numericky nestabilni, pripadné i méné realisticky nez napr. model ATH. Proto zde byl
model GCM pouzit i v kombinaci s dalsimi pokroc¢ilymi H modely: ATH, DCATH a GCTT. V této
casti 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 prubéhi c,(t) a c.(t).
V nésledném kroku byly tyto modely v kontextu sekvencniho zpracovani DCE-DSC porovnany na
simulovanych a dostupnych realnych datech.

V této fazi reseni problému propojeni DCE a DSC jsme pro evaluaci presli od prokladané DCE-
DSC-DCE akvizice k Multi-Gradient-Echo (MGE) akvizici, kterd umoznuje simultanni snimani DCE
a DSC dat (Kap. 1.3.3). Pouziti MGE predstavuje primocarejsi postup bez nutnosti vyporadani se
s chybéjicim segmentem DCE akvizice. Navic jsme se oproti vyse prezentované prokladané DCE-
DSC-DCE akvizici 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 extravazace (ktery vnasel do DSC analyzy
nepresnost) zde bylo vyfeseno diky pouziti GCM modelu. Aby bylo dosazeno dostatecného casového
rozliSeni, omezili jsme se na jednorezovou 2D akvizici. Pro klinické studie je ale omezeni na jeden
fez zpravidla neprfijatelné, protoze je potieba snimat cely objem nadoru, nebo vétsi ¢ast subjektu.
Ptesli jsme tedy k testovani na 9,4T animalnim skeneru (na UPT AV CR). Zde byl také dostatecny
prostor pro nastaveni parametri akvizice a testovani na fantomech a nasledné in vivo na zviratech,
konkrétné na laboratornich potkanech. Pfechod na animalni MRI bylo spojeno se specifickym tvarem

AIF, popsanym nize.

3.4.1 Simulovana data

Simulac¢ni studie pro porovnani rtiznych H modelt v kontextu sekvencniho zpracovani DCE-DSC
s pouzitim GCM byla zalozena na trech syntetickych tkanich definovanych pomoci H parametri.
Jedna se o mnozinu tkani, které se lisi v parametru £. K DCE parametrim F,, E, v., 1. a BAT
byly pfidruzeny jesté parametry GCM modelu, které byly nastaveny na zakladé origindlniho élanku
[18] na pevné hodnoty pro vsSechny tii tkané (detaily v plné verzi dizertacéni prace).

Data byla simulovana pro preklinické DCE-DSC, konkrétné pro zobrazovani potkant. Tomu od-
povida charakteristicky tvar AIF. Oproti klinickému DCE a DSC je u malych zvirat mnohem rychlejsi
dynamika kardiovaskularniho systému. Zatimco u klinického DCE a DSC je v AIF znatelny druhy a
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Casto i treti pruchod bolu kontrastni latky, nejsou tyto nasledné priichody v AIF malych hlodavectu
(mysi a potkanti) za béznych okolnosti patrné, protoze k nim dochézi rychle po sobé a prekryvaji se s
prvnim prichodem bolu. Pribéh AIF lze tedy popsat jednodussim modelem, navrzenym v ramci nasi
skupiny [73, 74]. Z hlediska parametrizace AIF se jednd o AIF zaloZenou na sumé tii GV F funkei.
Tento model byl pouzit pro odhad AIF v preklinickém DCE-MRI pomoci slepé dekonvoluce [74].
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.

Tkanové krivky DCE byly vygenerovany konvoluci ptislusné H krivky (2CXM, ATH, DCATH a
GCTT) s bezsumovym AIF signdlem s Ty = 1s. Ukazka tkanovych krivek bez sumu je na Obr. 3.11
(a-c). DSC ¢ést dat byla modelovana na zakladé ziskanych ¢, (t), c.(t) a dosazenych relaxivit (r3, .. a
rsppg) do signdlové rovnice (3.6). Na redlnych datech musime nejdiive odecist nativni Ry hodnotu.

V téchto syntetickych datech je pro zjednoduseni Ryy* = 0.
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Obr. 3.11: Uméle generované tkanové DCE a DSC krivky. DCE krivky (tj. Tkl, Tk2 a Tk3) tkani
(generované ATH) jsou v grafech (a) az (c¢). Pribéhy ¢, a c., véetné koncentracniho gradientu |c, —c.|

jsou na grafech (d) az (f). DSC krivky ziskané GCM modelem jsou na grafech (g-i).
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Synteticka data byla nasledné zkreslena additivnim Gaussovskym sumem s nulovou stfedni hod-
notou. Bylo pouzito Sest trovni SNR = [5,10, 20, 30,40a 50] - definovaného dle vztahu (3.3). Pro
kazdy SNR bylo generovano 100 realizaci sumu. Uroveii SNR byla stejnd pro DCE a DSC &st
signald.

Dekonvoluce DCE dat byla provedena pomoci 2CXM, ATH (DCATH se zafixovanym rozptylem
T.), DCATH a GCTT tkanovych H modelu. Z odhadnutych perfuznich parametri byly pak pro
jednotlivé funkce H vygenerovany pribéhy c,(f) a c.(t), které byly nasledné dosazeny do GCM
modelu, rovnice (3.6), a tento model byl pak fitovin na DSC kfivku za tcelem odhadu 73,,.. a
T5pEs, tj- postupem sekvenciho zpracovani DCE-DSC. K dekonvoluci DCE dat a k aproximaci DSC
modelem GCM byl vyuzit nelinearni optimaliza¢ni algoritmus (funkce lsqnonlin z prostiedi MATLAB
Optimization Toolbox, The MathWorks Inc., Natick, Massachusetts, U.S.A.).

Odhadnuté perfuzni parametry byly porovnany s referencnimi hodnotami a vypocitany jejich
relativni chyby (3.4). Pro jednotlivé tkdné byly tyto relativni chyby vyhodnoceny na zakladé mediani,
25. a 75. percentilt.

Pro vétsi zobecnéni vysledka byly vyhodnoceny celkové relativni chyby na zakladé podlozenych
vsech odhadovanych parametrii v zavislosti na SN R. Chybovost byla vyhodnocena typickymi para-
metry tj. stfedni chybou, medidnem, 25. a 75. percentilem pro kazdy SN R (Obr. 3.12).

60 60 - 60 - 60 -
=== 2CXM prc75 -=-=- ATH prc75 DCATH prc75 === GCTT prc75
. == 2CXM median == ATH median DCATH median == GCTT median
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(a) 20XM (b) ATH (c) DCATH (d) GCTT

Obr. 3.12: Vysledky simula¢ni studie — zobrazeni distribuce medianu relativni chyby odhadt perfuz-
nich parametri. Medidn vypocten nad vSemi relativnimi chybami tj. nad parametry F,, E, v, T¢,
BAT, 1}, .. a Tsppg- Graf (a) zobrazuje median chyb, ale ddva porovnéni vicero H modeli. Zobrazeni
pro kazdy H model zvlast (pro vétsi prehlednost) véetné 25. a 75. percentilt je na grafech (b) az (e).

7 uvedené simulacni studie jasné vyplyva, ze nejlepsich vysledki dosahuje konzistentné model
odhadu (sekce 3.5) se lisilo v zavislosti na jednotlivych perfuznich parametrech a jejich hodnoceni by
se lisilo podle toho, jakou vahu bychom pritadili dilezitosti jednotlivym perfuznim parametrim.

Tato simulacni studie vyhodnocuje vhodnost modelu, kterd v sobé zahrnuje numerickou stabilitu
(odolnost vici uvaznuti optimalizace v lokdlnim optimu, pripadné pomalé konvergenci) a dobrou
podminénost (v pripadé spatné podminénosti by riznym kombinacim perfuznich parametru odpovi-
daly podobné kiivky, jejichz rozdily by v dusledku Sumu mohly byt nepozorovatelné) optimalizacniho
procesu prokladani DCE a DSC krivek modely. Studie nezahrnuje vyhodnoceni vhodnosti modelu z

hlediska toho, jak realny model pro danou tkan je.
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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 = 9,4 T
pomoci ¢tyrkanalové prijimaci povrchové RF civky typu array coil 2 x 2. Dynamicka akvizice byla
provedena pomoci pulsni sekvence MGE (multi-echo gradient echo) s parametry TR = 14,65 ms,
FA=30°,TE = [2,41,3,88,5,34a6,81| ms, T's = 0,94, FOV = 45 x45 mm, rozméry matice 128 x 64
voxelli, 800 dynamickych obrazt. Nativni prekontrastni sekvence typu Multi-TR byly méfeny s casy
TR = [21,30, 50,100, 250 a 500] ms.

Pro zpracovani dat tohoto typu bylo v prvni fadé potfebné extrahovat signaly DCE a DSC,
presnéji signdly AR, (t) a AR;(t). V tomto pripadé vychazime z rovnice

ST = Slppoexp 1B/ (3.7)

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 ¢asovém okamziku
jsou tedy nameéreny 4 hodnoty SI pro 4 odpovidajici hodnoty T'E. Témito ¢tyfmi body je tedy
prolozen model (3.7) a jsou odhadnuty parametry Slrgg (jasova hodnota, kterd by byla namérena
v hypotetickém case TE = Oms, tj. DCE data bez vlivu T3, tedy bez vlivu DSC signalu) a T
(prevracend hodnota DSC signalu: AR5 (t) = 1/T5(t)). Jde o zndmy postup sniméni DCE signalu s
potlac¢enym vlivem T a/nebo DSC signalu s potla¢enim vlivu 73 (viz napt. [17, 56, 75]).

DCE-MRI data byla z SIrge prevedena na koncentraci kontrastni latky, c(¢), pomoci nativnich
Multi-TR dat (sekce 1.1.1). DCE a DSC data byla pak zpracovina sekvencnim postupem s vyuzitim
GCM modelu stejné jako data simulovana.

Ukéazka dekompozice MGE dat resp. odhad DCE a DSC kfivek je na Obr. 3.14. Jednalo se o
vybrané voxely blizko povrchové civky v podkozni oblasti hlavy (viz Obr. 3.13), aby bylo dosazeno
co nejlepstho SN R. Tento ponékud nestandardni vybér voxel souvisi s omezenimi animalnich NMR
skenertt a metody MGE ohledné SN R. Animalni skenery pro zobrazovani malych zvirat maji obecné
horsi pomér SN R nez skenery klinické, coz vyplyva z vyrazné nizsich objemi voxeli v porovnani
s klinickymi akvizicemi. Navic omezeni MGE spoc¢iva v tom, ze se oproti klasické DCE akvizici
metodou FLASH snimaji i signdly s vyssim TE a tudiz s horsim SN R. Celkové se jednalo o 18
voxelt. Primérny SN R v DCE byl odhadnut na SNRpcg = 10,9, v pripadé DSC signala se jedna
o hodnotu SNRpsc = 1,5. To znamena, ze SNR v DCE je cca 7,3x vyssi nez v DSC.

Vysledky sekvencniho zpracovani DCE-DSC byly zpracovany pomoci krabicovych grafi. Vyhod-
noceny byly kromé primarnich parametrii i sekundarni parametry.

Vyhodnoceni na realnych datech mize byt pouze nepiimé, protoze nezname spravnou hodnotu
perfuznich parametri. Na vysledky lze nahlizet pomoci dvou kriterii. V prvni fadé lze hodnotit
kvalitu prolozeni mérenych DCE a DSC danymi modely. Aproximace DCE-MRI dat (viz Obr. 3.15)
vykazovala jen velmi malé rozdily mezi jednotlivymi modely H (modelované kiivky se prekryvaji) a to
ve vsech 18 voxelech. V pripadé DSC krivek (Obr. 3.16) plati obdobné hodnoceni, kromé voxelu ¢. 17,
kde modely DCATH a GCTT neaproximuji podlozend data spravné. Tyto modely jsou komplexnéjsi
nez 2CXM a ATH (zahrnuji jeden perfuzni parametr navic) a lze u nich tudiz oc¢ekavat komplikova-

nejsi kriterialni funkce s vétsi nachylnosti na uvaznuti optimalizace v lokdlnim minimu, coz zfejmé
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Obr. 3.13: 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
voxell (vpravo). Oblasti zajmu jsou vyznaceny cervené [76]. Cisla oblasti jsou dany pozici voxelu v

obraze zleva (1) doprava (18).

odpovida vysledku voxelu ¢. 17. Skutecnost, ze realné kiivky byly dobfe prolozené porovnavanymi
modely naznacuje, ze jsou tyto modely realistické.

Druhym kriteriem je rozptyl odhadnutych perfuznich parametri. Predpokladame-li, Ze jde v pti-
padé vsSech 18 voxelil o podkozni tkan obdobnych vlastnosti, 1ze oc¢ekavat, ze nizsi rozptyl odhadnu-
tych perfuznich parametri odpovidd vhodnéjsimu modelu. Vhodnost modelu ptitom v sobé zahrnuje
numerickou stabilitu a dobrou podminénost, stejné jako v simulac¢ni studii. Zrejmé zde ale nelze oce-
kavat souvislost mezi tim, jak realisticky je dany H model pro podkozni oblast a vyhodnocovanym
rozptylem odhadnutych perfuznich parametri. Model 2CXM vykazoval v odhadu vétsiny perfuznich
parametri nejvetsi rozptyl, obzvlast u parametri E, v, a r3,,,.. Naopak nejmensi rozptyl vykazo-
val ve vétsiné perfuznich parametri model ATH. Boxploty modelu DCATH ukazuji na pritomnost
odlehlych hodnot parametrt 7, v, a r3, ... (boxploty za¢inaji na nulové hodnoté).

7 vyse uvedeného srovnani na syntetickych a realnych datech plyne, ze nejvhodnéjsim H modelem,
po strance numerické stability a dobré podminénosti, je pro sekvencni zpracovani DCE-DSC model
ATH. Tato studie nebyla zamyslena k vyhodnoceni toho, jak realistické jsou modely H pro danou
tkan. Realisticnost H modelt byla (spole¢né s numerickymi vlastnostmi) v této praci jiz studovana v
kapitole 3.4 pro temporomandibularni kloub (TMJ) détskych pacienti a kolorektalni nador mysi. V
obou pripadech bylo dosazeno nejkonzistentnéjsich vysledktt pomoci modelu ATH, ve shodé se studii

této kapitoly.
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Obr. 3.14: Ukazka ziskani separatnich signali DCE a DSC pomoci monoexponencialni aproximace

pro kazdy casovy vzorek z multi echo MGE dat vybraného voxelu.
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Obr. 3.15: Ukdzka DCE-MRI prubéhu (koncentrace kontrastni latky odvozend ze signélu Slrpgg) =z

vybranych 18 voxelt. Signdly jsou ¢islované zleva doprava od oblasti 1 (vlevo nahote) 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 vsechny grafy maji nastavené identické méritko. Cerna - namérena data,

¢ervena model 2CXM, zelend ATH, modra DCATH a zluta GCTT.
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Obr. 3.16: Ukdzka DSC-MRI prubéha (AR;(t) = 1/T5(t) — 1/T5,) z vybranych 18 voxelia. Signaly
jsou éislované zleva doprava od oblasti 1 (vlevo nahote) az do oblasti 18 (vpravo dole). Na ose x
je cas a na ose y zména relaxacni rychlosti ARS. Pro kompaktnost zobrazeni nejsou znaceny osy,

nicméné vsechny grafy maji nastavené identické méritko. Cernd - namétfend data, cervena model

2CXM, zelena ATH, modra DCATH a zlutda GCTT.
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3.5 Dekonvoluce DCE a DSC dat alternujicim optimalizaénim

algoritmem

V predchozi kapitole bylo pojednano o sekvencnim zpracovani DCE-DSC, kde DCE a DSC data
jsou propojena GCM modelem. Oproti puvodni verzi [18] jsme tuto metodu rozsitili o dalsi modely
H a ukazali, ze pouzitim ATH modelu lze dosahnout presnéjsich vysledki. Nicméné, stale pretrvava
metodologicky problém sekvencniho zpracovani DCE-DSC. V tomto postupu zpracovani miize nastat
situace, kdy aproximace DCE dat modelem nebude dostatecné presnd a nasledkem toho bude i
nespravny odhad velic¢in 73,,.. a m55pg. 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 piivodné chybny odhad DCE a tim zptesnit odhady parametrii
GCM modelu (75,4, & T5ppg)-

Navrhovany iterativni alternujici optimalizac¢ni algoritmus pro simultdnné namérena DCE a DSC
data je iniciovan na zakladé sekvencéniho odhadu popsaného v predchozi kapitole (kap. 3.4). Neline-
arni aproximacni algoritmus je implementovan s pouzitim optimalizacni funkce lsgnonlin (MATLAB
- The MathWorks, Inc.) se ¢tyrmi startovnimi DCE odhady pro eliminaci lokalniho optima a tremi
pro DSC. Celkové je tak k dispozici 12 unikéatnich feSeni (vektort perfuznich parametri), které jsou
pouzity jako startovni odhad pro iterativni alternujici algoritmus (ALT). Pro porovnani odhadi
sekvencniho (SEQ) odhadu s vysledky ALT algoritmu bylo vyuzito vzdy vektoru odhadnutych pa-
alternujici algoritmus (viz Obr. 3.17) zahrnoval 100 iteraci, kde jeden krok (alternace) aktualizoval
odhady vSech perfuznich parametri tj. [F),, E, v, Te, BAT, 15, ... & r3pps] fitovanim GCM modelu na
DSC signél. Druhy krok (alternace) fixovala r3, ... a 55z a provadél aktualizaci odhadu [F),, E, v,
T. a BAT] fitovanim konvoluéniho modelu na DCE signél. 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.

DCE signél
a DCE AIF odhadnuti DCE a
' | DSC parametru; eval. | |
! |na DSC, jedna iterace E
E E min SSD DCE
12 startovnich _»E iterace | = vysledné F,
odhadu ! 100 % ' E, T., ve, BAT,
: T2vaser T3pES
71| odhadnut{ DCE
' | parametru; eval. na
L, DCE, jedna iterace
DSC signél

Obr. 3.17: Vyvojovy diagram optimaliza¢niho alternujiciho algoritmu. Vstupem jsou startovni odhady
perfuznich parametrii na zakladé postupného odhadu. Zluty blok oznacuje ¢isté DCE &ast. Zluto-
modréa barva bloku predstavuje kombinaci DCE i DSC-MRI [77].

Testovani nového (ALT) algoritmu odhadu perfuznich parametra bylo provedeno na uméle vy-

generovanych datech. Tkanovy signdl vznikl 1D konvoluci parametricky zadané ATH funkce H a
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analytického modelu arterialni vstupni funkce. K syntetickym bezsumovym kfivkam byl nasledné
pridan aditivni Gaussovsky Sum s nulovou stiedni hodnotou a smérodatnou odchylkou Sumu, ktera
odpovidala pozadované trovni sSumu SN R dle navrhu simulace. Pomér SN R byl stejny pro DCE i
DSC ¢ést signalu. Tri rizné tkdné byly do simulaéni studie zaddny formou H parametru (viz plnd
verze dizertacni prace). Byly pouzity perfuzni parametry tkdné nadoru prostaty (Tk1), kolorektélniho
tumoru (Tk2) a glioblastomu (Tk3). Casové vyvoje koncentrace kontrastni latky a AR} byly vygene-
rovany s casovym rozlisenim 7T = 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, 25 a 30|, kde ke kazdému typu tkané a
urovni SN R bylo vygenerovano 50 realizaci Sumu. Pro tcely simulace byla AIF ponechana bez Sumu.

Po provedeni dekonvoluce sekvencnim (SEQ) odhadem i alternujicim iterativnim optimaliza¢nim
postupem (ALT) byly vysledné perfuzometrické parametry srovnany se spravnymi hodnotami, se
kterymi byly kiivky ptivodné generovany. Absolutni odhady perfuznich parametra 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. 3.18).

30

E==1SEQ 25/75th pre. 1 SEQ 25/75th pre. 80 | I SEQ 25/75th pre.
100 |- =3 ALT 25/75th pre. I ALT 25/75th pre. I ALT 25/75th pre.

—— SEQ median 20 = SEQ median 60 = SEQ median

S — ALT median = —— ALT median X —— ALT median

S I~ 2 40|

50 |
= 5 RIS =
N8
’ ’
00 10 20 30 00 10 20 30 00 10 20 30
SNR [ SNR[] SNR []
(a) DCE (b) DSC (¢) DCE a DSC

Obr. 3.18: Chybovosti srovnavanych metod SEQ a ALT. V ptipadé DCE (a) jsou zahrnuty vSechny
tkané a parametry F,, E, v., T, a BAT. V pripadé DSC (b) se jednd o r3, ... a 75 gpg. Tyto primérni
parametry z DCE i DSC jsou zapo¢itany v celkovém prehledovém grafu (c).

Navrhovana metodika alternujiciho DCE-DSC algoritmu poskytuje presnéjsi odhady v porovnani
s dosavadnim sekvencnim pristupem, kde jsou DCE a DSC odhadovany postupné a perfuzni parame-
try odhadnuté z DCE data jsou pevné zafixovany bez moznosti zpétné korekce napr. na zakladé toho,
ze nebylo mozné s dostatecnou kvalitou prolozit signal DSC. Vyrazné zlepseni navrhovaného ALT
algoritmu se projevilo predevsim v pripadech kdy je SINR < 10, coz jsou poméry SN R pozorovatelné
v redlnych datech. Trend zlepseni je viditelny v celém testovaném rozsahu poméru signal /Sum, avsak
pro dostatecné vysoké SN R neptrinasi ALT metoda vyraznéjsi zkvalitnéni odhadu. Je to dano ziejmé
tim, Ze Groven Sumu je jiz natolik nizk4, Ze i sekvencéni metoda odhadu (SEQ) je dostatecné robustni
sama o sobé. Co se tyka tkané Tk2 (glioblastomu), doslo alternujicim optimalizaénim algoritmem ke
zhorseni puvodniho (SEQ) odhadu perfuznich parametri. Divodem je zfejmé Spatnd podminénost
kriterialni funkce, ktera odvraci iterativni proces mimo globalni optimum. Tento alternujici pristup
ma také nevyhodu ve vyssi ¢asové narocnosti, kterda vsak miize byt eliminovana lepsi programo-
vou implementaci, resp. vyuzitim paralelnich vypoc¢td. Jak bude ukézano pozdéji, tento pristup s
vyuzitim alternace kriterialnich funkci byl prekondan navrhem metody, kterda vyuziva simultanniho
optimalizacniho algoritmu bez alternovani odhadt z DCE a DSC-MRI dat.
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3.6 Simultanni dekonvoluce DCE a DSC dat

V predchozi sekci byla popsana a vyhodnocena metodika, jejiz princip odhadu perfuznich parametri
byl zalozen na alternovani prokladani DCE a DSC dat. Timto zplisobem je do aproximac¢niho algo-
ritmu dodan opravny mechanismus, ktery dokaze ve vétsiné pripadt chybny odhad DCE a nasledné
DSC opravit. Avsak stale se nejedna o princip odhadu, ktery by vyuzil plného potencidlu komplet-
niho modelu vyuzivajictho provazanosti DCE a DSC signédli na zédkladé GCM. Plného potencidlu
aproximacniho algoritmu dosdhneme v pripadé, kdy budeme aproximovat oba signaly, DCE a DSC,
soucasné, tedy minimalizaci kriteridlni funkce, ktera bude zahrnovat chybu aproximace DCE a DSC
signalt. Tento pristup zachovava schopnost opravit moznou chybu aproximace DCE dat, stejné jako
alternujici algoritmus. V tomto pripadé je vsak hlavni vyhodou sjednocend kriterialni funkce, kde
pfidanim DSC ¢asti sice zvysime pocet volnych parametrii o dva na celkovych sedm (tj. [F},, E,
Ve, Tuy BAT, 15, .0s Topps]), avsak dvojndsobné zvysime mnozstvi podloZenych dat, ze kterych se
parametry odhaduji. To prispiva ve vétsiné pripadi k lepsi podminénosti kriteridlni funkce a tedy
ke spravnéjsim odhadtm perfuznich parametri. Oproti alternujicimu DCE-DSC zpracovani je zde
optimalizaci jedné kriterialni funkce 1épe osSetirena konvergence optimaliza¢niho procesu.

Postup simultdnniho (SIM) odhadu je inicializovan stejné jako alternujici postup, tedy pomoci
sekvencniho DCE-DSC se 4 pocatecnimi odhady parametri pro DCE dekonvoluci [F),, E, v, T,
BAT] a nasledné pro kazdy ze 4 vysledktu dekonvoluce DCE signalu jsou pouzity 3 pocatecni od-
hady parametrit GCM modelu [r}, .., "szpg] pPro aproximaci DSC signdlu. Inicializace tak vede k 12
pocatecnim odhadtm perfuznich parametrt pro simultanni odhad. Kriterialni funkce simultanniho
DCE-DSC je formulovana jako suma kvadratu odchylek modelu od méfeného signalu pro DCE i DSC
signaly. Zde ovSsem nastava komplikace, protoze DCE a DSC signaly maji v kriteridlni funkci riznou
vahu, coz je dano tim, ze kazdy z téchto dvou signdli predstavuje jinou fyzikalni veli¢inu v jinych
jednotkach (DCE v koncentracich ¢ [mM] a DSC ve zméné relaxa¢ni rychlosti ARj[1/s]). Proto je

DCE ¢ast kriterialni funkce vahovana skalarni veli¢inou w. Vysledna kriteridlni funkce ma tedy tvar
N ) o
SSD = Z |:w (CROI,n - EROI#) + (AR;,n - AP'“S,n) :| ) (38)
n=1

kde n je ¢asovy index a N je pocet vzorku DCE a DSC signéla (stejny pocet vzorki u DCE a DSC
vychézi z predpokladu MGE akvizice). Symboly bez sttisky a se striskou predstavuji mérené signdly
a jejich modelované priubéehy.

Hodnotu w uréime na zakladé hodnot rezidui z M = 12 pocatecnich odhadt perfuznich parametrii

ziskanych ze sekvencni DCE-DSC analyzy:

me%ian (croImm — CROLMn)

, (3.9)

w = median

mejc\i}an (AR;WH — ARE/,;,n)

kde m je indexem pocatecniho odhadu perfuznich parametri z celkovych M = 12 a n reprezentuje
index ¢asového vzorku z celkovych N. Hodnota w je pak pro dany signdl DCE a DSC po celou dobu
simultdnni aproximace dat neménna/fixni.

Ovéfeni navrhované metodiky bylo provedeno na simulovanych signalech cror, a AR, ,, genero-

vanych pomoci GCM modelu a ATH H. Simulace byla oproti predchozim kapitolam rozsitena, aby
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poskytla komplexnéjsi obraz navrhované metody. Bylo simulovano celkem osm tkani (viz Tab. 3.2),

jejichz perfuzni parametry odpovidaly hodnotam vychézejicich z uvedenych odbornych publikaci.

Tab. 3.2: Tabulka perfuznich parametri pro tkané, které byly pouzité pro vyhodnoceni simultanniho
algoritmu DCE-DSC. Vysvétlivky jednotlivych tkani: Ts1 — sval [32], Ts2 — zdrava prostata [32], Ts3
— nador prostaty I [78], Ts4 — nador prostaty II [32], Ts5 — rendlni karcinom (neléceny)[79], Ts6 —
rendlni karcinom (léceny) [79], Ts7 — glioblastom[38] a Ts8 — kolorektalni nador [67].

Parametr\ tkan Tsl | Ts2 | Ts3 | Ts4 | Tsd | 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/ (mMM-s)] 20 20 20 20 20 20 20 20
rspps [1/(mM-s)] 12 12 12 12 12 12 12 12

AIF byla generoviana podle Parkerova modelu [26] pro simulaci klinickych dat a podle 3GVF
analytického modelu [73, 74] pro simulaci preklinickych dat. Celkovy pocet casovych vzorki DCE a
DSC signali byl nastaven na N = 600 s ¢asovym rozliSenim 7 = 1. V simula¢ni studii bylo pouzito
k ovéfeni stability algoritmu nékolika trovni Sumu SNRpcp = [1, 2, 3, 4, 6, 8, 10, 15, 20, 25, 30, 40,
60].

Protoze jsou v redlnych in vivo signalech pozorovany po separaci signali na DCE a DSC ¢éést
rizné urovné sumu - DSC signél je vétsinou sSumem zatizen vice nez DCE - byla do této simulace

pridana dalsi variabilita formou rtzné trovné zasuméni signali, vyjadreno vztahem
SNRDSC = SNRDCE/Vf, (310)

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

Algoritmus simultanniho DCE-DSC zpracovani byl vykonan pro kazdy inicializaéni pocatecni od-
had perfuznich parametri, tedy celkem 12 krat (viz vyse). Pii experimentech se ukazalo, ze Casto
dochazi k uvaznuti v nespravném lokalnim optimu. Pomérné zasadni vliv zde méla pocatecni hodnota
parametru 7,.. Problém nespravného lokalniho optima byl vyfesen vyraznym nadsazenim pocatec-
niho odhadu T, - prictenim 2 minut. Tato iprava znamend, ze pocatecni H funkce byla ,Sirokd“ a
postupnymi iteracemi se zuzovala na optimalni tvar. Kdyz se v diivéjsi verzi vychazelo z ,izkého“
pocatecniho odhadu H, mohlo v dalSich krocich optimalizace dochazet k dalsimu zuzovani H funkce,
az se model prizpusobil ,$pickdm“ signdlu odpovidajicim Sumu. Uvedend modifikace pocatecnich
odhadu T, tak vedla k vétsi robustnosti algoritmu vzhledem k Sumu.

Vyhodnoceni na simulovanych datech je provedeno obdobné jako v predchozi kapitole. Vzhle-
dem k jednoznac¢né lepsim vysledktim simultanniho DCE-DSC vzhledem k alternujicimu DCE-DSC
(vysledky neuvedeny), jsou zde porovndny jen metody sekvencniho (SEQ) a simultdnniho (SIM)
DCE-DSC. Vyhodnoceni je uvedeno zvlast pro preklinickou a klinickou AIF.
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Obr. 3.19: Porovnani relativni chyby odhadu pfi slouceni chyb vSech DCE parametri (vlevo), obou
DSC parametru (uprostfed) a vsech DCE a DSC parametri (vpravo). Obrazek ukazuje distribuci
relativni chyby odhadu v zdvislosti na irovni Sumu a déle tvaru AIF. Horni fadek (a-c) je vygenerovan
na zakladé preklinické AIF. Prostredni radek je zalozen na simulaci s klinickou AIF. Spodni radek

slucuje i tyto dva typy AIF dohromady. Uroveti SN R byla stejnd pro DCE i DSC ¢st dat.
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Obr. 3.20: Vizualizace distribuce relativni chyby v zavislosti na pouzité metodé (SEQ, SIM) a pou-
zitém vy faktoru. Jednd se o vysledky zaloZené na preklinické 3GVE AIF.

Obecné lze tici, ze SIM algoritmus vykazuje mensi chybovost v porovnani se SEQ odhadem.
Tento trend je pozorovan u vsech perfuznich parametri a v celém zkoumaném rozsahu poméri
SN R, avsak nejpatrnéjsi je v rozsazich SNR = 5 az 20, coz je nejbéznéjsi rozsah, ktery vykazuji
realna data. Zajimavé je, ze lepsich vysledkti dosahuje simulace s Parkerovou AIF v porovnani s
mysi verzi AIF signalu. Tim, ze vSechny ostatni parametry simulace byly totozné, lze fici, ze tvar
AIF hraje vyznamnou roli ve vysledné chybé dekonvolu¢niho algoritmu. U Parkerovy krivky je totiz
navic modelovan druhy priichod (recirkulace) bolu kontrastni latky, ktery v mysich/potkanich datech
vétsinou pozorovan nebyl. U malych hlodavci je dynamika kardiovaskularniho systému mmnohem
rychlejsi nez u lidi a druhy prichod bolu kontrastni latky tak vétsinou byva mimo moznosti ¢asového
rozliseni DCE a DSC. Podrobnéjsi analyzu druhého prichodu bolu v mysim/potkanim DCE-MRI
jsme uvedli v publikaci [74]. Druhy prichod dodéva do signali dodatecnou tvarovou informaci, kterd
usnadnuje aproximaci signalu a ve svém dusledku vede k presnéjsim odhadiam.

Jak bylo zminéno, troven sumu v DSC datech byla vyssi nez v DCE, z tohoto divodu doslo navic
k simulaci ruznych SN R faktort (konkrétné piipady, kdy je SNR v DSC oproti DCE 1x, 2x,4x a
10x nizsi). Vysledky ptisobi konzistentné a v souladu s predpoklddanym trendem vyvoje distribuce
chyb. U DCE, kde faktor v nehraje roli Obr. 3.20(a~d) je patrny vliv pouze ruznych 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 SN R mezi DCE a DSC, kde s vyssim
faktorem dochdazi ke zvyseni trovné Sumu v DSC a tim padem i ke zhorsSeni vyslednych odhadi a
to jak v DSC samotném, ale i v DCE. Avsak i pro pfipad, kdy je vy = 10 dochéazi k vyraznému
zpresnéni odhadi 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 v pripadé redlnych dat nejsou k
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dispozici skutecné hodnoty perfuznich parametri.

Byla pouzita experimentdlni potkani data, prezentovand v predchozi kapitole prace (podkozni
tkan potkana), krivka ¢. 7 (Obr. 3.21) a 14 (Obr. 3.22). Aproximace DCE a DSC signalii metodou
sekvencniho a simultanniho DCE-DSC ukazuje, Ze kfivky jsou modelem dobte prolozeny a naznacuji
vhodnost pouzitého modelu a postupu odhadu jeho parametri. Analyza SN R ukazala, ze tato data
(vy = 7,3) lze z hlediska trovné sumu a pomeéria SN R prifadit mezi grafy (c-d) a (g-h) na Obr. 3.20,
kde je stale rozptyl relativni chyby parametru redukovan metodou SIM oproti SEQ o cca 50 %.
Prezentované pribéhy signalu ve voxelu ¢. 7 (Obr. 3.21) 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 maximdlni koncentrace (cca v 1.
minuté signdlu), coz je vidét v grafu rezidui Obr. 3.21(d). Signély voxelu ¢. 14 reprezentuji situaci,
kdy je aproximace dat (SEQ vs SIM) prakticky totoznd (tj. SSD v DCE a DSC ), avsak presto
doslo ke zméné hodnot perfuznich parametrii. Tento fakt znamend, Ze pouzity farmakokineticky
model H miize vygenerovat dvé témér identické tkanové krivky DCE, které se vsak svymi parametry
lisi (Tab. 3.3). Je ale mozné, Ze pravé pouziti simultanniho algoritmu DCE-DSC tyto vicendsobna
feseni omezuje, protoze zahrnuti DSC signalu do kriteridlni funkce simultanni DCE-DSC analyzy
zde puisobi jako dodatecnd informace omezujici mnozinu moznych feseni, tj. zlepsuje podminénost

analyzy oproti samostatné DCE analyze.

100 —— zméieno
— SEQ
— SIM

¢ [mM]
¢ (mM]

AR [1/5]

—— zméfeno
— SEQ
— SIM

.
10
¢as [min] ¢as [min] ¢as [min| ¢as [min]

(a) DCE fit s ATH (b) DSC GCM fit (c) Rezidua ATH modelu (d) Rezidua GCM modelu

Obr. 3.21: Grafické zobrazeni vysledku dekonvoluce na potkanich datech - voxelu ¢. 7 (viz v sekci

3.5). Obrazky (a-b) ukazuji aproximaci model na mérend data, (c-d) zobrazuji aproximacni rezidua.
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Obr. 3.22: Grafické zobrazeni vysledku dekonvoluce na potkanich datech - voxelu ¢. 14 (viz v sekci

3.5). Obréazky (a-b) ukazuji aproximaci modeli na mérend data, (c-d) zobrazuji aproximacni rezidua.
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Tab. 3.3: 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 ase |1/ (mMM-s)] 16,803 15,792 7,358 8,078
Tsprs [1/(mM-s)] 21,289 22,063 23,221 22,992
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Zavér

V teoretické casti dizertacni prace byly popsany principy perfuzni analyzy v MRI. Teoreticky rozbor
a soucasny stav problematiky popisuje zvlast metodu DCE-MRI, zalozenou na sledovani zmén rela-
xacniho casu 71 a zvlast metodu DSC-MRI, kterd vychéazi ze zpracovani casosbérné série 15, nebo 7%
vahovanych obrazii. Metody v DCE-MRI a DSC-MRI jsou unikatni tim, ze poskytuji kvantitativni
popis funkce prokrveni tkané na mikrovaskularni rovni a tim umoznuji ¢asnou diagnostiku a monito-
rovani 1é¢by s vyuzitim predevsim u nadorovych onemocnéni a ¢astecné u onemocnéni 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 intravaskularnich parametr
(prutok a objem krve) je zde mozny jen za pouziti pokrocilych farmakokinetickych modelu vyzaduji-
cich vysoké casové rozliseni a SN R akvizice, které je na hranici technickych moznosti dnesnich MRI
systémii. Na druhou stranu metody DSC-MRI jsou vhodné pro odhad pravé téchto intravaskular-
nich parametri, poskytuji vsak jen jejich relativni odhady a jsou zalozeny na predpokladu nulové
extravazace kontrastni latky. Metody DCE-MRI a DSC-MRI jsou tedy stéle povazovany spise za
experimentalni techniky s nejednotnym postupem komplikovaného mmnohatiroviiového zpracovani,
poskytujiciho ¢asto pomérné nespolehlivé vysledky.

Tato prace je zaméfena na navrh novych metod umoznujicich zvyseni spolehlivosti DCE-MRI a
DSC-MRI. Z uvedeného rozboru je patrné, ze DCE-MRI a DSC-MRI jsou do urcité miry kom-
plementarni metody. V této praci navrhujeme metodiku propojujici DCE-MRI a DSC-MRI do-
hromady. Jednotlivé kapitoly praktické ¢asti dizertacni prace sméruji k simultdnnimu zpracovani
DCE-MRI a DSC-MRI dat pomoci prokladani provazanymi farmakokinetickymi modely. Ovérujeme
zde predpoklad, zZe toto simultanni zpracovani vede k presnéjsim vysledkiim nez samostatné apliko-
vand DCE-MRI ¢i DSC-MRI analyza. Jednotlivé diléi kroky vedouci k cili dizertace zahrnuji navrh
vhodného typu akvizice, vhodnych farmakokinetickych modeli a vhodného postupu simultanniho
zpracovani.

V prvni ¢asti praktického feseni (Kap. 3.1)byla provedena implementace a porovnani pokroci-
Iych farmakokinetickych modeli pro DCE-MRI za tcelem vybéru vhodného modelu pro kombinaci
technik DCE-MRI a DSC-MRI. Porovnani modeli bylo provedeno na klinickych datech (pacienti s
jednostrannym postizenim temporomandibuldrniho TMJ kloubu) a na preklinickych datech (imuno-
deficientni mysi s implantovanymi nadorovymi burnikami). Nejkonzistentnéjsi vysledky byly dosazeny
pro farmakokineticky model typu ATH.

Z hlediska akvizice DCE-MRI a DSC-MRI byla nejprve navrzena metoda prokladané DCE-DSC-
DCE akvizice (Kap. 3.2), kterd umoziiuje casové efektivni sniméni obou typu dataseti na dostup-
nych klinickych MRI skenerech. Touto metodou byla nasnimana klinickd data pouzita v dalsi ¢asti
pro porovnani DCE a DSC zpracovani aplikovanych samostatné. Charakter prokladané DCE-DSC-
DCE analyzy vyzadoval prizpusobeni zpracovani DCE dat (Kap. 3.2). Pro néasledny vyvoj metod
simultdnniho DCE-DSC zpracovani (Kap. 3.6) jsme se jiz zaméfili na data snimand metodou multi-
echo-gradient-echo (MGE). Touto metodou jsme nasnimali preklinickd data na zdravych potkanech.
Vzhledem k nizkému SN R (prevazné v DSC signélech) vlastnimu pro zobrazovani malych zvirat,
bylo pouziti téchto dat jen omezené.

V dalsi ¢asti dizertacni prace byly porovnany vysledky DCE a DSC analyzy provedené zvlast (na
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klinickych datech pacientt s gliomy metodou prokladané DCE-DSC-DCE akvizice). Byly navrzeny
kompatibilni farmakokinetické modely pro DCE i DSC zalozené na modelu ATH. Ptresnost uvedené
akvizice a analyzy byla vyhodnocena na simulovanych datech. Odhady stfedni doby prichodu (7;) z
DCE a DSC analyzy byly v absolutnich hodnotéch srovnatelné, zatimco odhady pritoku a objemu
krve (Fy, vp) byly jen korelovany. Shody Fj a v, mezi DCE a DSC nebylo dosazeno vzhledem k pro-
storové a ¢asové proménné relaxivité (r;) dané typem (charakterem) tkdné a extravazaci kontrastni
latky. Bylo tedy zfejmé, Ze do simultanniho zpracovani DCE a DSC dat je tfeba zahrnout i odhad
ry. Tato prace byla publikovdna jako prvoautorsky ¢lanek s nenulovym IF [22].

Zahrnuti parametru rj, resp. jeho dvou komponent (73,,.., "sgrg), do farmakokinetickych mo-
delit DCE a DSC bylo v pribéhu feseni 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 sekvenc¢ni analyza DCE-DSC dat, protoze zde jsou DCE data
zpracovana samostatné a na zakladé vysledku této analyzy jsou nasledné zpracovana data DSC za
ucelem odhadu map rj 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 preklinic-
kych MGE datech ukézaly, ze jako nejspolehlivéjsi pro sekvenéni DCE-DSC analyzu se jevi model
ATH. Dalsi ¢ast dizertace byla proto omezena jen na tento model.

Sekvencéni DCE-DSC analyza perfuzometrickych dat vyuziva pouze jednosmérny postup odhadu
- nejdiive DCE-MRI a néasledné analyzu DSC-MRI (se zafixovanymi perfuznimi parametry odhadnu-
tymi ¢isté na zakladé DCE-MRI). To znamend, ze chyby odhadi perfuznich parametri z DCE-MRI
zhorsuji spolehlivost relaxivit r5 odhadovanych z DSC. V tomto bodé byla zavedena zpétna vazba v
podobé tzv. alternujiciho algoritmu (ALT), kterd stiidd analyzu DCE-MRI a DSC-MRI dat. Timto
zpusobem se vysledky DCE a DSC analyzy vzajemné koriguji a dochazi tak ke zpresnéni vysledki,
jak bylo ukdzéno na simulacni studii (Kap. 3.5). Jde zde o prvni pfiblizen{ k simultdnnimu DCE-DSC
zpracovani.

V posledni ¢asti dizertace (Kap. 3.6) byla navrzena a implementovana metoda skutecné simultan-
niho DCE-DSC zpracovani, kde bylo prokladani DCE a DSC dat propojenymi farmakokinetickymi
modely formulovano jako optimalizace jedné kriteridlni funkce. Simulaéni studie ukézala, ze tento
pristup je z uvedenych metod jednoznacné nejspolehlivéjsi. Simulace na umélych datech dale uka-
zuje, za jakych SN R podminek je simultanni DCE-DSC analyza aplikovatelna. Jedna se prakticky o
cely rozsah SN R, ktery vykazuji béZné realna data. Rozptyl relativnich chyb byl sniZzen cca o 50 %.
Medidn chyby je rovnéz vyrazné nizs$i v pripadé simultanni (SIM) metody v porovnani se sekvenéni
(SEQ) metodou. Pokud se SN R DCE blizi k hodnoté 20, je sekvenéni zpracovani dostatecné robustni
samo o sobé. Zaroven je potiebné, aby nebyl pomér SN R v DSC vice nez 10x nizsi, jinak nedojde k
vyraznéjsimu zlepseni odhadi 75 parametri. Na zakladé téchto vysledki lze tedy Tici, Ze simultannim
DCE-DSC zpracovanim je mozno dosahnout jednoznac¢né presnéjsich odhadu perfuznich parametri,
coz ve svém dusledku muze vést k vétsi spolehlivosti DCE/DSC perfuzometrie a tim k presnéjsi
diagnoze a pomoci pri lécbé.

Studie simultanntho DCE-DSC byly zalozeny prevazné na syntetickych datech. Nami ziskand
MGE data na zdravych potkanech byla pouzita pro ilustraci. Vzhledem k vyrazné nizsimu SN R pre-
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klinickych MRI dat v porovnani s obdobnymi daty klinickymi (vyplyvajicimu z porovnani objemu
voxelu u MRI malych zvirat a MRI lidi), bude nasledovat studie simultdnniho DCE-DSC na klinic-
kych datech. V posledni fazi feseni dizertace se podarilo na spolupracujicim pracovisti Haukeland
University Hospital v Norsku nastavit 2D akvizicni MGE protokol vhodny pro tuto studii a iniciovat
akvizici pozadovanych dat na pacientech s nddorem mozku. V soucasnosti je v béhu administra-
tivni proces umoznujici pristup k témto dattim. Obtiznost ziskani takovych klinickych dat spociva
v obvyklém pozadavku radiologii na zobrazovani perfuze 3D objemu (celého nddoru), zatimco do-
stupnymi MGE metodami klinickych skenerti lze s dostateénym ¢asovym rozliSenim nasnimat zatim
jen 2D datasety (jeden fez nddorem). Navrzend metoda simultdanni DCE-DSC analyzy byla autorem
doposud prezentovana jako konferencni ptispévky ([76, 77]). Uvedend simula¢ni studie bude doplnéna
o analyzu na realnych klinickych datech zminénych vyse a publikovana jako ¢asopisecky clanek.

Aby byla simultanni DCE-DSC analyza aplikovatelna v klinickém vyzkumu a nasledné v klinické
praxi, je tfeba vyvinout metodu MGE akvizice, kterd by umoznovala snimat nejen jeden ez tkané
(napr. nadoru), ale cely objem, tedy prejit od 2D akvizice k 3D akvizici. To je pfi pouziti béZnych
MGE metod mozné jen na tkor podstatné snizeného casového rozliseni, coz by znemoznilo pouziti
pokrocilych farmakokinetickych modelti. Zde se jevi jako dobré cesta vyuziti metod kompresniho sni-
méani (compressed sensing - CS) pomoci radidlntho sniméni k-prostoru se zlatym tihlem (golden angle
- GA) [80, 81], ktera byla zatim navrzena a testoviana na DCE méreni. Autor dizertace implementoval
tuto DCE akvizi¢ni metodu pro animalni MRI skener [82] 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 datasetii mtze také prinést pozadavky na modifikace farmakokine-
tickych model, zejména jejich propojujici GCM cast. Model GCM byl doposud testovan a validovan
jen v origindlnich ¢lancich S. Sourbrona [18, 48]. Je mozné, Ze pro jiné typy tkéni bude potreba tento
model preformulovat nebo zobecnit.

Vytycené cile dizertacni prace autor povazuje za splnéné. Bylo by velmi povzbuzujici, kdyby tato

prace prispéla v budoucnu i k Sirsimu pftijeti perfuzometrickych MRI metod.
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ABSTRAKT

Tato doktorska prace se zabyva problematikou kvantitativni analyzy pomoci MRI a pouziti exogenni kon-
trastni latky. Jedn4 se o dvé metody, Dynamic contrast-enhanced MRI (DCE-MRI) a Dynamic susceptibility
contrast MRI (DSC-MRI), které jsou vétSinou zpracovavany samostatné.

Jedna se o unikatni metody, které poskytuji cenné informace, avSak nejsou odbornou verejnosti do-
statecné prijimany kvili nespolehlivosti odhadii parametrii a nejsou tak bézné pouzivany ve vysetrovacich
protokolech.

Tato dizertacni prace si klade za cil zlepsit spolehlivost metody DCE a odhady parametri DSC. Prace
se zejména zaméfuje na feSeni problému kvantifikace pFi extravazaci kontrastni latky v DSC analyze a
dale na nestabilitu DCE odhadi v pfipadé pouziti pokrocilych DCE farmakokinetickych modell s vétSim
poCtem parametrd.

S pouzitim novych pFistupii zpracovani z literatury pro zpracovani simultanné mérenych 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 modeld, pficemz je kladen diiraz 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 déle
na plné simultdnni DCE-DSC odhad. Algoritmus byl testovan na umélych a realnych datech. Vysledky
analyz ukazuji, Ze navrzeny dekonvoluéni postup zlepsuje presnost odhadu jak DCE, tak i DSC parametrii

v porovnani se sekvenénim odhadem a zvysuje tak vyznamné potencial a spolehlivost DCE a DSC metod.

ABSTRACT

This dissertation deals with quantitative perfusion analysis of MRI contrast-enhanced image time sequen-
ces. 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 parameters estimation.
This penalizes usage of these unique techniques on a regular basis.

The presented methods are intended to improve these drawbacks, especially the problems with quan-
tification 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 simultaneous DCE-DSC. The processing was tested
using simulated and in-vivo data. According to the results, the proposed simultaneous algorithm performs

better in comparison with sequential DCE-DSC, unleashing full potential of perfusion analysis using MRI.
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