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s použit́ım citovaných pramen̊u. Souhlaśım se zap̊ujčováńım práce.
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2.2.1 Chemický posun . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 10

2.2.2 J-interakce . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 11
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2.5 Difuzńı MR zobrazováńı . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 26
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Přehled použitých zkratek a symbol̊u

NMR Nukleárńı Magnetická Rezonance (Nuclear Magnetic Resonance)
1H MRS Protonová MR Spektroskopie

(Proton Magnetic Resonance Spectroscopy)

SVS Single Voxel Spektroskopie (Single Voxel Spectroscopy)

SI, CSI Spektroskopické zobrazováńı

(Spectroscopic Imaging, Chemical Shift Imaging)

MRI MR zobrazováńı (Magnetic Resonance Imaging)

DWI Difuzně-vážené zobrazováńı (Difussion Weighted Imaging)

DTI Difuzńı tenzorové zobrazováńı (Difussion Tensor Imaging)

RF Radiofrekvenčńı pole (Radiofrequency field)

TE Echo čas (Echo Time)

TR Repetičńı čas (Repetition Time)

TM Směšovaćı čas (Mixing Time)

SE Spinové Echo (Spin Echo)

STE Stimulované Echo (Stimulated Echo)

GE Gradientńı echo (Gradient Echo)

FT Fourierova Transformace (Fourier Transform)

DFT Disktrétńı Fourierova Transformace (Discrete Fourier Transform)

FoV Měřená oblast (Field of View)

VOI Oblast zájmu (Volume of Interest)

OVS Potlačeńı signálu okolńıch oblast́ı (Outer-Volume Suppression)

PRESS Point Resolved Spectroscopy

STEAM Stimulated Echo Acquisition Mode

2D PRESS-CSI 2D Point Resolved Spectroscopy - Chemical Shift Imaging

MPRAGE Magnetization Prepared Rapid Acquired Gradient Echo

EPI Echo-Planar Imaging

PSF Funkce bodového rozptylu (Point Spread Function)

FID Signál volné precese (Free Induction Decay)

SNR Poměr signál/šum (Signal-to-Noise Ratio)

ADC Difuzńı koeficient (Apparent Diffusion Coefficient)

CBV Krevńı objem mozku (Cerebral Blood Volume)

CSF Mozkomı́̌sńı mok (Cerebrospinal Fluid)

GM Šedá hmota (Grey Matter)

WM B́ılá hmota (White Matter)

CSA Artefakt chemického posunu (Chemical Shift Artifact)

CRB Cramer-Rao bound

Cr Kreatin (Creatine)

Cho Cholin (Choline)

NAA N-Acetyl Aspartát (N-Acetyl Aspartate)
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Lac Laktát (Lactate)

Tau Taurin (Taurine)

Glu Kyselina glutamová (Glutamic acid)

Gln Glutamin (Glutamine)

Ins Inositol (Inositol)

GABA Kyselina γ-aminomáselná (γ-aminobutyric acid)

NAAG N-Acetyl Aspartyl Glutamát (N-acetyl Aspartatyl Glutamate)

Pi Fosfát

B0 Homogenńı magnetické pole

B1 Kruhově polarizované magnetické pole

GX,GY,GZ Gradienty magnetického pole

Gs Gradienty magnetického pole pro výběr vrstvy

Gp Gradienty magnetického pole ve směru fázového kódováńı

Gr Gradienty magnetického pole ve směru frekvenčńıho kódováńı

M Vektor magnetizace

S Integrálńı intenzita

T1 Spin-mř́ıžková relaxačńı doba

T2 Spin-spinová relaxačńı doba

γ Gyromagnetický poměr

ω Larmorova frekvence v laboratorńı vztažné soustavě

Ω Larmorova frekvence v rotuj́ıćı vztažné soustavě

[X] Koncentrace metabolitu X

TrADC Stopa difuzńıho tenzoru

⊥ Kolmé

‖ Rovnoběžné
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1 Úvod

Jaderná magnetická rezonance je neinvazivńı radiologická zobrazovaćı metoda, která

je schopna odhalit patologie v lidských tkáńıch. Od doby, kdy v roce 1939 I. I. Rabi

se svými spolupracovńıky poprvé provedl úspěšný experiment magnetické rezo-

nance jader v molekulárńım svazku [1], prošla tato metoda značným vývojem. Jev

jaderné magnetické rezonance na vzorku v kondenzovaném stavu byl poprvé po-

zorován v roce 1946 Blochem, Hansenem a Packardem na vod́ıkových jádrech ve vodě

a nezávisle také Purcellem, Torreyem a Poundem na vod́ıkových jádrech v pevném

paraf́ınu. Blochovi a Purcellemu byla následně udělena Nobelova cena za fyziku

za prvńı pokusy s magnetickou rezonanćı. Nejprve byla tato metoda použ́ıvána

předevš́ım ke studiu magnetických moment̊u a energetických přechod̊u jader, později

ke studiu struktury a chemického složeńı látek pomoćı jejich spekter. Od 70. let

minulého stolet́ı, kdy přǐsel R. V. Damanian s myšlenkou využit́ı jaderné magne-

tické rezonance pro diagnostické účely a P. Lauterbur zveřejnil prvńı obrazy, je tato

metoda široce využ́ıvána hlavně v medićıně. O př́ınosu tohoto objevu pro medićınu

svědč́ı i uděleńı Nobelovy ceny za medićınu P. Lauterburovi a Sir P. Mansfieldovi

v roce 2003 za výzkum v oblasti zobrazováńı za pomoci magnetické rezonance.

Od konce 80. let se také začala rozv́ıjet MR spektroskopie, která slouž́ı k určováńı

koncentraćı metabolit̊u v měřeném vzorku tkáně. Mnoho patologíı se vyznačuje

změněným metabolismem buněk, přičemž tato metoda je schopna tyto změny za-

znamenat. I přes svou ńızkou citlivost, z d̊uvodu ńızké koncentrace metabolit̊u v po-

zorované tkáni, a vyšš́ı časovou náročnost si in vivo 1H MRS vydobila své mı́sto

ve výzkumu i v klinické praxi samotné.

V MR spektroskopii lze měřit spektra dvěma metodami. Prvńı metodou je

Single-Voxel Spektroskopie (SVS), při ńıž se měř́ı spektra z jedné lokalizované

oblasti. Druhou metodou je měřeńı spekter z několika oblast́ı najednou, tzv. Spek-

troskopický Imaging (SI) nebo Chemical Shift Imaging (CSI). Metodou SI jsme

schopni źıskat informace o prostorovém rozložeńı a př́ıpadných změnách v koncen-

traćıch jednotlivých metabolit̊u, což je d̊uležité zejména při lokalizaci léźı ve tkáńıch.

Oblasti postižené patologíı́ı maj́ı nejen změněný metabolismus a t́ım i koncen-

trace jednotlivých látek, ale měńı se i struktura membrán buněk a t́ım i kompaktnost

tkáńı. Tyto změny lze zobrazit měřeńım difuzńıch obraz̊u (DWI) vody ve tkáńıch.

Protože každé měřeńı má své výhody a nevýhody a poskytuje r̊uznou informaci,

může kombinace několika r̊uzných měřeńı přinést nový pohled na možný rozsah

patogenńı oblasti.

Prvńım ćılem této práce bylo změřit a porovnat opakovatelnost a reproduko-

vatelnost spektroskopických dat měřených metodou SVS v několika významných

oblastech mozku na 1.5T a 3T tomografu.

Druhým ćılem pak bylo vyvinout novou metodu na zpracováńı MR dat

měřených in vivo, kombinuj́ıćı informace z MR obrazu (MRI), metabolického obrazu
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(CSI) a difuzńıho obrazu (DWI) lidského mozku a ověřit, zda existuje korelace

mezi koncentraćı metabolit̊u a hodnotou difuze v tumorozńı tkáni jednoho pacienta.

Źıskané výsledky by mohly podat d̊uležitou informaci o stavu tkáně uvnitř i mimo

oblast postiženou tumorem a pomoci odlǐsit nemocnou oblast od zdravé a mohly by

se tak stát vod́ıtkem pro chirurgy při př́ıpadném operativńım zákroku.

Tato práce je rozdělena do 5 hlavńıch kapitol. V Teoretické části jsou nejprve

popsány základńı principy nukleárńı magnetické rezonance, dále pak techniky měřeńı

a zpracováńı dat v in vivo MR spektroskopii, techniky klasického MR zobrazováńı

a difuzńıho zobrazováńı a závěrem pak biochemické a difuzńı vlastnosti lidských

nádor̊u mozku.

V Experimentálńı části lze pak naj́ıt informace o použitých zař́ızeńıch, detail-

ńı popis vyšetřovaćıch algoritmů použitých jak pro účely zkoumáńı opakovatelnost́ı

a reprodukovatelnost́ı dat, tak i korelaćı v tumorech a na konec pak zp̊usoby zpra-

cováńı naměřených dat.

Ve Výsledćıch jsou nejprve v tabulkách uvedeny výsledky měřeńı opakovatel-

nost́ı a reprodukovatelnost́ı dat ze 3 významných oblast́ı mozku. Dále je pak popsán

program vyvinutý pro účely zpracováńı metabolických a difuzńıch obraz̊u tumor̊u

a na konec pak źıskané výsledky dobrovolńık̊u a pacient̊u a provedených simulaćı.

Źıskané informace z měřeńı tumor̊u a opakovatelnost́ı a reprodukovatelnost́ı dat

jsou pak diskutovány v kapitole Diskuse a shrnuty v kapitole Závěr.
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2 Teoretická část

2.1 Teoretický popis NMR

2.1.1 Larmorova precese

Všechna atomová jádra obsahuj́ı neutrony a protony. Tyto elementárńı částice jsou

charakteristické vnitřńı vlastnost́ı vyplývaj́ıćı z kvantové mechaniky, tzv. spinem

neboli spinovým momentem hybnosti S. Maj́ı také magnetický moment a jsou tedy

schopny interagovat s magnetickým polem. Celkový jaderný spinový moment hyb-

nosti I a magnetický moment µ spolu úzce souviśı vztahem

µ = γI, (1)

kde γ je gyromagnetický poměr charakterizuj́ıćı jádro.

Spin v konstantńım magnetickém poli neńı stálý, ale preceduje kolem osy

rovnoběžné s vněǰśım magnetickým polem s frekvenćı ω0. Tento pohyb lze znázornit

jako pohyb po plášti kužele s osou rovnoběžnou s osou z. Frekvence precese ω0 je

nazývána Larmorovou frekvenćı a je dána vztahem

ω0 = −γB0 (2)

Hamiltonián jaderného spinu ve stacionárńım vněǰśım magnetickém poli B0,

orientovaném ve směru osy z laboratorńıho souřadného systému, je dán

H = −γ~IzB0 = ~ω0Iz, (3)

kde γ je gyromagnetický poměr jádra, ~ je Planckova konstanta a Iz je z-ová složka

operátoru jaderného spinu, která může nabývat 2I + 1 hodnot:

Iz = −I,−I + 1, ...I − 1, I (4)

Existuje tedy 2I +1 energetických stav̊u jádra. Tento soubor energetických stav̊u se

nazývá Zeeman̊uv multiplet.

Přechody mezi energetickými hladinami jsou indukovány použit́ım př́ıdavného,

kruhově polarizovaného pole B1. Toto pole je kolmé ke stacionárńımu magnetickému

poli B0 a je mnohem slabš́ı. K přechod̊um však docháźı pouze v př́ıpadě, že jádra

jsou v rezonanci s osciluj́ıćım magnetickým polem, tj. že úhlová frekvence pole B1

je rovna Larmorově frekvenci jader.

2.1.2 Popis teorie NMR

Teorii nukleárńı magnetické rezonance (NMR) lze popsat kvantově-mechanicky nebo

klasicky.

Kvantová teorie d̊usledně popisuje spinový systém a přechody mezi jednotlivými

energetickými hladinami, zároveň ale pro magnetické pole použ́ıvá klasického popisu.
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Námi zkoumaným systémem je nehomogenně rozložený soubor molekul a makro-

molekul, a tedy celý soubor spin̊u, které nejsou izolované. V tomto př́ıpadě jsou

spinový hamiltonián i vlnové funkce tohoto souboru značně komplikované a pro

popis jev̊u v NMR experimentu je zapotřeb́ı použ́ıt řadu aproximaćı [2].

Klasický popis je fenomenologickým popisem jev̊u magnetické rezonance, který

spoč́ıvá v použit́ı soustavy lineárńıch diferenciálńıch rovnic prvńıho řádu zvaných

Blochovy rovnice. Jedná se o pohybové rovnice pro makroskopický vektor magneti-

zace M daný souborem všech jader v měřené oblasti vzorku. Hlavńı nevýhodou kla-

sického popisu oproti kvantovému je nemožnost vyjádřeńı všech spinových interakćı

na mikroskopické úrovni. Např́ıklad relaxačńı časy jsou zde zavedeny fenomeno-

logicky. Jelikož však přesné stanoveńı těchto veličin neńı předmětem této práce, je

dále použ́ıváno klasické přibĺıžeńı.

2.1.3 Vektor magnetizace a Blochovy rovnice

Vlož́ıme-li vzorek do vněǰśıho statického magnetického pole B0, vzniká vlivem ani-

zotropńıho rozložeńı jaderných spinových polarizaćı v termodynamické rovnováze

nenulový celkový magnetický moment [2] vyjádřený makroskopickým vektorem

magnetizace M0. Tato anizotropie je zp̊usobena interakćı okolńıho molekulového

prostřed́ı (mř́ıžky) se spinovým systémem. Pro vektor magnetizace plat́ı:

M0 = χjadB0, (5)

kde χjad je magnetická susceptibilita. Je to makroskopická veličina, která

zahrnuje mikroskopické př́ıspěvky všech jaderných spin̊u ve vzorku, a je dána

vzorcem

χjad =
µ0NV ~2γ2I(I + 1)

3kBT
, (6)

kde µ0 je permeabilita vakua, NV je počet jader na jednotku objemu, kB je Boltz-

manova konstanta a T je termodynamická teplota soustavy (viz [2]).

V termodynamické rovnováze má vektor magnetizace pouze podélnou složku

(podél osy z), př́ıčné složky se vlivem precese středuj́ı. Působeńım proměnného pole

B1 lze vektor magnetizace vychýlit z jeho rovnovážné polohy. Časový vývoj vektoru

magnetizace v laboratorńı soustavě je však v př́ıtomnosti radiofrekvenčńıch pulz̊u

v d̊usledku časové závislosti celkového vněǰśıho magnetického pole značně složitý.

Pohybová rovnice magnetizace se zjednoduš́ı přechodem do rotuj́ıćıho souřadného

systému s frekvenćı ωref . V tomto systému pak spiny nerotuj́ı s frekvenćı ω0, ale

s novou frekvenćı

Ω = ω0 − ωref (7)

Pokud je tedy frekvence rotuj́ıćıho souřadného systému shodná s Larmorovou

frekvenćı, pak je celkové vněǰśı magnetické pole v daném mı́stě časově nezávislé a je

dáno pouze hodnotou pole B1 (vliv B0 je vyrušen).
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Jak již bylo zmı́něno, časový vývoj vektoru magnetizace je popsán fenomeno-

logickými Blochovými rovnicemi (z‖B0):

dMx

dt
= γ(M×B)x − Mx

T2

(8)

dMy

dt
= γ(M×B)y − My

T2

(9)

dMz

dt
= γ(M×B)z − Mz −M0

T1

, (10)

kde B je celkové lokálńı magnetické pole v rotuj́ıćı vztažné soustavě. Lokálńı zna-

mená, že toto pole záviśı na poloze daného jádra a jeho odlǐsnosti od makro-

skopického vněǰśıho pole odráž́ı elektronovou strukturu [1]. Veličiny T1 a T2 jsou

fenomenologicky zavedené konstanty charakterizuj́ıćı relaxačńı mechanismy ve stu-

dovaném spinovém systému, který má tendenci návratu do rovnovážného stavu.

Konstanta T1 se nazývá podélná, tj. spin-mř́ıžková relaxačńı doba a vyjadřuje

rychlost návratu podélné složky magnetizace (‖B0) do jej́ı rovnovážné hodnoty M0.

Tato relaxace je zp̊usobena interakćı (výměnou energie) mezi spinovým systémem

a mř́ıžkou. Konstanta T2 se nazývá př́ıčná, tj. spin-spinová relaxačńı doba

a vyjadřuje rychlost ubýváńı př́ıčné složky magnetizace (⊥B0), která je d̊usledkem

spin-spinových interakćı uvnitř studovaného vzorku.

Jak již bylo popsáno, vychýleńı magnetizace z jej́ı rovnovážné polohy je

dosaženo aplikaćı radiofrekvenčńıch (rf) pulz̊u. Tyto rf pulzy jsou často velmi

krátké, aby bylo možné během této doby zanedbat účinky relaxačńıch mechanismů.

Samotné měřeńı pak prob́ıhá v době, kdy je rf pole B1 (s kruhovou frekvenćı rovnou

Larmorově frekvenci) vypnuto. Řeš́ıme-li tedy Blochovy rovnice v rotuj́ıćı vztažné

soustavě s rotaćı rovnou rotaci rf pole, je pole B1 konstantńı a vektor magnetizace

bude precedovat s úhlovou frekvenćı γB1. Směr vektoru magnetizace po skončeńı rf

pulzu záviśı na délce a fázi aplikovaného sklápěćıho rf pulzu. V našich experimentech

se použ́ıvaj́ı 2 druhy pulz̊u. Oba se aplikuj́ı ve směru osy x, ale lǐśı se sklápěćım úhlem

β =
∫

γB1dt. Je to β = π
2

pulz, po jehož aplikaci vektor magnetizace lež́ı kolmo k B0

i k B1. Dále je to β = π pulz, po kterém vektor magnetizace mı́̌ŕı proti směru B0.

Měřený signál po aplikaci rf pulz̊u se nazývá signál volné precese

(FID). Z Blochových rovnic plyne, že úbytek velikosti př́ıčné složky magnetizace

po p̊usobeńı π
2
-pulzu je dán

M⊥(t) = M0e
−t/T2 (11)

Časová změna magnetizace generuje elektrické proudy v přij́ımaćı ćıvce. Detekovaný

signál s(t) při následné synchronńı kvadraturńı detekci má komplexńı tvar

s(t) = ne−t/T2ei(Ω0t+φ), (12)

kde n je úměrné počtu spin̊u, Ω0 je Larmorova frekvence v rotuj́ıćım souřadném

systému a φ je počátečńı fáze.
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Toto však plat́ı pouze pro vzorek, který by byl tvořen spiny rotuj́ıćımi zcela

stejnou Larmorovou frekvenćı a nacházel by se v dokonale homogenńım poli.

Ve skutečnosti je návrat magnetizace do rovnováhy rychleǰśı, protože nehomogenity

magnetického pole měńı Larmorovu frekvenci jednotlivých spin̊u a docháźı tak k je-

jich rychleǰśımu rozfázováńı. Signál ve skutečnosti ubývá s př́ıčným relaxačńım

časem T ∗
2

1

T ∗
2

=
1

T2

+
1

Tnehomog

(13)

Pro vyloučeńı vlivu nehomogenit na př́ıčný relaxačńı čas, a t́ım i na pološ́ı̌rku

ṕıku, se v praxi použ́ıvá speciálńı kombinace několika pulz̊u za sebou, tzv. sekvence

spinového a stimulovaného echa.

2.1.4 Sekvence spinového echa

Sekvence spinového echa obsahuje 2 pulzy. Nejprve se aplikuje π
2
-pulz a po přesně

daném čase τ pak π-pulz. V čase t = 2τ se objev́ı nár̊ust signálu, tzv. spinové echo.

Doba TE = 2τ se nazývá echo čas. Mechanismus vzniku spinového echa je založen

na rozfázováńı spin̊u vlivem nehomogenit magnetického pole po sklopeńı do př́ıčné

roviny π
2
-pulzem a jejich opětovným zfázováńım po aplikaci π-pulzu. Schématické

znázorněńı tohoto mechanismu je na Obr.1. Velikost př́ıčné magnetizace M⊥ v čase

t = TE je pak dána vzorcem

M⊥(t = TE) = M0e
−2τ/T2 = M0e

−TE/T2 (14)

Obrázek 1: Sekvence spinového echa: časový vývoj př́ıčné složky magnetizace Mxy po apli-
kaci jednotlivých pulz̊u.
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2.1.5 Sekvence stimulovaného echa

Sekvence stimulovaného echa obsahuje celkem tři π
2
-pulzy. Aplikujeme-li v čase τ

od 1. pulzu 2. pulz a 3. pulz pak v čase τ + TM (čas TM se nazývá mixing time),

objev́ı se v čase 2τ +TM signál tzv. stimulovaného echa [3]. Jeho časový vývoj je

na rozd́ıl od spinového echa závislý také na podélném relaxačńım čase (lze odvodit

z Blochových rovnic [4]):

M⊥(t = TM) ∼ M0e
−2τ/T2e−TM/T1 (15)

Při této sekvenci ještě kromě stimulovaného echa vzniknou tři spinová echa

modulovaná exponenciálńım poklesem daným př́ıčným relaxačńım časem, stejně

jako je tomu v sekvenci spinového echa. Tato echa vznikaj́ı jako d̊usledek zfázováńı

spin̊u od každé kombibace dvojic pulz̊u, tj. od 1. a 2. pulzu, od 1. a 3. pulzu a od 2.

a 3. pulzu. Jelikož však vznikaj́ı v jiných časech než stimulované echo, námi měřený

signál neovlivňuj́ı.

2.2 NMR spektroskopie

V experimentech se ukazuje, že i Larmorovy frekvence stejných spin̊u (se stejným γ)

se od sebe mı́rně lǐśı. Interakce mezi spiny totiž specifickým zp̊usobem ovlivňuj́ı hod-

notu exterńıho magnetického pole B0, a tak jsou protony v r̊uzných mı́stech vzorku

vystaveny r̊uznému lokálńımu magnetickému poli Blok. V biologických vzorćıch se

jedná předevš́ım o chemický posun a J-interakci. Dipól-dipólová interakce se zde

středuje k nule.

2.2.1 Chemický posun

Chemický posun v NMR spektroskopii představuje hlavńı kvalitativńı rozlǐseńı jed-

notlivých signál̊u jader. Elektronové obaly atomů částečně odstiňuj́ı vněǰśı magne-

tické pole a jádra se tak nacházej́ı v lokálńım magnetickém poli

Bloc = (1− σ)B0, (16)

kde σ je tzv. st́ıńıćı konstanta, která, jak již bylo řečeno, odráž́ı chemické okoĺı

protonu [5].

Larmorovy frekvence ωk neekvivalentńıch proton̊u ve vzorku jsou pak dány

ωk = γ(1− σk)B0 (17)

Jelikož je tedy změna Larmorovy frekvence závislá na velikosti statického pole

B0, zavád́ı se pro popis chemického okoĺı nezávislého na vněǰśım poli nová veličina,

tzv. chemický posun δ:

δk =
ωk − ωST

ωST

106, (18)
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kde ωST je rezonančńı frekvence standardu. Chemický posun se udává v jednotkách

ppm (parts per milion).

Jako standardu se v in vivo 1H NMR spektroskopii použ́ıvá signál N-acetyl

aspartátu s frekvenćı ωNAA = 2, 01 ppm.

2.2.2 J-interakce

J-interakce, neboli nepř́ımá spin-spinová interakce, je zprostředkována chemickými

vazbami (elektrony) daných jader, a tak ovlivňuje rezonančńı frekvence jader. Je

charakteristická t́ım, že štěṕı pouze signál pocházej́ıćı od neekvivaletńıch jader

na několik signál̊u, a to v rámci jedné molekuly. Je nezávislá na velikosti statického

magnetického pole B0. Počet multiplet̊u X vzniklých štěpeńım touto interakćı je

v přibĺıžeńı spekter 1. řádu (štěpeńı řádově menš́ı než rozd́ıl chemických posun̊u

p̊uvodńıch singlet̊u) dán vzorcem

X = 2nI + 1, (19)

kde n je počet neekvivalentńıch jader s kvantovým č́ıslem I interaguj́ıćıch s daným

jádrem.

2.2.3 Źıskáńı spekter

Jak bylo popsáno výše, reálný vzorek d́ıky vzájemným interakćım obsahuje N

druh̊u proton̊u s Larmorovými frekvencemi ω1, ..., ωN a př́ıčnými relaxačńımi časy

T21, ..., T2N . Signál volné precese z rovnice (12) tedy přejde do tvaru

s(t) =
N∑

k=1

nke
−t/T2kei(Ωkt+φk), (20)

kde nk je úměrné počtu spin̊u daného typu a φk znač́ı jejich počátečńı fázi.

Pro lepš́ı interpretaci dat se často naměřený signál s(t) převád́ı pomoćı

Fourierovy transformace (FT) z tzv. časové domény do frekvenčńı domény. Źıskaná

závislost s(ω) se nazývá spektrum a d́ıky linearitě FT má tvar součtu spektrálńıch

křivek odpov́ıdaj́ıćıch jednotlivým neekvivaletńım proton̊um:

S(ω) =
N∑

k=1

Sk(ω) =
N∑

k=1

FT [nke
−t/T2kei(Ωkt+φk)](ω) (21)

Po integraci má tedy signál jednotlivých složek tvar

Sk(ω) = nke
iφk

T2k

1− i(ωk − ω)T2k

(22)

Vyjádř́ıme-li v této rovnici zvlášt’ reálnou a imaginárńı část, dostaneme

Sk(ω) = nke
iφk(

T2k

1 + i(ωk − ω)2T 2
2k

+ i
T 2

2k

1 + i(ωk − ω)2T 2
2k

) (23)



2.2 NMR spektroskopie 12

Reálná složka odpov́ıdá absorpčńı Lorentzově křivce a imaginárńı složka

disperzńı Lorentzově křivce. Pro účely NMR se použ́ıvá absorpčńı Lorentzovy

křivky, protože jej́ı ṕık je užš́ı a také rychleji ubývá směrem k okraj̊um, což je

výhodné předevš́ım ve spektrech obsahuj́ıćıch v́ıce ṕık̊u. Čistě absorpčńı křivky však

źıskáme pouze, pokud ze vztahu (23) eliminujeme člen eiφk , a to vynásobeńım kom-

plexně sdruženým členem. Toto nazýváme fázovou korekćı. Ta se při vyhodno-

cováńı spekter provád́ı ručně plynulou změnou hodnoty φ. Daľśı možnost́ı je také

pracovat s absolutńı hodnotou spektra, č́ımž se fázové korekci vyhneme [6].

Z rovnice (23) vyplývaj́ı následuj́ıćı vlastnosti absorpčńı Lorentzovy křivky

• křivky nabývaj́ı maxima při ω = ωk a maxima jednotlivých ṕık̊u maj́ı hodnoty

nkT2k

• pološ́ı̌rky ṕık̊u jsou ∆ω1/2 = 2
T2k

• plochy pod křivkami, tzv. integrálńı intenzity Sk, jsou úměrné nkπ a lze tedy

z nich vypoč́ıtat koncentrace daných ekvivalentńıch proton̊u.

2.2.4 Lokalizace spekter

Pro klinickou praxi je nutné umět změřit spektra z předem definované oblasti tkáně.

Důležitá je předevš́ım schopnost tato spektra naměřit z malého objemu (tzv. voxelu),

jehož polohu a velikost je možné nastavit pomoćı předem naměřených MR obraz̊u.

Lokalizovaná in vivo 1H MR spektroskopie se děĺı na spektroskopii z jednoho voxelu,

tzv. Single Voxel Spektroskopii (SVS) a na měřeńı spekter z v́ıce voxel̊u najednou,

tzv. spektroskopické zobrazováńı (SI, CSI).

Single voxel spektroskopíı [7] změř́ıme spektrum z malého objemu daného

pr̊useč́ıkem tř́ı na sebe kolmých rovin vyexcitovaných s použit́ım gradient̊u a ra-

diofrekvenčńıch pulz̊u. Toho lze dosáhnout použit́ım sekvenćı PRESS nebo STEAM,

kdy selektivńımi pulzy excitujeme pouze část vzorku obsahuj́ıćı vybraný objem.

Spektroskopickým zobrazováńım [8] změř́ıme spektra z několika voxel̊u v dané

vyexcitované vrstvě najednou a to postupnou změnou hodnot gradiet̊u ve dvou

na sebe kolmých směrech. Měřeńı CSI lze provést např. pomoćı sekvence 2D PRESS-

CSI.

Ve všech uvedených sekvenćıch se k selekci použ́ıvaj́ı radiofrekvenčńı pulzy,

které maj́ı pravoúhlý excitačńı frekvenčńı profil (nejčastěji sinc pulzy), č́ımž źıskáme

již zmiňovaný pravoúhlý tvar excitovaného objemu.

PRESS (Point Resolved Spectroscopy) Základńı schéma této metody je

znázorněno v Obr. 2. K excitaci vybraného objemu se použ́ıvá selektivńıch rf pulz̊u

aplikovaných v př́ıtomnosti gradient̊u magnetického pole. Signál, který v metodě

PRESS měř́ıme, je signál spinového echa (viz sekce 2.1.4). Tato sekvence obsahuje

tři selektivńı pulzy, jeden π/2-pulz a dva π-pulzy. Společně s 1. rf pulzem je aplikován

gradient Gx ve směru osy x, č́ımž vyexcitujeme spiny ve vrstvě kolmé na tuto osu.

Po čase TE1/2 aplikujeme společně s 2. rf pulzem gradient Gy ve směru osy y, č́ımž
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excitujeme vrstvu kolmou na osu y. V oblasti pr̊uniku obou vrstev vzniká v čase

TE1 v d̊usledku zfázováńı spinu spinové echo. Toto echo se však neměř́ı. V čase

TE1 + TE2/2 aplikujeme společně s posledńım rf pulzem gradient Gz ve směru osy

z, takže vrstva t́ımto vyexcitovaná je kolmá na obě vrstvy vyexcitované předešlými

pulzy. V čase TE1 + TE2 dojde ke zfázováńı spin̊u lež́ıćıch v pr̊useč́ıku všech tř́ı

vyexcivaných vrstev, a tak ke vzniku spinového echa z požadovaného objemu.

V sekvenci jsou kromě zmı́něných rf pulz̊u a gradient̊u zaṕınány ještě dodatečné

gradienty Gi, které potlačuj́ı vznik možných nežádoućıch signál̊u, podrobněji v [9].

Gradienty Gi znač́ı libovolný směr x, y, z.

Obrázek 2: Schéma sekvence PRESS

STEAM (Stimulated Echo Acquisition Mode) Základńı schéma sekvence

STEAM je zobrazeno na Obr. 3. Obdobně jako u sekvence PRESS i zde použ́ıváme

k excitaci vybraného objemu tř́ı selektivńıch rf pulz̊u s aplikaćı gradient̊u mag-

netického pole, měřený signál je však signál stimulovaného echa (viz sekce 2.1.5).

Všechny tři rf pulzy jsou π/2-pulzy. Společně s 1. rf pulzem aplikumeme gradient Gx.

V čase TE/2 je aplikován 2. rf pulz společně s gradientem Gy. Magnetizace sklopená

do longitudinálńı polohy následně relaxuje po dobu TM . V čase TE/2+TM je apli-

kován 3. rf pulz společně s gradientem Gz. Za dobu TE/2 od posledńıho pulzu pak

pozorujeme signál stimulovaného echa.

Obdobně jako u sekvence PRESS i zde jsou zaṕınány dodatečné gradienty mag-

netického pole pro optimalizaci této sekvence, podrobněji v [9].
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Obrázek 3: Schéma sekvence STEAM

2D PRESS-CSI (2D Point Resolved Spectroscopy - Chemical Shift Imaging)

Základńı schéma sekvence 2D PRESS-CSI pro měřeńı transverzálńıch vrstev je

zobrazeno na Obr. 4.

Výběr vrstvy, ze které chceme naměřit spektra, je zcela analogický jako

v samotné sekvenci PRESS. Na rozd́ıl od sekvence PRESS je zde nav́ıc po dobu

τ aplikováno N ekvidistantně se měńıćıch př́ıdavných gradient̊u magnetického pole

G ve směru fázového kódováńı [3]. Pokud je v př́ıpadě 1D-CSI zapnut gradient Gx,

precesńı frekvence ω všech spin̊u se lǐśı podél osy x,

ω(x) = γxG, (24)

což zp̊usob́ı vznik prostorově závislého fázového posunu φ(x) na konci fázového

kódováńı,

φ(x) = −γxGτ, (25)

kde x je pozice spin̊u podél osy x s uvážeńım středu gradientu v x = 0.

Zavedeńım veličiny kl pro každou hodnotu gradientu Gl l-tého kroku fázového

kódováńı

kl =
γ

2π
Glτ =

γ

2π
l∆Gτ = −N/2...N/2− 1 (26)

lze prostorově závislý fázový posun φl(x) odpov́ıdaj́ıćı l-tému kroku fázového

kódováńı zapsat jako

φl(x) = −2πklx (27)

Naměřený signál S(t, kl) je pak funkćı kl

S(t, kl) =

∫

vzorek

s(t, x)e−i2πklxdx, (28)
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kde s(t, x) jsou jednotlivé signály rozložené podél osy x.

V př́ıpadě 2D-CSI docháźı ke změně hodnot gradient̊u ve dvou na sebe kolmých

směrech. Např. pokud měř́ıme transverzálńı řezy a zároveň je z‖B0, jedná se o gra-

dienty Gx a Gy. Postupnou změnou hodnot těchto gradient̊u lze proměřit jednotlivé

voxely v dané vybrané vrstvě, přičemž počet Nx a Ny opakováńı sekvence s r̊uznou

hodnotou gradientu rozhoduje o počtu naměřených voxel̊u v rámci jedné CSI vrstvy.

Podrobnosti lze naj́ıt např. v [3, 10].

Obrázek 4: Schéma sekvence 2D PRESS-CSI

Ve skutečnosti při měřeńıch CSI ještě této základńı 2D PRESS-CSI sekvenci

často předcháźı sekvence na potlačeńı signál̊u z okolńıch oblast́ı, tzv. Outer Volume

Suppression (OVS) [3, 11,12] a sekvence na potlačeńı signálu vody [13].

2.2.5 Zpracováńı spekter

Při kvantitativńı analýze NMR signálu nás nejčastěji zaj́ımá amplituda (resp. in-

tegrálńı intenzita) frekvence a relaxačńı časy T2. Pro zlepšeńı vlastnost́ı výsledného

spektra se ještě před vlastńı aplikaćı FT provád́ı s naměřenými daty r̊uzné operace.

Na pracovǐsti, kde vznikla tato práce, se ke zpracováńı SVS dat použ́ıvá komerčńıho

programu LCModel. Analýza CSI dat je prováděna pomoćı programu CULICH,

který využ́ıvá zpracováńı dat programem LCModel. Podrobněǰśı popis je uveden

v následuj́ıćıch sekćıch.
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2.3 Program CULICH a LCModel

Zpracováńı CSI dat programem CULICH [14] obsahuje několik krok̊u. Před i po

vlastńı diskrétńı Fourierově transformaci (DFT) je nutné ještě data upravit tak, aby

co nejv́ıce odpov́ıdala skutečné situaci. Stručný popis jednotlivých krok̊u je uveden

ńıže, podrobnosti např. v [3, 10].

2.3.1 Předzpracováńı CSI dat - CSI Preprocessing

• Doplněńı nulami

V 2D-CSI tento krok spoč́ıvá v připojováńı nul k naměřeným dat̊um signálu

S(t,kl,m) před FT a slouž́ı k umělému zvětšeńı počtu naměřených voxel̊u, což

zlepšuje rozlǐseńı spektroskopických obraz̊u. Doplněńı nulami představuje in-

terpolačńı metodu, neovlivňuje PSF (Point Spread Function) [3], což vyplývá

z vlastnost́ı FT [15], ani neměńı prostorové rozlǐseńı CSI experimentu.

• Posun spektroskopické śıtě

Daľśım krokem rekonstrukce dat pomoćı FT je možnost dodatečného posunut́ı

celé spektroskopické śıtě, což plyne také z vlastnost́ı FT [15]. To je velice

užitečné pro ovlivněńı partial volume efektu (viz sekce 2.3.5) a také pro umı́stěńı

oblasti zájmu do středu voxelu.

2.3.2 Filtrováńı k-prostoru

• Apodizace

Ćılem apodizace neboli filtrováni k-prostoru po náběru dat je zmı́rnit vliv

PSF, která vzniká jako d̊usledek DFT, a t́ım sńıžit vliv nežádoućıch př́ıspěvk̊u

z okolńıch voxel̊u k měřenému signálu. Apodizace spoč́ıvá ve vynásobeńı

naměřených dat v k-prostoru symetrickou funkćı, tzv. filtrem, který má maxi-

mum ve středu k-prostoru a mı́rně klesá k jeho okraji. Optimálńım filtrem

z pohledu sńıžeńı postranńıch satelit̊u PSF a co nejmenš́ıho rozš́ı̌reńı hlavńıho

ṕıku je Hammingova funkce w(l) (pro 1D) [16]

w(l) = 0.54 + 0.46cos(
πl

2lmax

), (29)

kde l procháźı přes N vzorkovaćıch hodnot a lmax = Nmax.

2.3.3 Rekonstrukce CSI dat

V sekci 2.2.4 v odd́ılu 2D PRESS-CSI bylo naznačeno źıskáńı signálu pomoćı 1D

fázového kódováńı. Jak již bylo uvedeno, klasické 2D-CSI źıskáme pomoćı fázového

kódováńı ve dvou navzájem kolmých směrech. Naměřený časový signál S(t, kl, km)

je pak funkćı dvou proměnných v k-prostoru kl a km. Jelikož jsou hodnoty gradient̊u
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měněny diskrétně, výsledný signál je źıskán pomoćı DFT. Nejprve pomoćı zpětné

prostorové DFT źıskáme časový signál v reálném prostoru S(t, x, y)

S(t, x, y) =
1

Nx

1

Ny

∑

l,m

S(t, kl, km)w(kl)w(km)e2πi(klx+kmy), (30)

kde Nx, resp. Ny je počet inkrement̊u gradientu magnetického pole ve směru osy x,

resp. osy y, w(kl), resp. w(km) jsou filtrovaćı Hammingovy funkce ve směru osy x,

resp. ve směru osy y, a kl, resp. km je l-tý krok fázového kódováńı ve směru osy x,

resp. m-tý krok ve směru osy y.

Provedeme-li následně časovou FT tohoto signálu S(t, x, y) v časové doméně,

źıskáme hledaný signál S(Ω, x, y) ve frekvenčńı doméně pro každý jednotlivý voxel.

2.3.4 LCModel

Určeńı signál̊u jednotlivých metabolit̊u a stanoveńı jejich absolutńıch koncentraćı je

d̊uležité pro přesné srovnáńı a interpretaci výsledk̊u. Tato kvantitativńı analýza je

prováděna programem LCModel [17]. Měřený signál je však ovlivněn mnoha fak-

tory, s nimiž je nutné při výpočtu pracovat. Korekce na partial volume efekt (viz

sekce 2.3.5) a na artefakt chemického posunu jsou stručně popsány v sekci 2.3.5.

Podrobněǰśı informace a popis ostatńıch korekćı lze naj́ıt např. v [10,18,19].

Fitováńı signál̊u jednotlivých metabolit̊u Program LCModel pracuje tak, že

rozkládá změřená in vivo spektra na spektra jednotlivých metabolit̊u naměřených

in vitro, která představuj́ı základńı sadu spekter (viz Obr. 5).

Obrázek 5: Rozklad naměřeného spektra (nahoře) na jednotlivé metabolity obsažené
v základńı sadě (dole). Obrázek převzat z [17].
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Pro správný rozklad spektra je nezbytné, aby základńı sada spekter (báze)

obsahovala všechny metabolity pozorovatelné v in vivo spektru. Je tedy nutné

vybrat správnou bázi odpov́ıdaj́ıćı echo času měř́ıćı sekvence. Známé koncentrace

in vitro spekter základńı sady slouž́ı jako referenčńı hodnoty pro výpočet koncen-

traćı metabolit̊u v in vivo spektru. Pro účely výpočtu koncentraćı se nejprve in vivo

i in vitro data v časové doméně doplńı nulami na dvojnásobný počet bod̊u a provede

se FT. Diskrétńı in vivo spektrum S(νk) je pak namodelováno pomoćı základńıch

set̊u metabolit̊u Ml jako (podle zvolené báze):

Ŝ(νk) = e−i(φ0+νkφ1)[

NB∑
j=1

βjBj(νk) +

NM∑

l=0

Cl

NS∑
n=−NS

LnMl(νk−n, γ1, ε1)] (31)

s podmı́nkami

Cl ≥ 0 (32)

γ1 ≥ 0 (33)
NS∑

n=−NS

Ln = 1, (34)

kde Cl je koncentrace metabolit̊u NM měřených in vitro, přičemž počet NM záviśı

na zvolené bázi. Základńı spektra Ml(ν, 0, 0) jsou upravena na relaxačńı časy T2

v in vivo (γ1) a posuny v̊uči referenčńım spektr̊um (ε1). Posledńı suma v této rovnici

představuje diskrétńı konvoluci základńıch sad metabolit̊u Ml s koeficientem tvaru

čáry Ln pro započteńı nehomogenit a v́ı̌rivých proud̊u (angl. eddy currents).

Základńı sada metabolit̊u Ml(ν, γ1, ε1) s parametry γ1 a ε1 je spočtena z

Ml(ν, γ1, ε1) = DFT{ml(t)e
−t(γ1+iε1)}, (35)

kde ml(t) je inverzńı DFT modelového spektra Ml(ν, 0, 0).

V rovnici (31) je baselina spektra namodelována pomoćı NB kubických B-spline

křivek (angl. cubic B-splines) βj s rovnoměrně rozloženými uzly. φ0 a φ1 představuj́ı

nultý a prvńı řád fázových korekćı.

Parametry modelu jsou odhadnuty Marquardovou modifikaćı Gaussovy-

Newtonovy metody nejmenš́ıch čtverc̊u

1

σ2(S)

N∑

k=1

{Re[Ŝ(νk)− S(νk)]}2 + T = minimum, (36)

kde T je parametr obsahuj́ıćı př́ıspěvky pro hladkost a nulové okrajové podmı́nky

na koeficienty tvaru fitu a na hladkost baseliny.

Ke spočteným koncentraćım jednotlivých metabolit̊u jsou metodou Cramer-

Rao bounds odhadnuty i chyby stanoveńı těchto koncentraćı. Jedná se o nejmenš́ı

možnou standardńı odchylku všech parametr̊u modelu spektra, které jsou vypočteny

na základě znalosti modelu použitého pro fitováńı dat.
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Škálováńı základńı sady metabolit̊u a změřeného in vivo spektra je vykonáno

automaticky LCModelem podle objemu voxelu a odpov́ıdaj́ıćıho napět́ı neselek-

tivńıho π/2-pulzu.

Stanoveńı absolutńıch koncentraćı jednotlivých metabolit̊u Stanoveńı abso-

lutńıch koncentraćı metabolit̊u z nafitovaného spektra vycháźı z předpokladu

úměrnosti mezi koncentraćı metabolit̊u (souvisej́ıćı s magnetizaćı) a detekovaným

signálem. Počátečńı informace o koncentraćıch Cst kalibračńıch standard̊u a objemu

voxelu Vst, ze kterého jsou signály standard̊u měřeny, lze tedy využ́ıt pro výpočet

koncentraćı Cmet metabolit̊u ze spektra naměřeného z objemu Vmet. Z rovnice

Smet

NmetVmetCmet

=
Sst

NstVstCst

(37)

tedy dostáváme

Cmet =
Scor

metNstVst

Scor
st NmetVmet

Cst, (38)

kde Smet je signál od př́ıslušného metabolitu, Sst je signál nakalibrovaných standard̊u

o známé koncentraci Cst a Nmet a Nst je počet proton̊u v molekule přisṕıvaj́ıćı

k signálu. Index cor znač́ı, že pro výpočty absolutńıch koncentraćı metabolit̊u je

nutné pracovat se signálem upraveným r̊uznými korekcemi:

Scor(l, m) =
S(l,m)

f1 · f2 · · · fn

, (39)

kde fi jsou prováděné korekce a (l, m) znač́ı pozici daného voxelu ve spektroskopické

śıti. Podrobnosti lze naj́ıt v [10].

2.3.5 CSI Postprocessing

• Korekce na artefakt chemického posunu (Chemical Shift Artefact)

Pokud se v excitovaném objemu vyskytuje několik metabolit̊u s r̊uzným

chemickým posunem, a tedy s r̊uznou rezonančńı frekvenćı, jsou pak tyto spiny

excitovány na r̊uzných pozićıch. V př́ıpadě platnosti aproximace σi ¿ 1 (σi je

st́ıńıćı konstanta) je posun di (ve směru rovnoběžném s aplikovaným gradien-

tem G) vrstvy excitované pro metabolit i vzhledem k pozici vrstvy pro spiny

rezonuj́ıćı na excitačńı frekvenci dán (pro 1 směr)

di ≈ 2π∆fi

γG
, (40)

kde ∆fi je rozd́ıl rezonančńı frekvence metabolit̊u od vyśılaćı frekvence v Hz.

Ve skutečnosti vznikaj́ı v d̊usledku artefaktu chemického posunu (CSA) posuny

vrstev ve všech třech ortogonálńıch směrech podél aplikovaných gradient̊u.

Dı́ky nižš́ı citlivosti π-pulz̊u k CSA ve srovnáńı s π/2-pulzy je π-pulz v PRESS

sekvenci obvykle aplikován s gradientem podél toho směru vrstvy, kde je
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tloušt’ka vrstvy nejmenš́ı. Zbylé π a π/2 pulzy jsou tak aplikovány společně

s gradienty ve směrech fázového kódováńı, což vede k asymetrickému posunu

podél každého z těchto směr̊u.

• Korekce na partial volume efekt

Stanoveńı absolutńıch koncentraćı podle rovnice (38) předpokládá rovnoměrné

rozložeńı metabolit̊u v celém voxelu. Pokud jsou však metabolity rozloženy

v měřeném objemu nerovnoměrně, je výsledek výpočtu koncentraćı zkreslený.

Tento jev se nazývá partial volume efekt.

Z pohledu rozložeńı metabolit̊u v mozku lze mozkovou hmotu rozdělit na tkáň

a mozkomı́̌sńı mok (angl. cerebrospinal fluid (CSF)). Ve srovnáńı s tkáńı je

koncentrace metabolit̊u v mozkomı́̌sńım moku zanedbatelná. Jelikož každý

voxel ve spektroskopické śıti obsahuje obecně r̊uzné množstv́ı CSF, je výsledný

změřený signál metabolit̊u t́ımto ovlivněn. Proto je nutné provést korekci

na procentuálńı zastoupeńı CSF v měřeném voxelu. To se zjǐst’uje pomoćı seg-

mentace anatomických obraz̊u na tkáň a CSF, která se provád́ı z 3D MR obraz̊u,

tzv. MPR obraz̊u (viz sekce 2.4.2). Následně se pomoćı koregistrace těchto seg-

mentovaných obraz̊u se spektroskopickými daty urč́ı procentuálńı zastoupeńı

CSF pCSF v daném voxelu (l, m) a provede se korekce podle vzorce [20]

fCSF (l, m) = 1− pCSF (l, m) (41)

Koncentrace metabolit̊u se měńı i v rámci tkáně. Rozd́ıly v koncentraćıch jsou

však mezi šedou (angl. gray matter (GM)) a b́ılou (angl. white matter (WM))

hmotou mnohem menš́ı než rozd́ıly mezi tkáńı a CSF, a proto nejsou výsledné

signály t́ımto tolik ovlivněny.

Obrázek 6: Spektroskopická śıt’ a spektrum odpov́ıdaj́ıćı zvýrazněnému voxelu
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2.3.6 Metabolické mapy

Program CULICH umožňuje zobrazit všechna spektra ve spektroskopické śıti najed-

nou, a nebo spektrum každého jednotlivého voxelu zvlášt’ (viz Obr. 6). Metabolická

mapa pro vybraný metabolit vzniká barevným naškálováńım všech voxel̊u spek-

troskopické śıtě podle hodnoty koncentrace metabolitu v daném voxelu. Každá

metabolická mapa k sobě obsahuje i chybovou mapu. Spektroskopická mapa cholinu

je zobrazena na Obr. 7.

Obrázek 7: Spektroskopická śıt’ se zvýrazněnou měřenou oblast́ı a k ńı spočtená metabolická
mapa cholinu

2.4 MR zobrazováńı

MR zobrazováńı (Magnetic resonance imaging, MRI) je vyspělá radiologická metoda

využ́ıvaj́ıćı jevu nukleárńı magnetické rezonance. Na rozd́ıl od klasické NMR

neposkytuje informaci o spektrech z celého objemu vzorku, ale využ́ıvá rezonančńı

podmı́nky pro źıskáńı prostorového rozlǐseńı [13]. Základńı koncept MRI je takový,

že Larmorova frekvence ω0 je prostorově závislá, takže rozd́ıly ve frekvenćıch excito-

vaných spin̊u po Fourierově transformaci souviśı hlavně s umı́stěńım jednotlivých

spin̊u v prostoru (méně pak s chemickým posunem - viz sekce 2.2.1). Toho je

dosaženo prostorově závislým vněǰśım magnetickým polem B(r) generovaným for-

mou gradient̊u magnetického pole G:

B(r) = B0 + rG (42)

Gradienty jsou aplikovány tak, aby změna magnetického pole v jednom směru

(zde např. ve směru z, pro ostatńı směry analogicky) byla konstantńı:

Gz =
dB

dz
= K, (43)

kde K je konstanta.

Kontrast jednotlivých bod̊u MR obrazu je dán koncentraćı 1H proton̊u v daném

mı́stě vzorku a zároveň jejich relaxačńımi časy v tomto mı́stě.
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2.4.1 2D MR obrazy

V nejčastěji použ́ıvaném dvoudimenzionálńım MR zobrazováńı (2D MRI) se

anatomické obrazy źıskávaj́ı ve 4 kroćıch: Nejprve je třeba vybrat vrstvu, kterou

chceme zobrazit, dále zajistit fázové a frekvenčńı kódováńı tak, aby měřený signál

byl zpětnou Fourierovou transformaćı obrazu a na konec provést samotnou 2D

Fourierovu transformaci (FT). Schéma celé sekvence pro źıskáńı 2D MR obraz̊u

je znázorněna na Obr. 8.

Obrázek 8: Schéma sekvence pro MR zobrazováńı. Základem je sekvence spinového
echa. Při 1. rf pulzu jsou zapnuty gradienty výběru vrstvy Gs. Před 2. rf pulzem jsou
zaṕınány gradienty ve směru fázového a frekvenčńıho kódováńı, přičemž velikost gra-
dient̊u fázového kódováńı Gp se při každém opakováńı sekvence měńı a velikost gradient̊u
frekvenčńıho kódováńı Gr z̊ustává konstantńı. Jejich kombinaćı tak lze postupně sńımat
řádky k-prostoru. Nač́ıtáńı dat je pak zajǐstěno zapnut́ım gradientu ve směru frekvenčńıho
kódováńı.

Výběr vrstvy Excitace proton̊u pouze z dané vrstvy v 3D objektu lze dosáhnout

kombinaćı rf pulz̊u a gradient̊u magnetického pole Gs. Při zapnutém gradientu,

např. ve směru Gz, je každá z-ová pozice charakterizována specifickým magnetickým

polem B(z), a tak specifickou rezonančńı frekvenćı proton̊u ω0m(z) s danou st́ıńıćı

konstantou σm:

ω0m(z) = γB(z) ≈ γ(1− σm)B0 + γGzz (44)

Aproximaci lze provést d́ıky platnosti Gzz ¿ B0 a σm ¿ 1.

Aplikujeme-li selektivńı rf pulz (pulz excituj́ıćı pouze vybraný rozsah frekvenćı)

současně s gradientem magnetického pole Gz, jsou excitována pouze jádra s ω0

v daném frekvenčńım rozsahu, tedy nacházej́ıćı se v dané rovině kolmé ke směru

gradientu o dané souřadnici z:

z =
ω0m − γ(1− σm)B0

γGz

(45)
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Pozici vrstvy v prostoru lze tedy měnit śılou gradientu magnetického pole

a frekvenćı rf pulzu, tj. jaká jádra budou excitována.

Frekvenčńı š́ı̌re ∆ω selektivńıho pulzu je dána časovým pr̊uběhem jeho

amplitudy B1max(t). Amplituda pulzu, který má obdélńıkový frekvenčńı profil

ve frekvenčńı doméně, je v časové doméně modulována funkćı:

B1max(t) ∼ sint

t
(46)

Ve skutečnosti však neńı možné pulz zapnout na nekonečně dlouhou dobu,

a proto docháźı k deformaci frekvenčńıho profilu pulzu. Pro malé sklápěćı úhly pulz̊u

je pro zjǐstěńı časového pr̊uběhu amplitudy pulzu možné použ́ıt FT [9]. Pro větš́ı

sklápěćı úhly nelze z d̊uvodu nelinearit spinového systému metodu FT použ́ıt.

Pro stanoveńı časové modulace pulzu je třeba vycházet z Blochových rovnic.

Tloušt’ka excitované vrstvy ∆z je závislá na śıle gradientu magnetického pole

Gz a na frekvenčńı š́ı̌rce rf pulzu ∆ω:

∆z =
∆ω

γGz

(47)

Silněǰśı gradient vytvář́ı širš́ı rozsah možných rezonančńıch frekvenćı např́ıč

vzorkem, a tak zp̊usob́ı výběr užš́ı vrstvy za předpokladu, že š́ı̌rka rf pulz z̊ustává

kontantńı. Stejného efektu lze dosáhnout i sńıžeńım frekvenčńı š́ı̌rky pulzu při za-

chováńı stejné śıly gradientu. Nevýhodou druhého zp̊usobu je současná změna echo

času dané sekvence, popř. profilu vrstvy.

Výběr vrstvy nemuśı být proveden pouze pro jednu samotnou vrstvu v prostoru,

ale může být použit pro výběr v́ıce vrstev najednou [13]. V tzv. prokládaćım módu

(z angl. interleaved manner) je nab́ırán signál z několika nesousedńıch vrstev po-

stupně během obnovovaćı periody jedné vrstvy. Tato perioda bývá označována jako

repetičńı čas (TR). Signály z daľśıch vrstev jsou pak źıskány během následuj́ıćıch

period. Excitace nesousedńıch vrstev po sobě je nutná z d̊uvodu již zmı́něných ne-

dokonalých profil̊u pulzu, které p̊usob́ı nejen na spiny ve vybrané vrstvě, ale částečně

ovlivňuj́ı i spiny v okolńıch vrstvách.

Fázové kódováńı Po vybráńı jedné nebo v́ıce vrstev je nutné prostorově rozlǐsit

p̊uvod signál̊u v dané rovině vrstvy. Rozlǐseńı v jednom ze směr̊u se nazývá fázové

kódováńı a je ho dosaženo zapnut́ım gradientu Gp rovnoběžného s vybranou vrstvou,

např. ve směru osy x. V tomto př́ıpadě se tedy velikost vněǰśıho magnetického pole

měńı podél osy x. V d̊usledku r̊uzné velikosti magnetického pole podél jedné strany

vrstvy budou spiny rotovat s r̊uznou frekvenćı. Budou se tak lǐsit svou fáźı, která je

úměrná souřadnici uvnitř dané vrstvy:

Φ(x) = ωt1 = γ(B0 + xGp)t1, (48)

kde t1 je doba, po kterou je prováděno fázové kódováńı.
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Frekvenčńı kódováńı Rozlǐseńı ve druhém směru (kolmém na prvńı směr) dané

vrstvy je dosaženo opět zapnut́ım gradientu, např. ve směru y. Larmorova frekvence

spin̊u se v tomto př́ıpadě lǐśı podél osy y. Gradient frekvenčńıho kódováńı Gr je

aplikován po dobu t2 během nač́ıtáńı dat.

Rekonstrukce obrazu - 2D Fourierova transformace Měřený signál bude

celkovým signálem ze všech mı́st vzorku. Pokud neuvažujeme relaxace, pozorovaný

signál S(t) v př́ıtomnosti časově závislého gradientu magnetického pole G(t) má

tvar:

S(t) =

∫ +∞

−∞
n(r)e−iγr

∫ t
0 G(t′)dt′dr =

∫ +∞

−∞
n(r)e−ik(t)rdr, (49)

kde n(r) je hustota spin̊u v daném mı́stě a t je čas po aplikaci π
2
-pulzu. Proměnná

k(t) =
∫ t

0
G(t′)dt′ vyjadřuje prostorovou frekvenci z 2D k-prostoru [13].

Rozeṕı̌seme-li rovnici (49) do složek a předpokládáme-li časově konstantńı gra-

dienty, bude signál v časové doméně dán vzorcem:

S(t1, t) =

∫ +∞

−∞

∫ +∞

−∞
n(x, y)e−iγ(xGpt1+yGrt)dxdy, (50)

kde n(x, y) je koncentrace proton̊u vody v daném mı́stě vrstvy. Integračńı meze lze

rozš́ı̌rit do nekonečna, protože oblast mimo vzorek neńı excitována.

Zavedeme-li kx = γGpt1 a ky = γGrt, lze rovnici (50) přepsat

S(kx, ky) =

∫ +∞

−∞

∫ +∞

−∞
n(x, y)e−i(kxx+kyy)dxdy (51)

Vztahy (49), resp. (50), resp.(51) představuj́ı zpětnou 2D FT funkćı n(r), resp.

n(x, y). Provedeme-li Fourierovu transformaci v proměnných kx a ky, źıskáme mapu

koncentraćı proton̊u v dané vrstvě n(x, y). K tomu je však nutné znát závislost

S(kx, ky), která se źıská postupným měřeńım S(t) v pr̊uběhu frekvenčńıho kódováńı

při r̊uzných velikostech gradientu ve směru fázového kódováńı Gp (proto se fázové

kódováńı provád́ı podél kratš́ı osy řezu).

Výsledná podoba MR obrazu je ovlivněna kromě koncentrace proton̊u i daľśımi

faktory, předevš́ım relaxačńımi časy T1, T2, repetičńım časem TR a echo časem TE.

Hlavńı vliv na kontrast MR obraz̊u maj́ı relaxačńı časy proton̊u vody v jednotlivých

tkáńıch. O tom, zda MR obraz bude dán hodnotou T2 relaxačńıho času či hodnotou

T1 relaxačńıho času, rozhoduje délka repetičńıho času a echo času.

2.4.2 3D MR obrazy - MPRAGE

Ćılem MR zobrazováńı je źıskáńı co nejlepš́ıho kontrastu obraz̊u při co nejkratš́ım

TR a malém sklápěćım úhlu. Toho lze dosáhnout aplikaćı inverzńıho (π) pulzu před

akvizičńı dobou [21]. 3D verze této sekvence byla nazvána 3D MPRAGE (angl.

three-dimensional magnetization prepared rapid acquired gradient echo) [22]. Tyto
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T1 vážené 3D MR obrazy jsou pro sv̊uj dobrý kontrast mezi b́ılou, šedou hmotou

a mozkomı́̌sńım mokem často použ́ıvány pro segmentace mozku.

Obrázek 9: Schéma sekvence 3D MPRAGE. Obrázek převzat z [23].

Schéma sekvence 3D MPRAGE je zobrazeno na Obr. 9. Inverzńı pulz je apli-

kován před náběrem dat jednotlivých řádk̊u k-prostoru přes smyčku kóduj́ıćı pozici

vrstvy, zat́ımco kódováńı v rovině vrstvy z̊ustává konstantńı. Po krátké obnovovaćı

době (angl. recovery period) je opět aplikován inverzńı pulz a smyčka kóduj́ıćı pozici

vrstvy je zopakována s jinou hodnotou gradientu ve směru fázového kódováńı.

Na Obr. 10 jsou zobrazeny segmentované obrazy šedé hmoty, b́ılé hmoty

a mozkomı́̌sńıho moku lidského mozku.

Obrázek 10: Segmentované obrazy šedé hmoty, b́ılé hmoty a mozkomı́̌sńıho moku (zleva
doprava). Obrázky převzaty z [24].
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2.5 Difuzńı MR zobrazováńı

2.5.1 Difuze a jej́ı využit́ı v MR

Základńı principy difuzńıho MR zobrazováńı byly objeveny v 80. letech minulého

stolet́ı [25–27]. Byly založeny na kombinaci MR zobrazováńı a v té době již známého

vlivu molekulové difuze na NMR signál při použit́ı bipolárńıch gradient̊u magnetic-

kého pole [28].

Molekulová difuze souviśı s náhodným neuspořádaným translačńım po-

hybem molekul (Brown̊uv pohyb), pocházej́ıćı z tepelné energie těchto molekul.

Nejvýhodněǰśı molekulou z pohledu difuzńıho MR zobrazováńı je voda, která

zauj́ımá min. 60% objemu lidského těla. Molekuly vody tak během svého náhodného,

difuźı ř́ızeného pohybu prostupuj́ı strukturou tkáně na mikroskopické úrovni,

dokonce i za hranićı běžného rozlǐseńı obraz̊u [29]. Molekuly vody totiž v mozkové

tkáni překonávaj́ı vzdálenosti přibližně 10 µm, srážej́ı se, překřižuj́ı či interaguj́ı s

daľśımi složkami jako jsou buněčné membrány, nervová vlákna nebo makromolekuly.

Celkový efekt pozorovaný v difuzńım MR zobrazováńı je takový, že obrazy

voxel̊u o velikosti několika mm3 odrážej́ı rozd́ıly v rozložeńı molekul vody př́ıtomných

v tomto voxelu. Pozorováńı tohoto nerovnoměrného rozložeńı tak může přinést je-

dinečný kĺıč k detail̊um struktury a geometrické organizace tkáně. Zobrazováńı di-

fuze pomoćı MR je oproti jiným metodám výhodné v tom, že difuzńı proces je zcela

nezávislý na jevu magnetické rezonance či velikosti magnetického pole, takže difuzńı

obrazy přinášej́ı informaci o difuzńım procesu jako takovém.

Ve skutečnosti je difuze tř́ıdimensionálńı proces. Takže pohyblivost molekuly

ve tkáni nemůže být ve všech směrech stejná. Tato anizotropie může pocházet

ze zvláštńıho fyzikálńıho uspořádáńı struktury (podobné tekutým krystal̊um) nebo

od překážek, které v některých směrech pohyb molekul omezuj́ı. Princip difuzńıho

MR zobrazováńı je tedy takový, že difuze je do MR signálu zakódována pomoćı

gradientńıch pulz̊u magnetického pole [30] a viditelné je pouze to nerovnoměrné

molekulové rozložeńı, které se objevuje podél směr̊u těchto gradient̊u. Anizotropii

v difuzi lze tak snadno pozorovat pomoćı mnoha r̊uzných difuzńıch měřeńı, kdy

se měńı směry gradient̊u magnetického pole, a pomoćı toho lze pak z jednotlivých

směr̊u vytvořit difuzńı tenzor

D =




Dxx Dxy Dxz

Dyx Dyy Dyz

Dzx Dzy Dzz


 (52)

a źıskat tak informaci o difuzi vody v prostoru , čehož se využ́ıvá např. v zobrazováńı

pomoćı difuzńıho tenzoru (angl. Diffusion Tenzor Imaging (DTI)).

V př́ıpadě 2D difuzńıho MR zobrazováńı však neńı nutné znát hodnoty di-

fuze v jednotlivých směrech, ale stač́ı pr̊uměrná hodnota difuze v daném mı́stě

tkáně. Tato metoda se nazývá difuzně-vážené zobrazováńı (angl. Diffusion-Weighted

Imaging (DWI)).
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2.5.2 Difuzně vážené zobrazováńı

Jak již bylo zmı́něno, ve 2D difuzńım MR zobrazováńı je difuze plně popsána

skalárńım parametrem, tzv. aparentńım difuzńım koeficientem (angl. Apparent

Diffusion Coefficient (ADC)). Jedná se o stopu difuzńıho tenzoru, tedy pro něho

plat́ı

ADC =
1

3
(Dxx + Dyy + Dzz) (53)

MR signál závisej́ıćı na stopě difuzńıho tenzoru lze naměřit př́ımo pomoćı sekvence

EPI-Trace.

Sekvence EPI-Trace Schéma sekvence Trace je zobrazeno na Obr. 11(a). Pomoćı

speciálně spočtené kombinace sṕınáńı gradient̊u magnetického pole ve třech na sebe

kolmých směrech je signál, zformovaný sekvenćı Trace [31] a nasńımaný sekvenćı

EPI, př́ımo závislý na ADC. Na Obr. 11(b) je zobrazeno schéma sekvence SE-EPI.

Při sekvenci Trace-EPI se však k excitaci nepouž́ıvá rf pulzu pro měřeńı spinového

echa (SE), ale měř́ı se gradientńı echo źıskané pomoćı sekvence Trace. Sekvence

EPI [32] využ́ıvá k nač́ıtáńı dat frekvenčńıho a fázového kódováńı podobně, jak je

to popsáno v sekci 2.4.1.

(a) Sekvence Trace (b) Sekvence SE-EPI

Obrázek 11: Schéma sekvence Trace, převzaté z [31], a sekvence SE-EPI, převzaté z [23].

Difuzńı obrazy Vliv difuźı na MRI signál je jeho útlum [33]. Signál Sb(τ) v časovém

intervalu [0, τ ] je dán vztahem

Sb(τ) = S0(0)e−
∫ τ
0 k(t′)·D·k(t′)dt′ , (54)

kde S0 je intenzita signálu bez difuzńıho vážeńı, k(t′) je trajektorie v k-prostoru

a D je difuzńı tenzor.
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Je-li splněna podmı́nka ortogonality

∫ τ

0

ki(t
′)kj(t

′)dt′ = 0{i 6= j} (55)

a zavedeme-li difuzně vážený faktor b, který charakterizuje gradientńı pulzy (časový

pr̊uběh, amplitudu, tvar) [34]

b =

∫ τ

0

k2(t′)dt′ = γ2

∫ TE

0

(

∫ t′

0

G(t′′)dt′′)2dt′, (56)

pak rovnice (54) přejde na tvar

Sb = S0e
−bADC (57)

Signál je tedy exponencielně závislý na hodnotě ADC.

Zlogaritmujeme-li rovnici (57), dostaneme

ln
Sb

S0

= −bADC (58)

Změř́ıme-li tedy difuzńı obrazy pro několik hodnot b (např. b = 50, 500, 1000

s/mm2), pak ADC v rovnici (58) vystupuje jako koeficient úměrnosti mezi dvěma

známými veličinami. Vyneseme-li tuto závislost do grafu pro odpov́ıdaj́ıćı si pixely,

lze zjistit hodnotu ADC pro každý pixel a z těchto hodnot zrekonstruovat ADC

obraz (viz Obr. 12). Na Obr. 13 jsou zobrazeny difuzńı obrazy pro b = 50 a 500

s/mm2 a výsledný ADC obraz.

Obrázek 12: Graf závislosti přirozeného logaritmu intenzity signálu lnSb
S0

, naměřeného
z difuzńıch obraz̊u s r̊uznou hodnotou difuzně váženého faktoru b, umožňuje určit ADC

z lineárńı regrese sady bod̊u. Obrázek převzat z [35].
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Obrázek 13: Difuzńı obrazy pro b = 50 a 500 s/mm2 a výsledný ADC obraz

2.6 Metabolismus a difuzńı vlastnosti tumor̊u

Nejčastěji vyskytuj́ıćımi se nádory lidského mozku jsou gliomy. Z histologického

hlediska se jedná o velmi heterogenńı nádory obsahuj́ıćı biologickou tkáň s r̊uzným

stupněm buněčné a jaderné mnohotvarosti, mitotické aktivity, prokrveńı a nekrózy.

Každý typ gliomů může mı́t bud’ ńızký nebo vysoký stupeň zhoubnosti. Navzdory

agresivńı léčbě jsou prognózy zhoubných gliomů obecně velmi slabé z d̊uvodu jejich

infiltrativńı povahy a vysoké rychlosti opětovného návratu nemoci [36,37]. Správné

stanoveńı diagnózy a hranic tumoru jsou z tohoto pohledu tedy kĺıčové. Použit́ı kom-

binace několika na sobě nezávislých měřeńı (MRI, DWI, MRSI) může v tomto směru

poskytnout d̊uležité informace. Metoda DWI odráž́ı jak fyzikálně-chemické vlast-

nosti tkáně (např. viskozitu, teplotu), tak i jej́ı strukturálńı části (makromolekuly,

membrány a intracelulárńı organely) [38]. MRS oproti tomu poskytuje biochemické

informace patologických změn na buněčné úrovni [39].

Samotné spektroskopické výsledky však mohou být teoreticky ovlivněny to-

pografickým histopatologickým složeńım [40]. Významné metabolity pozorované po-

moćı spektroskopie magnetické rezonance jsou uvedeny na Obr. 14. Významným

ukazatelem patologie u tumor̊u je signál cholinových sloučenin. Celkový změřený

cholinový signál obsahuje př́ıspěvky nejen od cholinu (Cho), ale také od fosfocholinu

(PCho), glycerofosfocholinu (GPCho) a fosfatydylcholinu (P-ylCho). Husté hyper-

celulárńı oblasti vykazuj́ı značné zvýšeńı intenzity cholinového signálu v gliomech

[41], zat́ımco daľśı oblasti u infiltruj́ıćıho okraje a nekrotického jádra jsou cha-

rakteristické nižš́ım zvýšeńım intenzity signálu cholinu. Jelikož je PCho základńı

biosyntetický prekurzor membránových fosfolipid̊u, je souvislost zvýšené koncen-

trace PCho s buněčnou proliferaćı často připisována zrychleńı membránového a fos-

folipidového metabolismu. Hladina PCho může být tedy zvýšena i z d̊uvodu lepš́ı

membránové syntézy potřebné v aktivně proliferuj́ıćıch buňkách [40]. Z biologického

hlediska však výše zmı́něné d̊uvody zvýšeńı koncentrace cholinových sloučenin spolu

souviśı. Tkáň, která vykazuje vysoký stupeň proliferace nebo která je onkogene-

ticky pozměněna, také pravděpodobně vykazuje vysokou celularitu bez př́ıtomnosti
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vyrovnávaćıch apoptotických mechanismů nebo omezeńı prokrveńı dané oblasti.

Obrázek 14: Schématické značky vybraných metabolit̊u pozorovaných v 1H MRS

Z difuzńıch měřeńı bylo zjǐstěno, že vyšš́ı hodnota ADC odpov́ıdá oblastem

s nižš́ı celularitou (cysty, nekrózy nebo edémy) [42], což souviśı s výskytem relativně

velkého extracelulárńıho objemu, kde je difuze méně omezená. Oproti tomu nižš́ı

hodnota ADC byla zjǐstěna v oblastech s vyšš́ı celularirou (zdravá tkáń), kde je

z d̊uvodu větš́ıho intracelulárného prostoru hodnota difuze omezena [43].

Z měřeńı kombinuj́ıćıch MRS a DWI byla zjǐstěna statisticky významná korelace

mezi koncentraćı cholinových sloučenin a ADC u lidských gliomů [37, 40, 44, 45],

přestože neexistuje žádný d̊uvod podporuj́ıćı hypotézu lineárńı závislosti mezi

zmı́něnými parametry. Tyto korelace byly stanoveny z měřeńı oblast́ı s r̊uzným

stádiem onemocněńı u několika pacient̊u a podporuj́ı hypotézu, že hustota

nádorových buněk hraje významnou roli v určováńı hladiny koncentrace cholinových

sloučenin. Daľśı studie [43] také prokázala pozitivńı korelaci mezi koncentraćı cholinu

a celularitou v tumoru a inverzńı korelaci mezi hodnotou ADC a celularitou, ale ne-

prokázala souvislost mezi indexem buněčné proliferace a nCho. Z toho tedy vyplývá,

že hustota buněk má výrazně větš́ı vliv na cholinový signál než předpokládané

zrychleńı membránového pohybu.
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Daľśı studie kombinuj́ıćı r̊uzné MR a biologické techniky, které byly prováděny

s r̊uznými typy onemocněńı tkáně, prokázaly výrazné rozd́ıly v koncentraćıch jed-

notlivých metabolit̊u, v hodnotách ADC a krevńıho objemu mozku (angl. cerebral

blood volume (CBV)) [42,44,46–51].
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3 Experimentálńı část

3.1 Použitá zǎŕızeńı

Měřeńı týkaj́ıćı se zjǐst’ováńı korelace mezi koncentraćı cholinu a stopy difuze

v tumorech metodou pixel po pixelu byla prováděna na celotělovém tomografu

Magnetom-Vision 1.5T firmy Siemens se supravodivým magnetem chlazeným ka-

palným heliem. Pro zobrazováńı i spektroskopická měřeńı byla použita standardńı

sedlová hlavová ćıvka s kruhově polarizovaným polem naladěná na protonovou rezo-

nančńı frekvenci 63.62 MHz. Součást́ı tomografu byly st́ıněné gradienty pro potlačeńı

vzniku v́ı̌rivých proud̊u. Během doby, kdy vznikala tato práce, proběhla na pracovǐsti

ZRIR IKEM výměna stávaj́ıćıho zař́ızeńı za nový celotělový tomograf Trio 3T firmy

Siemens. Zde je pro zobrazováńı a spektroskopii použita 8-kanálová přij́ımaćı hlavová

ćıvka s protonovou rezonančńı frekvenćı 123.26 MHz. Excitace je prováděna pomoćı

celotělové ćıvky. Měřeńı opakovatelnosti a reprodukovatelnosti dat bylo prováděno

na obou typech tomograf̊u.

3.2 Mě̌reńı opakovatelnosti a reprodukovatelnosti na 1.5T a 3T

Pro zjǐstěńı opakovatelnosti a reprodukovatelnosti měřeńı spekter a pro porovnáńı

výsledk̊u mezi dvěmi generacemi celotělových tomograf̊u, bylo provedeno několik

měřeńı spekter u tř́ı zdravých dobrovolńık̊u ve věku (24±1) let. Časový interval mezi

měřeńımi na 1.5T tomografu Magnetom-Vision a 3T tomografu Trio byl 3 měśıce.

3.2.1 Postup p̌ri mě̌reńı

Dobrovolńık byl nejprve seznámen s postupem vyšetřeńı a podepsal informovaný

souhlas. Poté byl v poloze na zádech a hlavou v hlavové ćıvce umı́stěn do tomografu.

Pro dosažeńı co nejlepš́ı homogenity magnetického pole je poloha dobrovolńıka v̊uči

magnetu nastavena tak, aby se střed hlavové ćıvky nacházel ve středu magnetu.

V 1. části měřeńı byl proveden kompletńı protokol vyšetřeńı, popsaný ńıže

v této sekci. Spektroskopické měřeńı však pro potřeby opakovatelnosti bylo pro

stejnou polohu VOI a beze změny jakéhokoliv parametru spuštěno 3x za sebou.

Na konec bylo ještě naměřeno spektrum vody. Dobrovolńık byl poté vyndán z to-

mografu přibližně na 10 minut.

Pro potřeby reprodukovatelnosti, tj. zjǐstěńı změn v naměřených koncentraćıch

pro opakovaná vyšetřeńı, byl dobrovolńık opět umı́stěn do tomografu a celá proce-

dura byla ještě 2x zopakována.

U každého z dobrovolńık̊u se měřená oblast na 1.5T tomografu shodovala

s měřenou oblast́ı na 3T tomografu.
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3.2.2 Vyšeťrovaćı protokol na 1.5T a 3T tomografu

Klasické MR obrazy Nejprve byly naměřeny T2 vážené MR obrazy v sagitálńım,

frontálńım a transverzálńım směru pro pozděǰśı lokalizaci VOI při spektroskopickém

vyšetřeńı. MR obrazy byly naměřeny zobrazovaćı sekvenćı turbo spinové echo (TSE)

s tloušt’kou řez̊u 5 mm. Vzdálenost mezi jednotlivými řezy byla na 1.5T tomografu

nastavena na 0,3 mm, na 3T tomografu na 0 mm. Parametry pro měřeńı MR obraz̊u

u jednotlivých dobrovolńık̊u jsou pro 1.5T tomograf shrnuty v Tab. 2, 4, 3 a pro 3T

tomograf v Tab. 5, 7 a 6.

MR obrazy namě̌rené sekvenćı MPRAGE Kv̊uli možným malým odchylkám

v lokalizaci VOI při opakovaných měřeńıch je nezbytné provést segmentaci tkáně

v měřené oblasti. Dı́ky znalosti procentuálńıho zastoupeńı b́ılé hmoty, šedé hmoty

a mozkomı́̌sńıho moku ve vybraném VOI lze dodatečně provést korekce spočtených

koncentraćı jednotlivých metabolit̊u. T1 vážené MPRAGE obrazy jsou 3D obrazy

s velikost́ı pixelu 1x1x1 mm. Jedná se o obrazy měřené sekvenćı gradientńıho echa

(GE) se sklápěćım úhlem o hodnotě 8◦ na tomografu Magnetom-Vision a 10◦ na to-

mografu Trio. Shrnut́ı MPRAGE parametr̊u u jednotlivých dobrovolńık̊u pro 1.5T

tomograf je uvedeno v Tab. 2, 4, 3, pro 3T tomograf pak v Tab. 5, 7 a 6.

Single Voxel spektroskopie Měřeńı SVS lze, jak na tomografu Magnetom-Vision,

tak na tomografu Trio, provádět automaticky. Pak stač́ı pouze nastavit pozici a ve-

likost měřené oblasti.

V př́ıpadě 1.5T tomografu však tato metoda neńı dostatečně spolehlivá,

a proto se nepouž́ıvá. Pak je několik počátečńıch krok̊u potřebných pro měřeńı SVS

shodných s měřeńım CSI. Nejprve se opět muśı nastavit homogenita vněǰśıho pole

B0 v oblasti celé hlavy, viz. sekce 3.4. Poté se v dané spektroskopické sekvenci po-

moćı MR obraz̊u nastav́ı velikost a poloha měřeného VOI. Velikost měřených oblast́ı

u jednotlivých dobrovolńık̊u je uvedena v Tab. 2, 4 a 3. Lokalizace VOI u jed-

notlivých dobrovolńık̊u je uvedena v Tab. 1. Dále je nutné uvnitř vybraného objemu

nastavit homogenitu pole. Lokálńı shimováńı se v př́ıpadě SVS provád́ı ručně. Před

spuštěńım spektroskopického měřeńı se muśı dále optimalizovat daná sekvence nas-

taveńım frekvence a změnami napět́ı na transmitter ćıvce pro správnou hodnotu

sklápěćıho pulzu a pro dosažeńı optimálńıho potlačeńı signálu vody.

Na 3T tomografu lze automatickou proceduru na měřeńı SVS využ́ıt. Ukazuje

se však, že při měřeńı v oblasti hippokamp̊u je automatické nastaveńı homogenity

magnetického pole nedostatečné, a proto je nutné provést celé měřeńı ručně. V tomto

př́ıpadě je tedy měřeńı shodné s měřeńımi na 1.5T tomografu. Velikost měřených

oblast́ı u jednotlivých dobrovolńık̊u je uvedena v Tab. 5, 7 a 6. Lokalizace VOI

u jednotlivých dobrovolńık̊u je uvedena v Tab. 1 a na Obr. 15.

Pro př́ıpadné korekce v́ı̌rivých proud̊u se ještě měř́ı spektrum vody a to stejným

zp̊usobem jako měřeńı metabolit̊u, jen s jedinou výjimkou a to, že se nepotlačuje
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(a) Pozice SVS u dobrovolńıka D1: Bı́lá hmota

(b) Pozice SVS u dobrovolńıka D2: Hippokampus

(c) Pozice SVS u dobrovolńıka D3: Šedá hmota

Obrázek 15: Polohy měřených voxel̊u u jednotlivých dobrovolńık̊u
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signál vody. Hodnota napět́ı na transmitteru odpov́ıdaj́ıćı pulzu vody se tedy nas-

tavuje na 0 V. Jelikož voda dává o několik řád̊u silněǰśı signál než metabolity, lze

t́ımto zp̊usobem naměřené spektrum považovat za spektrum vody.

Tabulka 1: Lokalizace VOI při SVS

Dobrovolńık Lokalizace

D1 B́ılá hmota vpravo (P-O dx)

D2 Hippokampus vpravo (HC dx)

D3 Šedá hmota vpředu (GM front.)

Tabulka 2: Vyšetřovaćı protokol pro dobrovolńıka D1 na 1,5 T tomografu

Měřeńı Sekvence TR [ms] TE [ms] NA Rozměry [mm]

MRI TSE 4400 99 1 5

MPR GE 2300 4 1 1

SVS PRESS 5000 135 64 15x15x15

Tabulka 3: Vyšetřovaćı protokol pro dobrovolńıka D2 na 1,5 T tomografu

Měřeńı Sekvence TR [ms] TE [ms] NA Rozměry [mm]

MRI TSE 4400 99 1 5

MPR GE 2300 4 1 1

SVS PRESS 5000 135 64 15.4x20x13.4

Tabulka 4: Vyšetřovaćı protokol pro dobrovolńıka D3 na 1,5 T tomografu

Měřeńı Sekvence TR [ms] TE [ms] NA Rozměry [mm]

MRI TSE 4400 99 1 5

MPR GE 2300 4 1 1

SVS STEAM 5000 10 64 20x21x21

Tabulka 5: Vyšetřovaćı protokol pro dobrovolńıka D1 na 3 T tomografu

Měřeńı Sekvence TR [ms] TE [ms] NA Rozměry [mm]

MRI TSE 4400 98 1 5

MPR GE 2300 4.24 1 1

SVS PRESS 5000 135 64 15x15x15
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Tabulka 6: Vyšetřovaćı protokol pro dobrovolńıka D2 na 3 T tomografu

Měřeńı Sekvence TR [ms] TE [ms] NA Rozměry [mm]

MRI TSE 4400 98 1 5

MPR GE 2300 4.43 1 1

SVS PRESS 5000 135 64 15x20x13

Tabulka 7: Vyšetřovaćı protokol pro dobrovolńıka D3 na 3 T tomografu

Měřeńı Sekvence TR [ms] TE [ms] NA Rozměry [mm]

MRI TSE 4400 98 1 5

MPR GE 2300 4.43 1 1

SVS STEAM 5000 30 64 20x21x21

3.2.3 Doba vyšeťreńı na 1.5 T

Čas potřebný pro naměřeńı MR obraz̊u je přibližně 3 min. Daľśıch, v pr̊uměru

7 minut trvá źıskáńı MPRAGE obraz̊u. Pro jedno spektroskopické měřeńı je potřeba

necelých 6 minut. Celkový počet spekter v rámci jedné série je 3, tedy necelých

18 min. K tomuto času je však nutné ještě připoč́ıtat dobu potřebnou pro shimováńı

homogenity magnetického pole a pro optimalizaci dané sekvence, což může celkem

trvat až 15 minut. Naměřeńı spektra vody s 1 akvizićı trvá 11 sekund. Celkový čas

pro jednu sérii je tedy přibližně 45 minut. Daľśıch cca 10 minut je dobrovolńık mimo

MR tomograf. Protože dobrovolńık podstupuje měřeńı celkem 3x, dosahuje celková

doba tohoto měřeńı necelé 3 hodiny.

3.2.4 Doba vyšeťreńı na 3 T

Čas potřebný pro naměřeńı MR obraz̊u je přibližně 2,5 min. Daľśıch v pr̊uměru

5,5 minut trvá źıskáńı MPRAGE obraz̊u. Pro jedno spektroskopické měřeńı je

potřeba necelých 6 minut. Celkový počet spekter v rámci jedné série je 3, tedy ne-

celých 18 min. Pokud je měřeńı provedeno automaticky, je tedy celkový čas potřebný

k měřeńı 1 série asi 30 minut. Pokud neńı automatické shimováńı dostatečné, je k to-

muto času třeba ještě připoč́ıtat dobu potřebnou pro shimováńı homogenity mag-

netického pole a pro správné nastaveńı parametr̊u dané sekvence, což může celkem

trvat až 15 minut. Naměřeńı spektra vody při 4 akvizićıch trvá necelou 1 minu-

tu. Daľśıch cca 10 minut je dobrovolńık mimo MR tomograf. Celková doba tohoto

měřeńı tedy dosahuje maximálně 2,5 hodiny.

3.2.5 Zpracováńı namě̌rených dat

Ke zpracováńı SVS dat se použ́ıvá komerčńı program LCModel. Spektroskopická

data jsou automaticky analyzována ve frekvenčńı doméně. Před zpracováńım je však
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nejprve nutné zvolit bázi, ve které se budou data zpracovávat. Báze totiž rozhoduje

o počtu bázových spekter, která se budou při analýze dat použ́ıvat. Báze pro sekvenci

PRESS s echo časem TE = 135 ms obsahuje 5 metabolit̊u a báze pro sekvenci

STEAM s echo časem TE = 10 ms pak 15 metabolit̊u. Podrobněǰśı popis této metody

je uveden v sekci 2.3.4.

MPRAGE obrazy jsou analyzovány programem SPM2 a źıskané segmentované

obrazy jsou pak automaticky zpracovány procedurou napsanou na našem pracovǐsti.

Tato procedura vyžaduje zadáńı velikosti a pozice VOI a počet MPRAGE řez̊u. Jej́ım

výstupem je procentuálńı zastoupeńı b́ılé hmoty, šedé hmoty a mozkomı́̌sńıho moku

v měřeném VOI.

Źıskané hodnoty koncentraćı jednotlivých metabolit̊u jsou upraveny podle

výsledk̊u segmentace měřeného voxelu. Jelikož rozd́ıly v koncentraćıch metabolit̊u

v b́ılé a šedé hmotě nejsou př́ılǐs vysoké, data byla upravena pouze podle obsahu

mozkomı́̌sńıho moku v daném VOI. Data jsou tedy upravena podle vzorce (41).

Takto źıskané upravené koncentrace jsou poté podrobeny statistické analýze pro

źıskáńı informaćı o opakovatelnosti a reprodukovatelnosti spektroskopických měřeńı.

3.3 Mě̌reńı dobrovolńık̊u a pacient̊u pro źıskáńı korelace mezi

[Cho] a TrADC

Pacienti i dobrovolńıci jsou při vyšetřeńı mozku uloženi do tomografu v poloze na

zádech s hlavou upevněnou v hlavové ćıvce. Pro dosažeńı co nejlepš́ı homogenity

magnetického pole je poloha pacienta či dobrovolńıka v̊uči magnetu nastavena tak,

aby se střed hlavové ćıvky nacházel ve středu magnetu. Z bezpečnostńıch d̊uvod̊u

každý pacient i dobrovolńık dostane do ruky signálńı zař́ızeńı pro př́ıpad pot́ıž́ı.

3.3.1 Vyšeťrováńı dobrovolńık̊u

Pro vyloučeńı možné závislosti koncentrace cholinu na ADC u zdravých lid́ı, byla

naměřena kontrolńı skupina sedmi dobrovolńık̊u ve věku (23±3) let. Každý z dobro-

volńık̊u byl nejprve požádán o ṕısemný souhlas s vyšetřeńım. Dobrovolńıci před MR

vyšetřeńım nepodstupovali žádná lékařská vyšetřeńı. Kontraindikaćı by bylo pouze

prokázáńı jakéhokoliv neurologického onemocněńı.

Vyšetřovaćı protokol (viz sekce 3.4) je podobný protokolu pro vyšetřováńı pa-

cient̊u. Jedinou výjimkou je zkráceńı repetičńıho času (TR) u klasických MR obraz̊u

z 5400 ms u pacient̊u na 4400 ms u dobrovolńık̊u. Cenou za kratš́ı dobu vyšetřeńı je

nižš́ı kvalita MR obrazu, což však vzhledem k předpokladu zdravého dobrovolńıka

neńı překážkou. CSI bylo u dobrovolńık̊u měřeno z r̊uzných oblast́ı mozku tak, aby

byla k dispozici kontrolńı data pro r̊uzné lokalizace tumoru v mozku pacient̊u. Č́ısla

u lokalizace CSI v Tab. 8 určuj́ı transverzálńı polohu podle Obr. 16. Kompletńı

postup vyšetřeńı je popsán v sekci 3.4 a zpracováńı naměřených dat pak v sekci 3.5.
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Tabulka 8: Informace o skupině dobrovolńık̊u

Dobrovolńık Věk Lokalizace CSI

D4 23 1

D5 21 2

D6 23 1

D7 25 1

D8 24 3

D9 26 1

D10 20 3

Obrázek 16: Transverzálńı polohy měřených CSI vrstev u dobrovolńık̊u a pacient̊u (žlutě)

3.3.2 Vyšeťrováńı pacient̊u

Pacient je nejprve poučen o pr̊uběhu vyšetřeńı a toto poučeńı ṕısemně potvrd́ı.

Přesto, že je indikace k vyšetřeńı provedena jeho ošetřuj́ıćım lékařem, je nutné se

ujistit, zda pacient nemá kardiostimulátor nebo nějaké feromagnetické implantáty.

V této studii byla naměřena skupina 11 pacient̊u s tumorem mozku ve věku

v rozmeźı 7-75 let. Většina pacient̊u nebyla léčena chemoterapíı, ale podstoupila

chirurgický zákrok, při kterém jim byl tumor vyoperován. Informace o jednotlivých

typech tumor̊u, źıskané z následných histologických vyšetřeńı, jsou uvedeny v Tab. 9.

U 3 pacient̊u (P4, P5, P8) nejsou výsledky histologie k dispozici. Vyšetřovaćı

protokol je stejně jako v př́ıpadě dobrovolńık̊u popsán v sekci 3.4 a zpracováńı

naměřených dat pak v sekci 3.5. Lokalizace měřených CSI vrstev pro jednotlivé

pacienty jsou uvedeny v Tab. 9.
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Tabulka 9: Informace o skupině pacient̊u

Pacient Věk Typ tumoru Lokalizace CSI

P1 75 Glioblastom G IV 4

P2 23 Fibril.Astrocytom G II 1

P3 65 Glioblastom G IV 3

P4 35 nezjǐstěno 3

P5 31 nezjǐstěno 3

P6 66 Glioblastom G IV 3

P7 30 Astrocytom G II 4 a 5

P8 7 nezjǐstěno 5

P9 28 Fibril.Astrocytom G II 1

P10 38 Anaplast.Astrocytom G III 2

P11 62 Glioblastom G IV 3

3.4 Vyšeťrovaćı algoritmus

Vyšetřovańı dobrovolńık̊u i pacient̊u prob́ıhalo vždy v několika kroćıch. Nejprve byly

naměřeny MR obrazy, spektroskopie a na konec difuzńı obrazy.

Tabulka 10: Vyšetřovaćı algoritmus

Měřeńı Sekvence TR [ms] TE [ms] NA d [mm] FoV [mm]

MRI TSE 5400(4400) 99 1 5 260x260

MPR GE 2300 4 1 1 230x230

CSI 2D PRESS-SI 1500 135(40) 2 18 160x160

DWI EPI-Trace 8000 137 8 5(3) 230x230

3.4.1 Klasické MR obrazy

T2 vážené MR obrazy slouž́ı předevš́ım k lokalizaci VOI pro spektroskopická

vyšetřeńı. Jsou měřeny ve třech navzájem kolmých směrech( sagitálńım, frontálńım

a transverzálńım) zobrazovaćı sekvenćı turbo spinové echo (TSE). Tloušt’ka d řez̊u

byla při všech měřeńıch 5 mm. Vzdálenost mezi jednotlivými řezy byla 0,3 mm.

Parametry pro měřeńı MR obraz̊u jsou shrnuty v Tab. 10.

3.4.2 MR obrazy namě̌rené sekvenćı MPRAGE

T1 vážené MPRAGE obrazy jsou 3D obrazy s velikost́ı pixelu 1x1x1 mm. Dı́ky

dobrému kontrastu mezi šedou hmotou, b́ılou hmotou a mozkomı́̌sńım mokem byly

použity pro segmentace tkáńı. Jedná se o obrazy měřené sekvenćı gradientńıho echa

(GE) se sklápěćım úhlem o hodnotě 8◦. Shrnut́ı MPRAGE parametr̊u je uvedeno

v Tab. 10.
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3.4.3 Spektroskopické zobrazováńı

Před spuštěńım samotné sekvence na měřeńı spekter je nutné provést několik krok̊u.

Nejprve je třeba nastavit homogenitu vněǰśıho pole B0 v oblasti celé hlavy. To

je u tomografu Vision zajǐstěno tzv. shimovaćımi ćıvkami, jejichž pole donastavuje

homogenitu magnetického pole. Tzv. globálńı shim se na tomografu Vision provád́ı

automaticky. Špatné nastaveńı homogenity pole se projevuje zhoršeńım celkové kva-

lity spekter. Docháźı k rozš́ı̌reńı ṕık̊u, a tak k jejich překryv̊um, což má za následek

sńıžeńı spektrálńıho rozlǐseńı a poměru signál/šum.

Poté se pomoćı MR obraz̊u nastav́ı velikost a poloha VOI, ze kterého se budou

měřit spektra, a provede se tzv. lokálńı shim. Při něm se pomoćı čtyř shimovaćıch

ćıvek nastavuje homogenita magnetického pole př́ımo uvnitř VOI pro zajǐstěńı nej-

lepš́ı možné homogenity ve vyšetřované oblasti. Tloušt’ka d CSI vrstvy je z d̊uvodu

nutnosti źıskáńı dostatečného poměru signál/šum volena 18 mm.

Aby nebyla spektra ovlivněna nežádoućım signálem z tkáně mimo vybraný VOI,

je před samotnou CSI sekvenci aplikována série saturačńıch pulz̊u. Je tedy nutné

nutné nastavit tloušt’ku a pozici saturačńıch vrstev. Celkem jich bylo použ́ıváno 8.

CSI spektra byla měřena pulzńı sekvenćı 2D PRESS-SI. Optimalizace sekvence

se prováděla nastaveńım frekvence, změnami napět́ı na transmitteru pro nastaveńı

správné hodnoty sklápěćıho úhlu pulzu a pro dosažeńı optimálńıho potlačeńı vody.

Parametry sekvence i měřeného VOI jsou uvedeny v Tab. 10.

3.4.4 Difuzńı obrazy

Difuzńı obrazy obsahuj́ı transverzálńı řezy mozkem o tloušt’ce d = 3 a d = 5 mm.

Jsou měřeny vždy 3x, pokaždé s jinou hodnotou gradient̊u b, a poté je z nich auto-

maticky zrekonstruován obraz se stopami difuze pro každý pixel. Vzdálenost mezi

jednotlivými řezy je nastavena na 0 mm, proto je nutné jednotlivé vrstvy měřit

”interleaved” modem. Počet měřených vrstev byl podle potřeby volen v rozmeźı

7-12. Parametry pro měřeńı difuze jsou zapsány v Tab. 10.

3.4.5 Doba vyšeťreńı

Doba vyšetřeńı celého výše uvedeného protokolu se pohybuje okolo 45 minut.

Naměřeńı MR obraz̊u trvá u pacient̊u přibližně 5 min, u dobrovolńık̊u necelé 3 min.

Čas potřebný pro naměřeńı MPRAGE obraz̊u záviśı na poču řez̊u, a tedy na velikosti

hlavy pacienta či dobrovolńıka. A obvykle se pohybuje v rozmeźı 6-8 minut. Samotné

spektroskopické měřeńı trvá při 2 akvizićıch necelých 13 min. K tomuto času je však

nutné připoč́ıst čas potřebný pro globálńı a lokálńı shimováńı homogenity magnetic-

kého pole, nastaveńı polohy a parametr̊u vyšetřovaného VOI, nastaveńı saturačńıch

vrstev pro potlačeńı okolńı tkáně a dobu pro optimalizaci každé sekvence (nastaveńı

frekvence, dosažeńı optimálńıho potlačeńı vody,..). Proto může být celkový čas spek-

trospokopického vyšetřeńı až o 12 min deľśı. Nakonec jsou měřeny difuzńı obrazy,
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což trvá necelé 4 minuty. S ohledem na celkovou dobu vyšetřeńı a na schopnosti

pacienta setrvat uvnitř tomografu bez pohnut́ı, lze podle potřeby spektroskopické

měřeńı zopakovat s jinou polohou VOI. Obecně plat́ı, že délka vyšetřeńı by neměla

překročit 1 hodinu.

3.5 Zpracováńı namě̌rených dat

Korelace mezi koncentraćı metabolit̊u a stopou difuzńıho tenzoru je źıskána polo-

automatickým programem KORELACE, jehož popis je uveden v sekci 4.2. MR a di-

fuzńı obrazy jsou po naměřeńı vyexportovány do pracovńıho adresáře programu, kde

jsou k dispozici ke zpracováńı t́ımto programem. MPRAGE obrazy a spektroskopická

data je však nejprve nutno zpracovat jinými programy. V př́ıpadě MPRAGE obraz̊u

se jedná o volně dostupný program SPM2, jehož výstupem jsou tři 3D segmentované

obrazy zvýrazňuj́ıćı oblasti b́ılé hmoty, šedé hmoty a mozkomı́̌sńıho moku. Segmen-

tované obrazy jsou k dispozici pro použit́ı programem CULICH (viz sekce 2.3), který

zpracovává naměřená spektroskopická data následuj́ıćım zp̊usobem: 1. krokem je do-

plněńı nulami z 16x16 na 32x32 voxel̊u. Dále je proveden posun spektroskopické śıtě

podle pozice měřené oblasti. Daľśım krokem je filtrováńı k-prostoru před následnou

diskrétńı Fourierovou transformaćı. U všech zpracovávaných dat byl použit Ham-

ming filter. Podrobnosti jsou uvedeny v sekci 2.3.2. Na konec je nutno zapsat

souřadnice voxel̊u měřené oblasti a vybrat bázi, jakou byla spektra naměřena. Daľśı

zpracováńı včetně fitováńı a výpočt̊u koncentraćı pomoćı programu LCModel je plně

automatické. Výsledné soubory s údaji o koncentraćıch metabolit̊u jsou zkoṕırovány

do pracovńıho adresáře programu Korelace a je s nimi dále pracováno tak, jak je

popsáno v sekci 4.2.
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4 Výsledky

4.1 Opakovatelnost a reprodukovatelnost dat na 1.5T a 3T

Źıskané hodnoty koncentrace jednotlivých metabolit̊u LCModelem byly upraveny

na množstv́ı CSF v měřeném VOI a statisticky zpracovány. Výsledky jsou zapsány

do Tab. 12, 14 a 16.

Procentuálńı zastoupeńı b́ılé hmoty, šedé hmoty a mozkomı́̌sńıho moku ve vy-

braném VOI (viz Obr. 15) u všech tř́ı dobrovolńık̊u źıskané po segmentaci jsou

zapsány do Tab. 11.

Tabulka 11: Segmentace VOI pro jednotlivá měřeńı

Tomograf 1.5T 3T

Měřeńı WM [%] GM [%] CSF [%] WM [%] GM [%] CSF [%]

D1-1 95.73 2.74 1.54 95.01 4.91 0.08

D1-2 95.91 3.74 0.35 89.61 10.15 0.24

D1-3 96.51 2.41 1.08 92.77 7.11 0.12

D2-1 29.68 58.29 12.03 24.61 65.29 10.10

D2-2 26.80 58.81 14.39 22.14 67.82 10.04

D2-3 24.95 60.96 14.09 29.67 62.65 7.68

D3-1 11.41 71.80 16.79 9.39 60.76 29.84

D3-2 10.29 69.97 19.74 9.63 60.96 29.42

D3-3 11.68 71.26 17.05 9.60 63.72 26.68

Jednotlivé hodnoty opakovatelnost́ı pro 1.5T a 3T uvedené v Tab. 12, 14 a 16

byly spočteny vždy z dané série tř́ı měřeńı, kdy se stolem tomografu nebylo hýbáno.

Každá tabulka obsahuje 3 hodnoty opakovatelnost́ı (označené indexem se zkratkou

dobrovolńıka a č́ıslem měřeńı u značky metabolitu), protože byly provedeny celkem

3 série měřeńı. Hodnoty koncentrace [X]o pro danou sérii jsou pr̊uměry hodnot

jednotlivých měřeńı [X]i a odchylky σo jsou směrodatné odchylky měřeńı spočtené

pomoćı vzorce

σo =

√
1

N − 1

∑
i

([X]i − ¯[X])2, (59)

kde ¯[X] je nejpravděpodobněǰśı hodnota koncentrace daného metabolitu a N je počet

měřeńı.

Pro měřeńı s echo časem TE=135 ms na 1.5T tomografu jsou v tabulkách uve-

deny všechny poč́ıtané metabolity. Při echo času TE=10 ms je poč́ıtaných sloučenin

15. Jelikož však některé z nich nejsou pro naše měřeńı tak významná, nejsou v ta-

bulkách uvedeny. Jedná se o scylloinozitol, alanin, glukózu, NAAG, guanin a −CH2

skupinu od kreatinu.
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U 3T tomografu pro echo čas TE=135ms je pro porovnáńı s hodnotami na 1.5T

tomografu uvedeno 5 metabolit̊u, taurin neńı v této bázi fitován. Ve skutečnosti

však báze obsahuje 14 metabolit̊u. Při vyšš́ıch magnetických poĺıch lze již totiž

rozlǐsit např. fosfokreatin od kreatinu, glykofosfocholin a fosfocholin od cholinu apod.

Aby bylo možné porovnat výsledky z měřeńı v poli 1.5T a 3T, jsou v tabulkách

uvedeny součty těchto metabolit̊u. Báze pro echo čas TE=30 ms obsahuje celkem

18 metabolit̊u. V tabulkách nejsou uvedeny hodnoty pro alanin, aspartát, glukózu,

scylloinozitol, NAAG, guanin a −CH2 skupina od kreatinu.

Každá tabulka dále obsahuje spočtené relativńı odchylky δ stanoveńı koncen-

traćı jednotlivých metabolit̊u.

Ve všech báźıch, se kterými bylo pracováno, jsou poč́ıtány i koncentrace a od-

chylky r̊uzných lipid̊u a makromolekul. Tyto látky však pro naše měřeńı nejsou

d̊uležité, proto se zde o jejich výsledćıch nezmiňujeme.

Hodnoty koncentraćı [X]r pro reprodukovatelnost uvedené v Tab. 13, 15 a 17

byly poč́ıtány jako vážené pr̊uměry hodnot opakovatelnost́ı [X]io podle vzorce

[X]r =

∑
i wi[X]io∑

i wi

, (60)

kde wi je váha jednotlivých koncentraćı opakovatelnost́ı daná svými směrodatnými

odchylkami. Matematicky vyjádřeno

wi =
1

σ2
i,o

(61)

Odchylka vážených pr̊uměr̊u reprodukovatelnost́ı σr je poč́ıtána podle vzorce

σr =

√
1∑
i wi

(62)

Na Obr. 17 a 18 jsou pro porovnáńı zobrazena spektra u dobrovolńıka D3

na 1.5T a 3T tomografu. Červeně zvýrazněné spektrum vždy označuje fit dat

spočtený LCModelem. V horńı části je zobrazeno reziduum naměřených a fitovaných

dat. V pravé části jsou uvedeny metabolity pro danou bázi a k nim spočtené hod-

noty koncentraćı a odchylky dané podle Cramer-Rao bound. Pro posouzeńı kvality

spekter je také d̊uležitá hodnota poměru signálu a šumu, uvedená ve spodńı části

obrázku.
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Tabulka 12: Opakovatelnost měřeńı D1

Tomograf 1.5T 3T

Metabolit X [X]o (mM) σo (mM) δo (%) [X]o (mM) σo (mM) δo (%)

ChoD1−1 1.765 0.039 2.2 3.746 0.067 1.8

CrD1−1 4.59 0.11 2.5 9.68 0.37 3.9

InsD1−1 5.57 0.94 16.9 4.92 0.78 15.9

LacD1−1 0.365 0.049 13.4 1.94 0.40 20.4

NAAD1−1 10.87 0.46 4.3 25.45 0.26 1.0

TauD1−1 0.065 0.065 100.0 - - -

ChoD1−2 1.804 0.076 4.2 3.48 0.11 3.2

CrD1−2 4.40 0.31 7.0 10.04 0.26 2.6

InsD1−2 3.70 0.86 23.2 5.1 2.4 46.8

LacD1−2 1.35 0.69 51.5 1.31 0.41 31.4

NAAD1−2 10.95 0.39 3.5 26.05 0.44 1.7

TauD1−2 0 0 - - - -

ChoD1−3 1.882 0.060 3.2 3.460 0.074 2.2

CrD1−3 4.52 0.66 14.7 10.20 0.38 3.7

InsD1−3 2.9 1.9 63.9 5.49 0.41 7.4

LacD1−3 1.58 0.81 51.2 0.49 0.49 100.0

NAAD1−3 11.54 0.24 2.1 26.06 0.39 1.5

TauD1−3 0.38 0.38 100.0 - - -

Tabulka 13: Reprodukovatelnost měřeńı D1

Tomograf 1.5T 3T

Metabolit X [X]r (mM) σr (mM) δr (%) [X]r (mM) σr (mM) δr (%)

Cho 1.800 0.030 1.7 3.594 0.046 1.3

Cr 4.56 0.11 2.3 9.99 0.19 1.9

Ins 4.38 0.60 13.7 5.36 0.36 6.6

Lac 0.374 0.047 13.0 1.35 0.25 18.3

NAA 11.29 0.19 1.7 25.72 0.19 0.8

Tau 0.074 0.064 87 - - -
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Tabulka 14: Opakovatelnost měřeńı D2

Tomograf 1.5T 3T

Metabolit X [X]o (mM) σo (mM) δo (%) [X]o (mM) σo (mM) δo (%)

ChoD2−1 2.39 0.54 22.5 2.69 0.26 9.8

CrD2−1 8.0 1.4 17.5 8.22 0.50 6.1

InsD2−1 5.1 1.1 22.3 7.2 1.8 25.4

LacD2−1 3.5 1.8 50.7 0.81 0.50 61.8

NAAD2−1 9.9 1.2 11.9 9.06 0.97 10.8

TauD2−1 1.4 1.4 100.0 - - -

ChoD2−2 2.39 0.12 5.2 2.52 0.14 5.7

CrD2−2 6.78 0.11 1.7 8.44 0.31 3.6

InsD2−2 2.0 2.0 100.0 2.13 0.76 35.7

LacD2−2 2.77 0.50 18.2 1.10 0.19 17.6

NAAD2−2 9.01 0.27 3.0 9.32 0.57 6.1

TauD2−2 0 0 - - - -

ChoD2−3 2.255 0.092 4.1 2.48 0.13 5.3

CrD2−3 6.81 0.37 5.5 8.08 0.71 8.7

InsD2−3 1.9 1.9 100.0 3.7 2.0 53.7

LacD2−3 5.35 0.54 10.1 0.62 0.25 40.5

NAAD2−3 9.05 0.13 1.4 9.47 0.72 7.6

TauD2−3 0 0 - - - -

Tabulka 15: Reprodukovatelnost měřeńı D2

Tomograf 1.5T 3T

Metabolit X [X]r (mM) σr (mM) δr (%) [X]r (mM) σr (mM) δr (%)

Cho 2.303 0.073 3.2 2.521 0.091 3.6

Cr 6.79 0.11 1.6 8.34 0.24 2.9

Ins 3.82 0.87 22.9 2.97 0.66 22.3

Lac 3.94 0.36 9.2 0.91 0.15 16.0

NAA 9.05 0.12 1.3 9.32 0.40 4.3

Tau 0.46 0.80 173 - - -



4.1 Opakovatelnost a reprodukovatelnost dat na 1.5T a 3T 46

Tabulka 16: Opakovatelnost měřeńı D3

Tomograf 1.5T 3T

Metabolit X [X]o (mM) σo (mM) δ (%) [X]o (mM) σo (mM) δ (%)

ChoD3−1 2.27 0.13 5.9 1.007 0.048 4.7

CrD3−1 11.81 0.53 4.5 5.874 0.041 0.7

GABAD3−1 1.36 0.24 17.3 0.67 0.24 35.8

InsD3−1 5.85 0.45 7.8 6.611 0.070 1.1

LacD3−1 0.23 0.23 100.0 0.22 0.11 50.6

NAAD3−1 11.12 0.22 2.0 7.50 0.15 2.0

TauD3−1 1.06 0.64 60.4 1.76 0.19 10.7

Glu + GlnD3−1 17.66 0.46 2.6 13.517 0.098 0.7

ChoD3−2 2.427 0.053 2.2 0.940 0.045 4.7

CrD3−2 11.52 0.19 1.7 5.49 0.17 3.1

GABAD3−2 1.910 0.027 1.4 1.14 0.42 36.7

InsD3−2 5.82 0.38 6.5 6.45 0.26 4.1

LacD3−2 1.22 0.42 34.4 0.24 0.13 52.1

NAAD3−2 12.00 0.21 1.7 6.870 0.039 0.6

TauD3−2 1.58 0.49 31.1 1.35 0.39 28.9

Glu + GlnD3−2 17.22 0.34 2.0 12.20 0.24 2.0

ChoD3−3 2.591 0.098 3.8 1.067 0.037 3.5

CrD3−3 11.24 0.14 1.3 5.89 0.10 1.7

GABAD3−3 1.14 0.48 42.3 1.132 0.087 7.7

InsD3−3 5.68 0.26 4.5 6.70 0.29 4.3

LacD3−3 0.52 0.30 57.4 0.410 0.031 7.6

NAAD3−3 11.82 0.38 3.2 7.86 0.17 2.1

TauD3−3 1.36 0.28 20.5 1.58 0.52 32.9

Glu + GlnD3−3 15.8 1.4 9.1 13.05 0.78 6.0

Tabulka 17: Reprodukovatelnost měřeńı D3

Tomograf 1.5T 3T

Metabolit X [X]r (mM) σr (mM) δr (%) [X]r (mM) σr (mM) δr (%)

Cho 2.443 0.044 1.8 1.013 0.025 2.4

Cr 11.36 0.11 1.0 5.858 0.037 0.6

GABA 1.901 0.027 1.4 1.081 0.081 7.5

Ins 5.75 0.19 3.3 6.605 0.066 1.0

Lac 0.48 0.17 34.8 0.389 0.029 7.5

NAA 11.63 0.14 1.2 6.957 0.037 0.5

Tau 1.37 0.23 16.6 1.67 0.16 9.7

Glu + Gln 17.32 0.27 1.6 13.323 0.090 0.7
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LCModel (Version 6.1-0) Copyright: S.W. Provencher.          Ref.: Magn. Reson. Med. 30:672-679 (1993). 11-January-2007  18:57

Chemical Shift (ppm)

4.0 3.8 3.6 3.4 3.2 3.0 2.8 2.6 2.4 2.2 2.0 1.8 1.6 1.4 1.2 1.0 0.80 0.60 0.40 0.20

0
5

0
0

4
9

3

Conc.  %SD   /Cr    Metabolite

0.552  43%   0.058 Scyllo

0.000 999%   0.000 Ala

2.177   8%   0.229 Cho

9.502   7%   1.000 Cr

0.974  85%   0.103 GABA

0.000 999%   0.000 Glc

10.206  27%   1.074 Gln

5.249  46%   0.552 Glu

5.089  10%   0.536 Ins

0.436 155%   0.046 Lac

10.427   6%   1.097 NAA

0.000 999%   0.000 NAAG

1.568  53%   0.165 Tau

1.662  38%   0.175 -CrCH2

0.000 999%   0.000 Gua

10.427   6%   1.097 NAA+NAAG

15.456  11%   1.626 Glu+Gln

15.615  40%   1.643 Lip13a

0.000 999%   0.000 Lip13b

0.399 771%   0.042 Lip09

13.026  26%   1.371 MM09

0.750 282%   0.079 Lip20

28.524  14%   3.002 MM20

6.298  35%   0.663 MM12

11.530  32%   1.213 MM14

5.776  43%   0.608 MM17

15.615  40%   1.643 Lip13a+Lip13b

33.444  20%   3.520 MM14+Lip13a+L

13.425  18%   1.413 MM09+Lip09

29.274  14%   3.081 MM20+Lip20

NO DIAGNOSTICS

MISCELLANEOUS OUTPUT

FWHM = 0.054 ppm     S/N = 12

Data shift = 0.069 ppm

Ph:  14 deg       -13 deg/ppm

INPUT CHANGES

chuse1= 'NAA', 'Cr','Cho','Glu','I

ns'

deltat= 1.000e-03

echot= 10.00

filbas= '/space/users/lcm/.lcmodel

/basis-sets/SIEMENS_steam10_3CHE

SS.BASIS'

Obrázek 17: Výstup spektra z LCModelu u dobrovolńıka D3 na 1.5T tomografu z oblasti
GM frontálně

LCModel (Version 6.1-0) Copyright: S.W. Provencher.          Ref.: Magn. Reson. Med. 30:672-679 (1993). 16-May-2007  11:53

Chemical Shift (ppm)

4.0 3.8 3.6 3.4 3.2 3.0 2.8 2.6 2.4 2.2 2.0 1.8 1.6 1.4 1.2 1.0 0.80 0.60 0.40 0.20

0
.0

1
3

0
0

.2
5

Conc.  %SD /Cr+PCr  Metabolite

0.082 178%   0.014 Ala

1.929  21%   0.338 Asp

3.921   8%   0.686 Cr

1.795  17%   0.314 PCr

0.710  44%   0.124 GABA

0.000 999%   0.000 Glc

0.813  47%   0.142 Gln

7.927   8%   1.387 Glu

1.004   5%   0.176 GPC

0.000 999%   0.000 PCh

5.182   6%   0.907 Ins

0.278  59%   0.049 Lac

4.916   5%   0.860 NAA

0.700  26%   0.122 NAAG

0.133  36%   0.023 Scyllo

1.856  21%   0.325 Tau

0.000 999%   0.000 -CrCH2

1.861   9%   0.326 Gua

1.004   5%   0.176 GPC+PCh

5.616   4%   0.983 NAA+NAAG

5.715   3%   1.000 Cr+PCr

8.740   8%   1.529 Glu+Gln

2.300  82%   0.402 Lip13a

0.000 999%   0.000 Lip13b

0.319 232%   0.056 Lip09

6.003  18%   1.050 MM09

0.225 217%   0.039 Lip20

11.195  15%   1.959 MM20

1.970  32%   0.345 MM12

4.671  31%   0.817 MM14

2.238  42%   0.392 MM17

2.300  82%   0.402 Lip13a+Lip13b

8.941  27%   1.564 MM14+Lip13a+L

6.322  17%   1.106 MM09+Lip09

11.420  14%   1.998 MM20+Lip20

DIAGNOSTICS

1 info      MYBASI  2

Doing Water-Scaling

MISCELLANEOUS OUTPUT

FWHM = 0.033 ppm     S/N = 26

Data shift =-0.024 ppm

Ph:  35 deg         5 deg/ppm

Obrázek 18: Výstup spektra z LCModelu u dobrovolńıka D3 na 3T tomografu z oblasti
GM frontálně
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4.2 Program KORELACE

Aby bylo možné zpracovávat data metodou ”pixel po pixelu”, bylo nutné vyvinout

nový program, který by to umožňoval. Všechna dosavadńı korelačńı měřeńı mezi kon-

centraćı cholinových sloučenin a ADC byla totiž prováděna na základě dat źıskaných

metodou SVS v několika homogenńıch oblastech tumoru u r̊uzných pacient̊u

s r̊uzným stupněm onemocněńı. Program KORELACE byl vyvinut v programo-

vaćım prostřed́ı MATLAB [52].

Program pracuje s MR obrazem, metabolickým a difuzńım obrazem daného

pacienta. Po zobrazeńı MR obrazu se automaticky načtou informace o měřeńı CSI.

Báze, kterou bylo CSI měřeno, rozhoduje o metabolitech, jejichž mapy můžeme zo-

brazit. Jelikož ćılem této práce je předevš́ım zjǐstěńı závislosti koncentrace cholinu

na ADC, standardně vyb́ıráme cholinovou mapu (viz Obr. 20). Načtený metabolic-

ký obraz je zobrazen na MR obraz. Jelikož však oba obrazy maj́ı r̊uzné rozlǐseńı

a r̊uzné FoV, je nutné správné umı́stěńı CSI map na MR obraze přepoč́ıtávat

přes osy magnetu. Polohy jednotlivých obraz̊u vzhledem k těmto osám, informace

o FoV, rozlǐseńı obraz̊u, velikosti śıtě u CSI, apod. jsou standardně softwarem tomo-

grafu uloženy do hlavičky jednotlivých měřeńı. Jak již bylo popsáno v sekci 2.3.5,

pozice metabolických obraz̊u je z d̊uvodu chemického posunu závislá na zvoleném

metabolitu. Při přepoč́ıtáváńı souřadnic pro správné umı́stěńı CSI map na MR obraz

je ještě nutné započ́ıtávat korekce na př́ıslušný chemický posun.

Program umožňuje podle potřeby měnit rozlǐseńı metabolických map. Původńı

rozlǐseńı těchto obraz̊u po zpracováńı programem CULICH je 32x32 voxel̊u. Před

zobrazeńım CSI jsou však data automaticky interpolována a konečná hodnota je tak

128x128. Pokud je třeba, lze toto rozlǐseńı změnit i na 64x64 nebo 256x256 voxel̊u.

(a) Zpr̊uhledněńı CSI obrazu (b) Filtrace chyb na CSI obraze

Obrázek 19: Úpravy metabolického obrazu

Jelikož by však takto zobrazený metabolický obraz překryl i část MR obrazu

a byla by tak vizuálně ztracena informace z tohoto obrazu, program umožňuje
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i zpr̊uhledněńı metabolického obrazu (viz Obr. 19(a)). Podle potřeby se zvoĺı nej-

vhodněǰśı intenzita pr̊uhlednosti, tj. zda je viditelněji zobrazen MR obraz nebo CSI

obraz. Standardně je nastavena nulová pr̊uhlednost pro metabolický obraz, tedy že

CSI zcela MRI zakrývá.

Program dále umožňuje zobrazit metabolický obraz s přihlédnut́ım k chy-

bovému obrazu poč́ıtaného programem CULICH. Pokud je chyba určeńı koncen-

trace pro daný voxel větš́ı než zadaná maximálńı chyba, neńı tento voxel na CSI

zobrazen. V mı́stě toho voxelu je tedy zobrazen pouze MR obraz (viz Obr. 19(b)).

Voxely, které nesplňuj́ı zadanou chybovou podmı́nku, nepřisṕıvaj́ı ani do následně

poč́ıtané korelace.

Obrázek 20: Zobrazený MR obraz, CSI obraz a jeden z vybraných difuzńıch obraz̊u

Z d̊uvodu r̊uzných tlouštěk metabolického a difuzńıho obrazu je nutné praco-

vat s celou sadou naměřených difuzńıch vrstev. Tloušt’ka CSI vrstvy na tomografu

s magnetickým polem 1,5 T se standardně voĺı minimálně 15 mm a to převážně

kv̊uli dostatečnému signálu z měřené vrstvy. Difuzńı obrazy jsou měřeny zcela jiným

zp̊usobem než spektroskopické obrazy, a proto se zde standardńı tloušt’ka pohybuje

v rozmeźı 3-6 mm. Aby tedy CSI a DWI data byla měřena ze shodné oblasti, je

nutné vybrat difuzńı vrstvy, které odpov́ıdaj́ı CSI vrstvě. Tento výběr je prováděn

automaticky. Algoritmus je nastaven tak, že pokud si vrstvy zcela neodpov́ıdaj́ı, di-

fuzńı obraz je zařazen do výpočtu pouze tehdy, pokud je překryv s CSI vrstvou větš́ı

než polovina tloušt’ky difuzńı vrstvy. Difuzńı obrazy odpov́ıdaj́ıćı CSI vrstvě jsou

načteny, zobrazeny a lze mezi nimi listovat (viz Obr.20). Před zjǐst’ováńım korelace
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mezi koncentraćı Cho a ADC jsou vybrané difuzńı obrazy zpr̊uměrovány. T́ımto

zp̊usobem je tedy zajǐstěno, že si data z CSI a DWI přibližně odpov́ıdaj́ı.

Pokud je potřeba, je možno zobrazit metabolický obraz i na difuzńı. Správné

umı́stěńı obrazu se zajǐst’uje, stejně jako v př́ıpadu CSI map na MR obraz,

přepoč́ıtáváńım souřadnic přes osy magnetu podle rozlǐseńı a FoV daných obraz̊u.

Výběr oblasti, ze které se poč́ıtá korelace, se provád́ı v metabolickém obraze.

Lze vybrat jakýkoliv tvar a jakékoliv umı́stěńı. Pokud je nějaká část vybraného

útvaru mimo CSI nebo mimo zobrazenou oblast (v př́ıpadě použit́ı chybového

metabolického obrazu), nejsou dané voxely do korelace zahrnuty. Daný tvar, ve-

likost a umı́stěńı vybrané oblasti na CSI se přepoč́ıtává na tvar, velikost a umı́stěńı

tomu odpov́ıdaj́ıćı na difuzńım obraze. Jedná se o úpravy r̊uzných rozlǐseńı, FoV

a pozic obou obraz̊u v̊uči osám magnetu.

Obrázek 21: MRI, CSI, pr̊uměrný DWI a korelace mezi koncentraćı cholinových sloučenin
[Cho] a hodnotou stopy difuze TrADC

Jak již bylo uvedeno výše, standardńı rozlǐseńı metabolického obrazu po in-

terpolaci je 128x128 pixel̊u. Pokud neńı provedena daľśı interpolace až na 256x256

pixel̊u, je rozlǐseńı CSI obrazu menš́ı než difuzńıho obrazu. Kdyby se pro výpočet

korelace použila pouze hodnota stopy difuze (TrADC) pro pixel odpov́ıdaj́ıćı pixe-

lu z CSI, některé hodnoty difuźı by v̊ubec nebyly započteny. Algoritmus pro

výpočet hodnot difuźı byl proto nastaven tak, že se k hodnotě difuze TrADC

v daném mı́stě započ́ıtávaj́ı i hodnoty difuze TrADC okolńıch pixel̊u v poměru, jakým
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přisṕıvaj́ı do pomyslného voxelu na difuzńım obraze vytvořeného kolem přesné po-

zice přepoč́ıtané z pozice na metabolickém obraze.

Matematicky vyjádřeno:

Icelk =

∑
n In

Sn

S∑
n

Sn

S

, (63)

kde Icelk je výsledná intenzita pro poč́ıtaný pixel, suma je poč́ıtaná přes všechny

pixely n, do kterých zasahuje pomyslný pixel přenesený z CSI, In je stopa difuze

v jednotlivých pixelech obklopuj́ıćı poč́ıtaný pixel, Sn je plocha, kterou v daném

pixelu zauj́ımá nově vytvořený imaginárńı pixel a S je plocha imaginárńıho pixelu

přeneseného z CSI.

Z hodnot pixel̊u ve vybrané oblasti na metabolickém obraze a z hodnot pixel̊u

odpov́ıdaj́ıćı této oblasti na difuzńım obraze je vytvořena závislost a zobrazena

do grafu, jehož x-ová osa odpov́ıdá hodnotám stopy difuze TrADC a y-ová osa

odpov́ıdá hodnotám koncentraćı cholinu [Cho] (viz Obr.21).

Pro zjǐstěńı, jaký bod v grafu odpov́ıdá jakému mı́stu na CSI obraze, je prove-

dena zpětná transformace dat. V grafu se vybere oblast obsahuj́ıćı studované body

a ta je přepoč́ıtána zpět na pozice v CSI. Vybraná oblast je zvýrazněna blikaj́ıćımi

pixely na metabolickém obraze (viz Obr.22).

Obrázek 22: Zvýrazněńı pixel̊u (tmavě červeně) na metabolickém obraze odpov́ıdaj́ıćı vy-
braným bod̊um v grafu
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Program dále umožňuje zjǐstěńı směrnice a hodnoty intervalu spolehlivosti

pro nejlepš́ı regresi pro oblast grafu, která má lineárńı pr̊uběh. Předt́ım jsou podle

zadaných parametr̊u odděleny nelineárńı části. Spočtená závislost v dané oblasti je

následně prodloužena na celou oblast grafu. Body, které nepodléhaj́ı zjǐstěné statis-

tice a zároveň jejichž hodnota difuze je menš́ı než experimentálně zjǐstěná hodnota,

jsou zpětnou transformaćı přepočteny na pozice na metabolickém obraze a tam opět

formou blikaj́ıćıch pixel̊u zvýrazněny. Tyto body by měly odpov́ıdat zdravé tkáni

(viz Obr.23).

Obrázek 23: Korelace s intervalem spolehlivosti pro nejlepš́ı fit a zvýrazněńı pixel̊u
na metabolickém obraze znač́ıćı oblast zdravé tkáně

4.3 Zdrav́ı dobrovolńıci

4.3.1 Korelace mezi koncentraćı cholinu a stopy difuze

Aby bylo možné s jistotou ř́ıci, že př́ıpadná korelace mezi koncentraćı cholinu a stopy

difuzńıho tenzoru je dána pouze výsledkem změn metabolismu v tumorozńı tkáni,

bylo nutné naměřit kontrolńı skupinu zdravých dobrovolńık̊u. Snahou bylo, aby

oblast vyb́ıraná pro korelačńı měřeńı u dobrovolńık̊u vždy obsahovala jak b́ılou

hmotu, tak šedou hmotu a zároveň se ale nacházela mimo oblast komor vyplněných

mozkomı́̌sńım mokem. Důvodem byla skutečnost, že v př́ıpadě tumoru neńı možné

od sebe přesně odlǐsit oblasti b́ılé a šedé hmoty. Komory jsou však většinou i v tu-

moru dobře viditelné a je tedy možné je do korelace nezahrnout. Přesné rozd́ıly
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koncentraćı metabolit̊u a hodnot difuzńıch koeficient̊u mezi b́ılou a šedou hmotou

a mozkomı́̌sńım mokem jsou zpracovány v sekci 4.3.2. Z technických d̊uvod̊u však

2 měřeńı dobrovolńık̊u nebyla do výsledk̊u zahrnuta. U dobrovolńıka D4 byla spek-

tra značně rozš́ı̌rena špatným nastaveńım homogenity magnetického pole. U dobro-

volńıka D6 byla dosažena př́ılǐs ńızká hodnota poměru signál/šum. V obou př́ıpadech

maj́ı tedy spektra malou vypov́ıdaćı hodnotu. V Tab. 18 a 19 jsou uvedena rozmeźı

hodnot koncentraćı cholinu a stop difuzńıho tenzoru ve zdravé tkáni levé a pravé

hemisféry mozku, tj. bez mozkomı́̌sńıho moku, přičemž neńı rozlǐsováno mezi b́ılou

a šedou hmotou. Hodnoty koncentrace cholinu nejsou upraveny na relaxačńı čas

daného metabolitu. V tabulce je dále uvedena chyba σmax
cho odpov́ıdaj́ıćı maximálńı

chybě koncentrace cholinu v oblasti, kde byl proveden výpočet korelace. Hladina

statistické významnosti korelace ve vybrané oblasti je vyjádřena p-hodnotou.

Tabulka 18: Hodnoty [Cho] a TrADC ve zdravé tkáni levé hemisféry

Dobrovolńık Věk [Cho] (mM) σmax
cho (%) TrADC (mm2/s) p− hodnota

D5 21 0.35–0.63 15 47–110 0.21

D7 25 0.37–0.63 15 65–120 0.55

D8 24 0.40–0.63 25 55–105 0.86

D9 26 0.43–0.64 14 70–108 0.14

D10 20 0.35–0.65 20 71–118 0.16

Tabulka 19: Hodnoty [Cho] a TrADC ve zdravé tkáni pravé hemisféry

Dobrovolńık Věk [Cho] (mM) σmax
cho (%) TrADC (mm2/s) p− hodnota

D5 21 0.43–0.66 17 56–118 0.44

D7 25 0.30–0.58 18 59–105 0.42

D8 24 0.31–0.80 24 54–103 0.25

D9 26 0.36–0.64 17 52–118 0.24

D10 20 0.33–0.61 18 65–107 0.50

Jak vyplývá z ukázkového př́ıkladu korelaćı na Obr. 24 a z Tab. 18 a 19,

jakákoliv závislost mezi koncentraćı cholinových sloučenin a stopou difuzńıho ten-

zoru metodou pixel po pixelu ve zdravé tkáni byla vyloučena jak opticky, tak

i určeńım hladiny statistické významnosti.
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(a) Vybraná oblast na MRI (b) Vybraná oblast na DWI

(c) Korelace

Obrázek 24: Př́ıklad závislosti koncentrace cholinu [Cho] na stopě difuzńıho tenzoru
TrADC ve vybrané části zdravé tkáně

4.3.2 Hodnoty [Cho] a TrADC v b́ılé a šedé hmotě a mozkoḿı̌sńım moku u

dobrovolńık̊u

Aby bylo rozhodnut́ı o stavu zkoumané tkáně u pacient̊u co nejpřesněǰśı, byly dále

zjǐstěny hodnoty koncentrace cholinu a stopy difuzńıho tenzoru pro šedou hmotu,

b́ılou hmotu a mozkomı́̌sńı mok zvlášt’. Výsledné koncentrace cholinu pro jednotlivé

tkáně jsou uvedeny v Tab. 20 a výsledné hodnoty stopy difuze v Tab. 21 a zobra-

zeny v grafu na Obr. 25. U dobrovolńık̊u, jejichž CSI vrstva neprocházela ko-

morami (lokalizace 1), nebyly hodnoty koncentrace ani difuze v mozkomı́̌sńım moku

zjǐst’ovány.
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(a) Koncentrace cholinových sloučenin ve WM, GM a CSF

(b) Hodnoty stopy difuze ve WM, GM a CSF

Obrázek 25: Koncentrace cholinu [Cho] a hodnoty stopy difuze TrADC v b́ılé hmotě, šedé
hmotě a mozkomı́̌sńım moku
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Tabulka 20: Hodnoty [Cho] v šedé a b́ılé hmotě a mozkomı́̌sńım moku

Dobrovolńık Věk [Cho]WM [mM ] [Cho]GM [mM ] [Cho]CSF [mM ]

D5 21 0.42–0.63 0.44–0.53 0.38–0.41

D7 25 0.42–0.55 0.42–0.63 -

D8 24 0.47–0.85 0.47–0.59 0.10–0.43

D9 26 0.43–0.58 0.50–0.58 -

D10 20 0.48–0.70 0.50–0.69 0.30–0.45

Tabulka 21: Hodnoty TrADC v šedé a b́ılé hmotě a mozkomı́̌sńım moku

Dobrovolńık Věk TrWM
ADC [mm2/s] TrGM

ADC [mm2/s] TrCSF
ADC [mm2/s]

D5 21 55–110 63–107 164–228

D7 25 70–97 65–110 -

D8 24 67–100 64–97 148–286

D9 26 65–90 76–107 -

D10 20 73–104 63–109 135–250

4.4 Pacienti s tumorem

Jelikož se dosud publikované studie tumor̊u zabývaly pouze závislost́ı koncentrace

cholinu na stopě difuzńıho tenzoru měřené metodou SVS v glioblastomech, je pro

porovnáńı i tato práce zaměřena na pacienty s touto diagnózou. Ze studované

skupiny pacient̊u byla histologickým vyšetřeńım diagnóza glioblastomu stanovena

u 4 pacient̊u. U všech těchto pacient̊u byly pozorovány stejné tendence závislosti.

Z nich byly vybrány 2 ukázky - viz Obr. 26 a 27.

Jak je vidět na Obr. 26, u pacienta P11 byly nalezeny 4 oblasti, které se

lǐśı výrazně svými vlastnostmi. Statisticky významná záporná korelace, viditelná

v oblasti 1 ( viz Obr. 26(a) ), se shoduje s výsledky dosud publikovaných korelaćı

měřených metodou SVS. V této oblasti tumoru tedy docháźı k pozvolným změnám

vlastnost́ı tkáně. Zpracováńı výsledk̊u metodou pixel po pixelu však ukázalo existen-

ci daľśıch oblast́ı. Oblast 2, která se vyznačuje velmi vysokou hodnotou difuze a velmi

malou hodnotou koncentrace cholinu, odpov́ıdá nekrotické tkáni - viz Obr. 26(b).

Oblast 3 ( viz Obr. 26(c) ) odpov́ıdá zdravé tkáni, jelikož se svými hodnotami kon-

centrace cholinu i difuze bĺıž́ı hodnotám naměřeným ve tkáni zdravých dobrovolńık̊u.

Oblast 4 ( viz Obr. 26(d) ) je zaj́ımavá t́ım, že vykazuje sice zvýšené hodnoty kon-

centrace cholinu, ale hodnoty difuze z̊ustávaj́ı stejné jako u dobrovolńık̊u. Z tohoto

d̊uvodu tedy zvýšená koncentrace cholinových sloučenin nemůže být zp̊usobena roz-

padem membrán buněk, ale pouze se zvyšuje metabolická aktivita buněk, tj. zvyšuje

se syntéza membrán. Všechny 4 oblasti na grafu byly zvýrazněny tmavě červeně

na metabolickém obraze a jsou zobrazeny v Obr. 26. Tomu odpov́ıdaj́ıćı oblast na di-

fuzńım obraze je zobrazena na Obr. 26(e).
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(a) Oblast 1 (b) Oblast 2 (c) Oblast 3

(d) Oblast 4 (e) Difuzńı obraz

(f) Korelace

Obrázek 26: U glioblastomu P11 lze v grafu závislosti koncentrace cholinových sloučenin
na hodnotě stopy difuzńıho tenzoru nalézt několik r̊uzných oblast́ı. Jim odpov́ıdaj́ıćı oblasti
tkáně jsou zvýrazněny tmavě červeně na metabolických obrazech a celá zkoumaná oblast je
zobrazena na difuzńım obraze. V grafu je také zobrazena hodnota statistické významnosti
korelace a směrnice zkoumané závisloti.
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(a) Oblast 1 (b) Oblast 2

(c) Oblast 3 (d) Oblast 3

(e) Korelace

Obrázek 27: U glioblastomu P3 lze v grafu závislosti koncentrace cholinových sloučenin
na hodnotě stopy difuzńıho tenzoru nalézt několik r̊uzných oblast́ı. Jim odpov́ıdaj́ıćı oblasti
tkáně jsou zvýrazněny tmavě červeně na metabolických obrazech a celá zkoumaná oblast je
zobrazena na difuzńım obraze. V grafu je také zobrazena hodnota statistické významnosti
korelace a směrnice zkoumané závisloti.
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U daľśı ukázky korelace je situace obdobná. V grafu pacienta P3 lze ale ten-

tokrát nalézt pouze tři oblasti. Oblast nekrózy u tohoto pacienta nebyla ve vybrané

oblasti potvrzena. Byla jen zkoumána omezená část mozku, protože je na MR obraze

patrné mı́sto kalcifikace či starš́ıho krváceńı. V tomto mı́stě je tedy vlivem suscepti-

bilitńıch efekt̊u sńıžená kvalita spekter, a proto tato oblast nemohla být do zkouma-

né závislosti zařazena. V oblasti 1 ( Obr. 27(a) ) byla opět potvrzena statisticky

významná záporná korelace mezi koncentraćı cholinových sloučenin a stopy difuze.

Oblast 2 ( Obr. 27(b) ) svými hodnotami odpov́ıdá hodnotám zdravé tkáně dobro-

volńık̊u. Stejně jako u pacienta JS se i zde nacháźı oblast bez změněné hodnoty

difuze (Oblast 3), pouze se zvyšuje množstv́ı cholinových sloučenin. V této oblasti

tedy docháźı k intenzivněǰśı syntéze membrán, nikoliv k jejich rozpadu. Oblast

3 je zobrazena na Obr. 27(c). Červeně zvýrazněné oblasti na Obr. 27 odpov́ıdaj́ı

zmiňovaným oblastem.

4.5 Simulace

Aby bylo možné posoudit vliv partial volume efektu na výsledky korelace, tj. zda

je pozorovaná závislost koncentrace cholinových sloučenin na stopě difuzńıho ten-

zoru u pacient̊u dána vlastnostmi tumoru, a nebo zda vzniká jako d̊usledek partial

volume efektu, byl program KORELACE upraven tak, aby se podle zadaného algo-

ritmu generovaly dva obrazy simuluj́ıćı metabolický a difuzńı obraz. Bylo provedeno

několik pokus̊u s r̊uznými parametry generovaných obraz̊u (rozlǐseńı, uspořádáńı

a velikost hodnot pixel̊u,...). Ćılem těchto simulaćı by mělo být zjǐstěńı, jak tyto

parametry ovlivňuj́ı výslednou závislost hodnot jednoho obrazu na druhém.

4.5.1 Simulace 1

Nejjednodušš́ı model simulace vygeneroval vždy 2 obrazy skládaj́ıćı se z několika

soustředných kruh̊u. Hodnoty pro každý voxel v jednom kruhu byly stejné a hodnoty

mezi jednotlivými kruhy se lǐsily podle náhodně vygenerovaných hodnot v řádu

jednotek až deśıtek. Počátečńı rozměr matice byl vždy 256x256. Sńıžeńı rozlǐseńı

bylo prováděno až na 16x16. Algoritmus pro sńıžeńı rozlǐseńı spoč́ıvá v zpr̊uměrováńı

čtyř sousedńıch hodnot z p̊uvodńı matice. Takto je dosaženo polovičńı rozlǐseńı vzhle-

dem k p̊uvodńı matici. Oba obrázky, ze kterých se poč́ıtá korelace, byly generovány

stejným náhodným zp̊usobem. Oba obrazy měly vždy stejné rozlǐseńı. Simulace byly

prováděny při počtu kruh̊u: 5, 10, 20, 30.

Body grafu byly rozloženy tak, že vždy určitou jejich část́ı šla proložit př́ımka

(viz Obr. 28). Vznikl tak r̊uzný počet př́ımek daný počtem kruh̊u. Body odpov́ıdaj́ıćı

jedné př́ımce lež́ı vždy na rozhrańı mezi kruhy. To ukazuje na fakt, že korelace

zjǐstěná v tumorech by mohla být zp̊usobena partial volume efektem. Dále z toho

vyplývá, že r̊uznými přechody mezi kruhy vznikaj́ı př́ımky s r̊uznými směrnicemi.
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(a) Obraz 1 (b) Obraz 2

(c) Korelace mezi obrazem 1 a obrazem 2

Obrázek 28: Obrazy vygenerované při Simulaci 1 a jejich vzájemná korelace. Obrazy maj́ı
stejné rozlǐseńı 64x64 pixel̊u a jsou oba vygenerovány stejným algoritmem. Hodnoty v obou
obrazech jsou zcela náhodné.

4.5.2 Simulace 2

Prvńı modifikaćı Simulace 1 bylo změnit hodnoty uvnitř jednotlivých kruh̊u.

Základem každého kruhu bylo náhodné č́ıslo v rozmeźı 0-1 násobené dvojnásobkem

počtu kruh̊u. Tyto základńı hodnoty byly dále pro každý voxel změněny o náhodnou

hodnotu v rozmeźı 0-1. Rozměry matic se daj́ı měnit stejně a stejným algoritmem

jako v Simulaci 1. I zde jsou oba obrázky vygenerovány stejným zp̊usobem a maj́ı

stejné rozlǐseńı. Simulace byly prováděny při počtu kruh̊u: 5, 10, 20.

Body grafu i zde jasně tvoř́ı př́ımky s r̊uznými směrnicemi (viz Obr. 29). Lze
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však pozorovat vždy zhuštěńı bod̊u, což znač́ı voxely neovlivněné pr̊uměrováńım

okolńıch voxel̊u. Pokud by tedy existovalo zhuštěńı bod̊u i v grafech určených z dat

naměřených v tumorech, mohlo by to pomoci oddělit voxely neovlivněné partial

volume efektem. Rozmı́stěńı bod̊u v grafu źıskaného při nejnižš́ım rozlǐseńı obraz̊u

a počtu kruh̊u 20 je zcela náhodné. Pozorovaná závislost v tumorech tedy nebude

značit zcela náhodné množeńı buněk, ale jistý postupný vývoj vlastnost́ı tumoru

od okraje k jeho středu.

(a) Obraz 1 (b) Obraz 2

(c) Korelace mezi obrazem 1 a obrazem 2

Obrázek 29: Obrazy vygenerované při Simulaci 2 a jejich vzájemná korelace. Obrazy maj́ı
stejné rozlǐseńı 64x64 pixel̊u a jsou oba vygenerovány stejným algoritmem. Hodnoty v obou
obrazech jsou zcela náhodné.
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(a) Obraz 1 (b) Obraz 2

(c) Korelace mezi obrazem 1 a obrazem 2

Obrázek 30: Obrazy vygenerované při Simulaci 3 a jejich vzájemná korelace. Obrazy maj́ı
stejné rozlǐseńı 64x64 pixel̊u a jsou oba vygenerovány stejným algoritmem. Hodnoty v obou
obrazech jsou určeny vnitřńımi parametry daného algoritmu.

4.5.3 Simulace 3

Daľśı úpravou bylo ponechat r̊uzné hodnoty uvnitř jednotlivých kruh̊u, ale základńı

hodnoty kruh̊u změnit tak, aby rovnoměrně rostly od hodnoty 0 ve středńım kruhu

až k hodnotě 1 ve vněǰśım kruhu. Toto by mělo simulovat jednoduchý model

chováńı cholinových koncentraćı v tumoru. Rozměry matic se daj́ı opět měnit stejně

a stejným algoritmem jako v Simulaci 1. Oba obrázky jsou vytvořeny stejným

zp̊usobem a maj́ı stejná rozlǐseńı. Simulace byly prováděny při počtu kruh̊u: 3 a 5.

Zde byl pozorován větš́ı rozptyl bod̊u v grafu, než u předchoźıch dvou simu-

laćı. Trend lineárńı závislosti je zachován, ale pouze s jedinou směrnićı. I v tomto



4.5 Simulace 63

př́ıpadě vznikaj́ı oblasti s větš́ı hustotou bod̊u odpov́ıdaj́ıćı voxel̊um zcela uvnitř

kruh̊u a oblasti s menš́ı hustotou bod̊u od voxel̊u lež́ıćıch na rozhrańı dvou kruh̊u

(viz Obr. 30). Tato jednoduchá simulace dokládá, že trend vývoje vlastnost́ı tumoru

v části, kde existuje korelace, je postupný. Dále z toho vyplývá, že se do korelace par-

tial volume efekt bez pochyby promı́tá, jelikož je ale u tumorových dat pozorována

pouze jedna směrnice, tento efekt pouze zp̊usob́ı rozděleńı bod̊u podél této směrnice.

Původńı data jistě podléhala lineárńı závislosti pouze s jedinou směrnićı. Kdyby

totiž neexistovala daná korelace i pro homogenńı oblasti, pak by směrnic pro danou

vybranou oblast existovalo v́ıce.

(a) Obraz 1 (b) Obraz 2

(c) Korelace mezi obrazem 1 a obrazem 2

Obrázek 31: Obrazy vygenerované při Simulaci 4 a jejich vzájemná korelace. Obrazy maj́ı
stejné rozlǐseńı 64x64 pixel̊u a jsou oba vygenerovány stejným algoritmem. Hodnoty jed-
notlivých obraz̊u jsou určeny vnitřńımi parametry daných algoritm̊u.
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4.5.4 Simulace 4

Daľśı krok k přibĺıžeńı se reálné situaci byl v př́ıpadě 1. obrázku nerovnoměrný

r̊ust základńıch hodnot jednotlivých kruh̊u směrem od středu až k předposledńımu

kruhu. Hodnota posledńıho kruhu byla zvolena nižš́ı. U 2. obrázku, simuluj́ıćıho

difuze, klesaly základńı hodnoty kruh̊u směrem od středu obrazu k jeho okraji.

U obou obraz̊u byly opět základńı hodnoty uvnitř jednotlivých kruh̊u náhodně jemně

upraveny. Rozlǐseńı obou obraz̊u přitom bylo navzájem stejné. Rozměry matic se daj́ı

opět měnit stejně a stejným algoritmem, jak bylo popsáno v Simulaci 1.

Podle rozlǐseńı zde bylo pozorováno větš́ı či menš́ı zhuštěńı bod̊u v grafu roz-

ložených podél několika př́ımek s r̊uznými směrnicemi (viz Obr. 31). To odpov́ıdá

volbě nerovnoměrného rozděleńı hodnot u obrázku 1. Tato simulace potvrzuje

dř́ıvěǰśı zjǐstěńı, že vlastnosti tumoru se měńı skoro rovnoměrně, protože je pozoro-

vána pouze záporná korelace s jedinou směrnićı.

4.5.5 Simulace 5

Úkolem posledńı simulace byl test vlivu změn rozlǐseńı obraz̊u v̊uči sobě na korelaci.

Oba obrazy byly vygenerovány stejně jako v Simulaci 4, pokažké však s r̊uzným rozli-

šeńım. To je prováděno z toho d̊uvodu, že ve skutečnosti je vždy rozlǐseńı difuzńıch

obraz̊u vyšš́ı (256x256 pixel̊u) než metabolických (32x32 pixel̊u). Po naměřeńı dat se

spektroskopická data uměle upravuj́ı tak, aby se zvýšilo rozlǐseńı metabolické mapy

(až na 128x128 pixel̊u). A právě tato skutečnost může mı́t na pozorovanou korelaci

výrazný vliv.

Bylo pozorováno náhodněǰśı rozložeńı bod̊u v grafu v př́ıpadě velkého rozd́ılu

v rozlǐseńı obou obraz̊u. Tendence lineárńı záporné korelace byla zachována, nebyly

zde však pozorovány žádné oblasti z větš́ı či menš́ı hustotou bod̊u. Body byly

rovnoměrně rozprostřeny podél př́ımky s jedinou směrnićı a to i přesto, že rozd́ıly

hodnot mezi kruhy v 1. obraze jsou r̊uzné. To znamená, že touto metodou nelze

odlǐsit jemné rozd́ıly ve vývoji vlastnost́ı tkáně v tumoru, protože r̊uzná rozlǐseńı CSI

a DWI obraz̊u tuto informaci zkresluj́ı. Při snižováńı rozd́ılu rozlǐseńı mezi oběma

obrazy se objevuj́ı opět r̊uzné směrnice př́ımek, podél nichž jsou body rozloženy,

a vznikaj́ı i mı́sta s větš́ı a s menš́ı hustotou bod̊u (viz Obr.32).
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(a) Obraz 1 (b) Obraz 2

(c) Korelace mezi obrazem 1 a obrazem 2

Obrázek 32: Obrazy vygenerované při Simulaci 5 a jejich vzájemná korelace. Jednotlivé
obrazy jsou vygenerovány r̊uznými algoritmy tak, aby odrážely předpokládané vlastnosti
tumor̊u. Obraz simuluj́ıćı metabolický obraz má rozlǐseńı 32x32 pixel̊u a obraz představuj́ıćı
difuzńı obraz má rozlǐseńı 256x256 pixel̊u.
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5 Diskuse

5.1 Opakovatelnost a reprodukovatelnost dat v magnetickém

poli 1.5T a 3T

Opakovatelnost a reprodukovatelnost spektroskopických dat byla zjǐst’ována ve třech

oblastech mozku, které jsou d̊uležité pro sledováńı patologických změn metabolismu

u pacient̊u. Jedná se o b́ılou hmotu v oblasti parieto-occipitálńı, oblast hippokamp̊u

a šedou hmotu v předńım laloku.

Měřeńı ve všech oblastech ukázala, že opakovatelnost i reprodukovatelnost spek-

troskopických dat se pro r̊uzné metabolity velmi lǐśı. Jelikož data z měřeńı dobro-

volńık̊u slouž́ı jako kontrolńı data pro porovnáváńı s hodnotami pacient̊u, je právě

při stanovováńı diagnózy nutné přihĺıžet k přesnosti stanovováńı koncentraćı jed-

notlivých metabolit̊u.

Na hodnoty koncentraćı jednotlivých metabolit̊u má také výrazný vliv množstv́ı

mozkomı́̌sńıho moku v měřeném voxelu. V CSF je totiž koncentrace metabolit̊u

zanedbatelná a velké procentuálńı zastoupeńı CSF v měřeném voxelu výrazně pod-

hodnocuje výsledky měřeńı. K źıskáńı přesněǰśı hodnoty koncentrace metabolit̊u

může přispět segmentace tkáně v měřeném voxelu. Jak vyplývá z Tab. 11, umı́stěńı

voxelu bylo nejlépe provedeno v b́ılé hmotě, kde se množstv́ı mozkomı́̌sńıho moku

v daném voxelu pohybovalo kolem 1%. V oblasti hippokamp̊u a předevš́ım v oblasti

šedé hmoty v předńım laloku se provedeńı segmentace ukázalo jako velmi d̊uležité.

Zde se totiž procentuálńı zastoupeńı mozkomı́̌sńıho moku pohybovalo až v deśıtkách

procent.

5.1.1 B́ılá hmota v oblasti parieto-occipitálńı

Jak je patrné z Tab. 12, opakovaná měřeńı v b́ılé hmotě v oblasti parieto-occipitálńı

na 1.5T tomografu při použit́ı sekvence s TE=135ms dávaj́ı velmi dobré výsledky

u koncentraćı cholinu a N-acetyl aspartátu. Chyby ze všech tř́ı měřeńı se pohybuj́ı

v řádu několika procent (max. 5%). Chyba stanoveńı koncentrace kreatinu dosáhla

u jednoho z měřeńı až 14.7%. Chyby ostatńıch měřeńı se však pohybovaly v řádu

několika procent. Opakovatelnost pro koncentrace inositolu a laktátu se při jed-

notlivých měřeńıch výrazně lǐsila. Obecně však dosahovala řádu deśıtek procent.

Koncentrace taurinu v této oblasti je natolik ńızká, že ho nelze detekovat v̊ubec,

a nebo chyba dosahuje až 100%. Hodnoty poměru signál/šum se pohybuj́ı v rozmeźı

6/1 až 8/1. Výsledky reprodukovatelnost́ı (viz Tab. 13) ukazuj́ı, že pokud pacient

přijde na měřeńı opakovaně, lze s dobrou přesnost́ı umı́stit měřený voxel na stejné

mı́sto jako v předchoźıch měřeńıch. Hodnoty reprodukovatelnost́ı cholinu, N-acetyl

aspartátu i kreatinu se pohybuj́ı v řádu několika procent (max. 3%). Reproduko-

vatelnost koncentraćı inositolu, laktátu i taurinu je nižš́ı, dosahuje až několik deśıtek

procent.
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Z těchto měřeńı tedy vyplývá, že stanoveńı hodnot koncentraćı cholinu a NAA

v této oblasti je velmi přesné, a proto lze tyto metabolity bez problému použ́ıvat

jako kontrolńı data pro porovnáváńı hodnot pacient̊u. Stanoveńı koncentrace Cr

sice neńı tolik přesné jako u Cho a NAA, ale lze tyto hodnoty do kontrolńıch dat

s dobrou přesnost́ı zahrnout. V patogenńıch oblastech totiž obvykle docháźı k velmi

výrazným změnám metabolismu a odchylky se pak pohybuj́ı v řádech deśıtek pro-

cent. Z výše uvedených skutečnost́ı také vyplývá, že hodnoty koncentrace inositolu,

laktátu a taurinu lze považovat pouze za orientačńı.

Tab. 12 dále ukazuje, že opakovaná měřeńı v b́ılé hmotě v oblasti parieto-

occipitálńı v magnetickém poli 3T vykazuj́ı velmi ńızké odchylky stanoveńı kon-

centrace (max. 4%) jak pro cholin a N-acetyl aspartát, tak i pro kreatin. I zde je

opakovatelnost koncentraćı inositolu i laktátu ńızká a dosahuje několik deśıtek pro-

cent. Taurin v poli 3T neńı v̊ubec fitován. Poměr signál/šum se pohybuje v rozmeźı

8/1 až 10/1. Maximálńı odchylky reprodukovatelnosti dat pro cholin, NAA a kreatin

dosahuj́ı 2%, jak ukazuje Tab. 13. Tato měřeńı jsou tedy velmi přesná. I odchylka

stanoveńı koncentrace inositolu pro r̊uzná měřeńı se pohybuje v řádu několika pro-

cent. Reprodukovatelnost laktátu je opět velice ńızká.

Z měřeńı prováděných na 3T tomografu vyplývá, že stanoveńı koncentrace

cholinu, N-acetyl aspartátu i kreatinu jsou dostatečně přesná a lze je proto bez

problému použ́ıt jako kontrolńı data pro porovnáváńı hodnot pacient̊u. I zde je

nutné považovat hodnoty inositolu a laktátu sṕı̌se jako orientačńı.

Porovnáme-li výsledky měřeńı na obou tomografech, zjist́ıme, že přesnost

stanoveńı koncentrace Cho, NAA a Cr je při všech měřeńıch vyšš́ı v magnetickém

poli 3T než 1.5T. V př́ıpadě cholinu a N-acetyl aspartátu si ale odchylky na obou

tomografech řádově odpov́ıdaj́ı. Výrazně vyšš́ı přesnosti bylo dosaženo v źıskáńı

koncentraćı kreatinu. U inositolu byla zjǐstěna až dvojnásobně lepš́ı reprodukovatel-

nost dat na 3T tomografu než na 1.5T. Stanoveńı koncentrace laktátu je řádově

srovnatelné v obou magnetických poĺıch. Lepš́ı přesnost měřeńı na 3T tomografu

je zp̊usobena lepš́ım rozlǐseńım ṕık̊u ve spektru vlivem vyšš́ıho magnetického pole

a také použit́ım citlivěǰśıch ćıvek, které zlepšuj́ı kvalitu spekter.

Pro źıskáńı přesněǰśıch hodnot koncentraćı jednotlivých metabolit̊u by bylo

nutné provést větš́ı počet měřeńı. Vzhledem k omezených schopnostech dobrovolńıka

setrvat v tomografu bez pohybu a pro minimalizaci doby vystaveńı subjektu mag-

netickému poli však větš́ı počet měřeńı neńı uskutečnitelný.

5.1.2 Oblast hippokamp̊u

Jak je patrné z Tab. 14, opakovatelnosti v oblasti pravého hippokampu se v mag-

netickém poli 1.5T při použit́ı sekvence s TE=135ms velmi lǐśı i pro jednotlivá

měřeńı daných metabolit̊u. Opakovatelnosti v 1. sérii měřeńı dosahovaly pro všechny

metabolity deśıtek procent. Poměr signál/šum zde nepřekročil hodnotu 3/1. U 2. a

3. série byla kvalita spekter lepš́ı (poměr signál/šum byl 5/1) a odchylky stanoveńı
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koncentrace cholinu, N-acetyl aspartátu a kreatinu se pohybovaly v řádu několika

procent. Opakovatelnost pro inositol a laktát dosahovala i v této oblasti deśıtek

procent. Taurin nebyl v̊ubec detekován, a nebo chyba dosahovala 100%. Repro-

dukovatelnost spektroskopických dat na 1.5T tomografu v oblasti hippokamp̊u je

velmi dobrá (viz Tab. 15). Pro Cho, NAA, Cr a Lac se odchylky pohybuj́ı v řádu

jednotek procent. Odchylky stanoveńı koncentrace inositolu a taurinu jsou mnohem

vyšš́ı (deśıtky procent).

Z těchto měřeńı tedy vyplývá, že opakovatelnost měřeńı v oblasti hippokamp̊u

v poli 1.5T je velmi závislá na homogenitě magnetického pole, a tak na kvalitě

měřených spekter. Obecně lze však ř́ıci, že hodnoty koncentraćı cholinu, N-acetyl

aspartátu a kreatinu v oblasti hippokamp̊u lze použ́ıt jako kontrolńı data pro

porovnáváńı hodnot pacient̊u. Hodnoty koncentraćı inositolu a laktátu je nutné brát

pouze jako orientačńı.

Tab. 14 a 15 dále ukazuj́ı, že v oblasti hippokamp̊u v magnetickém poli 3T

se odchylky koncentraćı Cho, NAA a Cr pohybuj́ı řádu několika procent. I zde je

opakovatelnost i reprodukovatelnost koncentraćı inositolu a laktátu nižš́ı. Odchylky

dosahuj́ı několika deśıtek procent. Taurin zde neńı v̊ubec fitován. Hodnoty poměru

signál/šum se pohybuj́ı pouze v rozmeźı 2/1 až 3/1.

Hodnoty opakovatelnost́ı a reprodukovatelnost́ı v oblasti hippokamp̊u v mag-

netickém poli 3T jsou zat́ıženy vyšš́ı chybou než v magnetickém poli 1.5T, i když

řádově si odpov́ıdaj́ı. Je to zp̊usobeno velmi špatnou homogenitou magnetického

pole v této oblasti. Kvalita spekter je zde proto velmi ńızká, spektra jsou značně

rozš́ı̌rena a hodnota poměru signál/šum dosahuje maximálně hodnoty 3/1.

5.1.3 Šedá hmota v oblasti p̌redńıho laloku

Tab. 16 ukazuje velmi dobrou opakovatelnost koncentraćı cholinu, kreatinu, inosi-

tolu, N-acetyl aspartátu a součtu koncentraćı kyseliny glutamové a glutaminu v šedé

hmotě v oblasti předńıho laloku na 1.5T tomografu při použit́ı sekvence s TE=10ms.

Odchylky všech hodnot se pohybuj́ı v řádu několika procent. Opakovatelnost hodnot

koncentraćı kyseliny γ-aminomáselné se pro jednotlivá měřeńı velmi lǐśı. Odchylka

koncentrace ve 2. sérii dosáhla velmi ńızké hodnoty 1.4%, ve 3. sérii naopak až 42.3%.

Velmi ńızká opakovatelnost byla zjǐstěna pro laktát a taurin. Poměr signál/šum

u těchto měřeńı se pohyboval v rozmeźı 8/1 až 12/1. Jak je vidět z Tab. 17, hodnoty

koncentraćı Cho, Cr, GABA, Ins, NAA a Glu+Gln se ukázaly také velmi dobře

reprodukovatelné, odchylky dosáhly pouze několika procent. Chyby stanoveńı kon-

centraćı laktátu a taurinu se pohybovaly v řádu deśıtek procent.

Z těchto měřeńı vyplývá, že hodnoty koncentraćı Cho, Cr, Ins, NAA a Glu+Gln

mohou být s velkou přesnost́ı použity jako kontrolńı data pro skupinu pacient̊u.

Koncentrace kyseliny γ-aminomáselné, laktátu a taurinu je nutné považovat pouze

za orientačńı.
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V magnetickém poli 3T bylo dosaženo podobných výsledk̊u jako v magnetic-

kém poli 1.5T. Stanoveńı koncentraćı cholinu, kreatinu, inositolu, N-acetyl aspartátu

a součtu kyseliny glutamové a glutaminu je velmi přesné a pohybuje se v řádu

několika procent. Tyto sloučeniny jsou tedy vhodné jako kontrolńı hodnoty pro

porovnáváńı s pacienty. Výsledky pro GABA, Lac a Tau se velmi lǐśı, ale obecně

dosahuj́ı až několik deśıtek procent. U všech uvedených sloučenin na 3T tomografu

byla zjǐstěna vysoká reprodukovatelnost hodnot koncentraćı. Chyby nepřekročily

hodnotu deseti procent. Hodnoty poměru signál/šum se pohybovaly v rozmeźı 20/1

až 26/1.

Porovnáme-li výsledky měřeńı na obou tomografech, zjist́ıme, že chyby

stanoveńı koncentraćı metabolit̊u si řádově odpov́ıdaj́ı. Lepš́ı opakovatelnosti

i reprodukovatelnosti pro všechna měřeńı NAA, Ins a Glu+Gln bylo dosaženo

v magnetickém poli 3T. U ostatńıch metabolit̊u se hodnoty mezi jednotlivými

vyšetřeńımi lǐsily. Na 3T tomografu bylo dosaženo v́ıce jak dvojnásobného zlepšeńı

poměru signál/šum, což je d̊usledek použit́ı vyšš́ıho statického magnetického pole

a citlivěǰśıch ćıvek.

5.2 Korelace mezi koncentraćı cholinu a stopou difuzńıho ten-

zoru

Aby bylo možné správně interpretovat výsledky korelace u pacient̊u postižených

mozkovým nádorem, bylo nutné nejprve naměřit a anlyzovat skupinu zdravých do-

brovolńık̊u. Tato nová metoda na zpracováńı cholinových a difuzńıch map u pacient̊u

s tumorem je totiž založena na předpokladu, že neexistuje statisticky významná ko-

relace mezi koncentraćı cholinových sloučenin a stopou difuzńıho tenzoru ve zdravé

tkáni dobrovolńık̊u.

5.2.1 Zdrav́ı dobrovolńıci

Předpoklad, že u dobrovolńık̊u neexistuje korelace, vycházel ze skutečnosti, že se

lidský mozek skládá z několika oblast́ı, které se lǐśı svoj́ı funkćı (předńı mozek,

mozeček, hippokampy, ...). Dále pak, že tyto oblasti mohou být tvořeny dvěma

druhy tkáně, b́ılou hmotou a šedou hmotu, které se od sebe lǐśı strukturou i funkćı.

Z toho vyplývá, že metabolismus buněk s odlǐsnou funkćı a i struktura r̊uzné skupiny

buněk jsou odlǐsné. Jak je známo ze stavby mozku, neexistuj́ı postupné přechody

mezi r̊uznými strukturami, ale tyto oblasti jsou dobře oddělené. V grafu závislosti

koncentrace daného metabolitu na stopě difuzńıho tenzoru by tedy měly existovat

• bud’ oddělené oblasti bod̊u odpov́ıdaj́ıćı r̊uzným strukturám, pokud by rozd́ıly

mezi metabolismem a strukturou buněk byly velké,

• a nebo jedna oblast bod̊u, pokud by se oblasti bod̊u patř́ıćı r̊uzným strukturám

překrývaly.
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Vezmeme-li však v úvahu také fakt, že v rámci jedné mozkové struktury se

buňky nacházej́ı v r̊uzné fázi buněčného cyklu a že jsou i r̊uzně staré, pak by se také

měl lǐsit jejich metabolismus a kompaktnost tkáně, kterou tyto buňky tvoř́ı.

Z výše uvedených skutečnost́ı tedy vyplývá, že body pocházej́ıćı z r̊uzných

oblast́ı mozku by se v grafu měly proĺınat a tvořit celek.

Jak je uvedeno v sekci 4.3.1, u pěti dobrovolńık̊u nebyla statisticky významná

korelace mezi koncentraćı cholinových sloučenin a stopou difuzńıho tenzoru ve zdravé

tkáni opravdu nalezena, což zcela potvrzuje výše uvedenou hypotézu.

Skupina zdravých dobrovolńık̊u však p̊uvodně č́ıtala sedm subjekt̊u. Výsledky

dvou dobrovolńık̊u se od ostatńıch viditelně lǐsily. Jak se po následné analýze

ukázalo, d̊uvodem byla velice špatná kvalita naměřených dat. Výsledná spek-

tra a hodnoty koncentraćı źıskaných LCModelem pak neodpov́ıdala skutečnosti

a významně zkreslovala źıskanou závislost.

Z dat dobrovolńık̊u vyplývá, že je tato metoda velice citlivá na kvalitu spekter.

Proto je před źıskáńım korelace pomoćı programu KORELACE nutné zkontrolovat

podobu jednotlivých spekter ve spektroskopické śıti pomoćı programu CULICH.

Z graf̊u korelaćı mezi [Cho] a TrADC u jednotlivých dobrovolńık̊u byly také

zjǐst’ovány hodnoty koncentrace cholinu a stopy difuzńıho tenzoru pro jednotlivé typy

tkáně, tj. pro b́ılou hmotu, šedou hmotu a také pro mozkomı́̌sńı mok. Tyto hodnoty

jsou pak společně s intervalem spolehlivosti použity v programu KORELACE pro

odděleńı patogenńıch oblast́ı od zdravých.

Porovnáme-li hodnoty koncentrace cholinu źıskané z těchto měřeńı s hodnotami

uvedenými v literatuře [24] (viz Tab. 22 ), zjist́ıme, že se výrazně lǐśı. Námi źıskané

hodnoty nejsou upravovány na odpov́ıdaj́ıćı relaxačńı čas cholinu, a proto jsou mno-

hem nižš́ı. Použ́ıváme-li totiž k určeńı absolutńıch koncentraćı metabolit̊u metodu

založenou na linearitě mezi signálem a koncentraćı za použit́ı exterńıho standardu,

jsou źıskané výsledky předevš́ım závislé na velikosti echo času použité sekvence [10].

Během konečného času mezi excitaćı a př́ıjmem signálu totiž transverzálńı rela-

xace zp̊usobuje útlum měřeného signálu. Dále pak opakováńı sekvence (pro účely

zlepšeńı poměru signál/šum) může zp̊usobit saturaci longitudinálńı magnetizace.

Oba tyto efekty zp̊usob́ı, že měřený signál neńı př́ımo úměrný rovnovážné magneti-

zaci, a je proto nutné spoč́ıtat teoretickou hodnotu signálu bez relaxačńıch efekt̊u.

Oba tyto efekty lze potlačit použit́ım sekvence s krátkým echo časem a dlouhým

relaxačńım časem. Při našich měřeńıch však byla použita sekvence s TE=135 ms,

a to předevš́ım z d̊uvodu zrelaxováńı lipid̊u a makromolekul, což usnadňuje fito-

vaćı proces v LCModelu. Pokud bychom tedy chtěli provést kvantifikaci koncentrace

cholinu, je při použit́ı této sekvence korekce na relaxačńı čas cholinu nutná. Avšak

i bez této korekce z našich měřeńı vyplývá, že koncentrace cholinových sloučenin

v b́ılé hmotě je vyšš́ı než v šedé hmotě, což souhlaśı s literaturou. Mozkomı́̌sńı

mok slouž́ı k výživě buněk a chráńı mozek před nárazy, proto je v něm koncen-

trace metabolit̊u oproti tkáni zanedbatelná. Přestože naše měřeńı ukázala hodnoty
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koncentraćı cholinu v CSF v́ıce jak dvojnásobně nižš́ı než ve tkáni, jsou tyto hodnoty

mnohem vyšš́ı než je známo z in vitro měřeńı nebo než uvád́ı literatura [53], kde

byla hodnota koncentrace cholinu v CSF tak ńızká, že ho nebylo možno detekovat

(ND: not detectable).

Tabulka 22: Porovnáńı naměřených hodnot [Cho] s literaturou [24] a [53]

[Cho] (mM) Dobrovolńıci Literatura

B́ılá hmota 0.64 ± 0.22 1.2 ± 0.2

Šedá hmota 0.53 ± 0.14 1.1 ± 0.3

Mozkomı́̌sńı mok 0.28 ± 0.18 ND

K źıskáńı přesněǰśıch hodnot koncentraćı metabolit̊u v b́ılé hmotě, šedé hmotě

a mozkomı́̌sńım moku by kromě úpravy na relaxačńı čas také výrazně přispěla

segmentace tkáně provedená pomoćı MPRAGE obraz̊u. Tato korekce může po-

moci přesněji identifikovat zdravou tkáň u pacient̊u postižených tumorem. To bude

předmětem daľśıho zkoumáńı.

Daľśım faktorem, který ovlivňuje hodnoty koncentrace metabolit̊u v dané

oblasti, je tvar PSF. Ten zp̊usobuje, že k hodnotám koncentraćı metabolit̊u v daném

voxelu přisṕıvaj́ı i okolńı voxely. Tento efekt nejvýrazněji pozměňuje hodnoty kon-

centraćı metabolit̊u v CSF. Např. nacháźı-li se měřený voxel celý v mozkomı́̌sńım

moku, ale zároveň v bĺızkosti šedé nebo b́ılé hmoty, vždy obsahuje určitou hodnotu

koncentrace metabolit̊u.

Tabulka 23: Porovnáńı naměřených hodnot TrADC s literaturou [29]

TrADC (.10−5 mm2/s) Dobrovolńıci Literatura

B́ılá hmota 83 ± 28 71 ± 4

Šedá hmota 87 ± 24 83 ± 5

Mozkomı́̌sńı mok 211 ± 76 319 ± 10

Jak je patrné z Tab. 23, námi naměřené hodnoty stopy difuzńıho tenzoru

ve tkáni se v rámci svých chyb shoduj́ı s hodnotami uvedenými v literatuře [29].

Hodnoty v mozkomı́̌sńım moku jsou ale výrazně nižš́ı. To může být zp̊usobeno t́ım,

že do zkoumané oblasti zasahovala i tkáň. Jak již bylo poznamenáno výše, d̊uležitým

krokem ke zpřesněńı źıskaných hodnot jednotlivých struktur mozku je provedeńı seg-

mentace tkáně.

Hodnoty difuze TrADC jsou v b́ılé hmotě nižš́ı než v šedé hmotě, což souviśı

se strukturou dané tkáně. B́ılá hmota se totiž skládá z axon̊u neuron̊u obalených

myelinovými pochvami, č́ımž se snižuje extracelulárńı prostor a snižuje se i difuze

vody v této tkáni. Šedá hmota obsahuje těla neuron̊u, extracelulárńı prostor je tedy

větš́ı a i difuze vody je vyšš́ı. V mozkomı́̌sńım moku je však difuzivita nejvyšš́ı.
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Je to dáno t́ım, že mozkomı́̌sńı mok je tekutina a nejsou v ńı tedy struktury omezuj́ıćı

pohyb molekul vody.

5.2.2 Pacienti s tumorem

Jak vyplývá z výsledk̊u uvedených v sekci 4.4, u pacient̊u s histologicky potvrzenou

diagnózou glioblastomu existuje statisticky významná záporná korelace mezi kon-

centraćı cholinových sloučenin a stopou difuzńıho koeficientu založená na zpracováńı

cholinových a difuzńıch map metodou pixel po pixelu. Toto potvrzuje již dř́ıve publi-

kované studie o záporné korelaci mezi těmito dvěma veličinami [37,40,44,45], jejichž

data však byla měřena metodou SVS v r̊uzných oblastech tumoru a u r̊uzných pa-

cient̊u. Kromě oblasti této inverzńı korelace však tato studie odhalila i daľśı oblasti

odpov́ıdaj́ıćı r̊uzné struktuře tkáně s r̊uzným metabolismem buněk.

Výsledky této studie dokazuj́ı, že analýza nalezené inverzńı korelace mezi kon-

centraćı cholinu a stopou difuzńıho tenzoru metodou bod po bodu umožňuje iden-

tifikaci oblast́ı s patologickým stavem tkáně. Hlavńım př́ınosem navrhované metody

je automatická identifikace bod̊u odpov́ıdaj́ıćıch zdravé tkáni prostřednictv́ım

přesného určeńı směrnice závislosti [Cho] na TrADC a tomu odpov́ıdaj́ıćıho inter-

valu spolehlivosti pro nejlepš́ı fit. Tato závislost a interval spolehlivosti slouž́ı také

k identifikaci a odděleńı souvislých oblast́ı bod̊u v grafu odpov́ıdaj́ıćıch r̊uzným

oblastem tkáně. Tato navrhovaná korelačńı analýza tak přináš́ı dodatečnou infor-

maci ve srovnáńı se samotným vyhodnocováńım cholinových map nebo difuzńıch

obraz̊u.

Nezodpovězenou otázkou však z̊ustává typ závislosti [Cho] na TrADC , což

bude předmětem daľśıch analýz. Ve všech publikovaných studíıch byla navrhovaná

závislost lineárńı, ale pro tuto hypotézu nejsou d̊ukazy. Jak je patrné z výsledk̊u pa-

cient̊u v sekci 4.4 a z korelaćı na Obr. 26 a 27, i tato práce použ́ıvala ke zpracováńı

předpoklad lineárńı závislosti, z čehož vyplynula existence čtyř, resp. tř́ı r̊uzných

oblast́ı stavu tkáně u pacienta P11, resp. P3. Pokud bychom provedli hlubš́ı analýzu

dat, tato inverzńı korelace by mohla být teoreticky i exponenciálńı. Pak by se oblast

vykazuj́ıćı intenzivněǰśı metabolismus a nezměněnou strukturu tkáně (ve srovnáńı

se zdravou tkáńı) stala součást́ı zmiňované inverzńı korelace.

Jak již bylo zmı́něno výše, pro správné vyhodnoceńı stavu tkáně u pacienta

postiženého tumorem je před zpracováńım metabolických a difuzńıch obraz̊u pomoćı

programu KORELACE také nutná kontrola kvality naměřených spekter. Nekvalitńı

data zkresluj́ı výsledek LCModelu a hodnoty koncentraćı metabolit̊u pak neodpo-

v́ıdaj́ı skutečnosti. Pokud ńızkou kvalitu spekter vykazuj́ı jen některé voxely, je

možné použ́ıt filtraci oblast́ı podle chyby stanoveńı koncentrace. Korelace je poté

spočtena pouze z voxel̊u, jejichž chyba je nižš́ı než zadaná chyba.

Pro zpřesněńı źıskaných difuzńıch map by bylo také nutné provádět korekce

na nehomogenity magnetického pole a do vyšetřovaćıho algoritmu by se muselo
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zařadit mapováńı těchto nehomogenit. Tento efekt totiž zp̊usobuje distorzi měřeného

difuzńıho obrazu, což může následně zkreslit zkoumanou závislost [Cho] na TrADC .

5.2.3 Simulace

Pro účely zjǐstěńı mı́ry vlivu partial volume efektu (viz 2.3.5) na zkoumanou korelaci

u pacient̊u byla provedena série simulaćı. Aby bylo možno provést detailńı analýzu

źıskaných výsledk̊u, spoč́ıvaly simulace v několika kroćıch.

Již prvńı fáze simulaćı, kdy byly obrazy generovány stejným zp̊usobem a

obsahovaly několik kruh̊u s náhodnými hodnotami, ukázala, jak interpolace hodnot

výrazně ovlivňuje umı́stěńı bod̊u v grafu. Určitým počtem bod̊u v grafu šla vždy

proložit př́ımka, jej́ıž krajńı body samozřejmě odpov́ıdaly p̊uvodně vygenerovaným

hodnotám kruh̊u. Vnitřńı body pak vyjadřovaly fiktivńı hodnoty vzniklé danou inter-

polaćı. To ukazuje na fakt, že partial volume efekt bude přisṕıvat do korelace mezi

koncentraćı cholinu a stopy difuzńıho tenzoru i u pacient̊u s tumorem.

V druhé fázi, která spoč́ıvala ve vygenerováńı obraz̊u s náhodnými hodno-

tami kruh̊u mı́rně pozměněných o daľśı náhodnou hodnotu, již body neležely př́ımo

na př́ımkách, ale byly kolem nich mı́rně rozptýleny. Z toho tedy vyplývá, že mı́ra

vlivu partial volume efektu záviśı na zp̊usobu změny vlastnost́ı tkáně v tumoru. Je-

likož u této simulace existovalo několik př́ımek s r̊uznými směrnicemi (samozřejmě

závisej́ıćıch na počtu generovaných kruh̊u), což se u korelaćı pacient̊u nepozoruje,

musej́ı být jak hodnoty koncentraćı cholinových sloučenin, tak i stop difuzńıch ten-

zor̊u v tumorech dány postupným vývojem vlastnost́ı tkáně.

Třet́ı fáze již simulovala jednoduchý model cholinových koncentraćı v tumoru,

a to tak, že jejich hodnoty rovnoměrně od středu k okraji rostly. I přesto, že byl

pozorován větš́ı rozptyl bod̊u v grafu se snižuj́ıćım se rozlǐseńım obraz̊u, trend

lineárńı závislosti byl zachován. Byla však také pozorována závislost pouze s jedi-

nou směrnićı, což se pozoruje i u pacient̊u s tumorem. Z toho tedy vyplývá, že

trend vývoje vlastnost́ı tumoru v části, kde existuje korelace, je postupný, a že par-

tial volume efekt pouze zp̊usob́ı rozděleńı bod̊u podél dané směrnice. Neměńı tedy

celkový charakter závislosti.

Simulované metabolické i difuzńı obrazy ve čtvrté fázi simulaćı obsahovaly

nerovnoměrné změny hodnot jednotlivých kruh̊u směrem od středu k okraji obrazu.

Pozorované větš́ı množstv́ı př́ımek ukazuje na fakt, že by změny v tumoru měly být

sice postupné, ale ne nerovnoměrné. Inverzńı závislost u pacient̊u s tumorem totiž

obsahuje pouze jedinou směrnici. Rovnoměrné změny hodnot koncentraćı cholinu

i difuźı v tumoru se však zdály nepravděpodobné, proto bylo nutné provést ještě

daľśı simulaci.

Posledńı simulace již modelovala skutečnou povahu metabolických i difuzńıch

obraz̊u, včetně předpokládaného nerovnoměrného rozděleńı hodnot a také je-

jich r̊uzného rozlǐseńı. Z těchto simulaćı vyplývá, že partial volume efekt p̊usob́ı

výrazněji, než když jsou rozlǐseńı obou obraz̊u identická. Trend inverzńı závislosti je
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zachován, ale docháźı k větš́ımu rozptylu bod̊u v grafu než v předchoźıch př́ıpadech,

a tak ke smazáńı menš́ıch rozd́ıl̊u ve směrnićıch př́ımek. To znamená, že vlivem

partial volume efektu touto metodou nelze odlǐsit jemné rozd́ıly ve vývoji vlast-

nost́ı tkáně v tumoru, protože r̊uzná rozlǐseńı metabolických a difuzńıch obraz̊u tuto

informaci zkresluj́ı.
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6 Závěr

Tato práce byla vypracována na pracovǐsti magnetické rezonance v IKEM a zabývá

se dvěma tématy:

• opakovatelnost́ı a reprodukovatelnost́ı spektroskopických dat měřených na celo-

tělovém tomografu Magnetom-Vision 1.5 T firmy Siemens a na celotělovém

tomografu Trio 3T firmy Siemens,

• vývojem a testováńım nové metody, která by u pacient̊u postižených tumorem

mozku byla schopna oddělit patogenńı tkáň od zdravé pomoćı kombinace infor-

maćı z klasického MR zobrazováńı, difuzńıho zobrazováńı a spektroskopického

zobrazováńı.

Hlavńı výsledky této práce lze shrnout do následuj́ıćıch bod̊u:

1. Bylo provedeno vyhodnoceńı opakovatelnost́ı a reprodukovatelnost́ı spek-

troskopických dat měřených na 1.5T a 3T tomografu v b́ılé hmotě v oblasti

parieto-occipitálńı, v oblasti hippokamp̊u a v šedé hmotě v oblasti předńıho

laloku. U d̊uležitých metabolit̊u jako N-acetyl aspartátu, cholinu, kreatinu, ky-

seliny glutamové a glutaminu byla zjǐstěna vysoká přesnost stanoveńı jejich

koncentraćı v měřených oblastech na obou typech tomograf̊u, a proto mohou

být použity jako kontrolńı data pro porovnáváńı hodnot u pacient̊u. Opako-

vatelnost i reprodukovatelnost zjǐstěných koncentraćı u ostatńıch zkoumaných

metabolit̊u (laktátu, inositolu, taurinu, kyseliny γ-aminomáselné) byly velmi

ńızké, a proto lze tyto hodnoty považovat pouze za orientačńı. Tato měřeńı

neukázala významné rozd́ıly v přesnosti měřeńı mezi oběma typy tomograf̊u,

ale bylo prokázáno významné zvýšeńı poměru signál/šum na 3T tomografu.

2. Byl vyvinut nový program KORELACE zpracovávaj́ıćı data ze spek-

troskopických a difuzńıch map metodou ”pixel po pixelu” u jednotlivých do-

brovolńık̊u či pacient̊u.

3. Bylo provedeno testováńı existence korelace mezi koncentraćı cholinu a stopou

difuzńıho tenzoru u zdravých dobrovolńık̊u. Existence statisticky významné ko-

relace nebyla prokázána.

4. Byly stanoveny hodnoty koncentrace cholinu a stopy difuzńıho tenzoru v b́ılé

hmotě, šedé hmotě a mozkomı́̌sńım moku u zdravých dobrovolńık̊u a bylo prove-

deno jejich porovnáńı s hodnotami uvedenými v literatuře.

5. Bylo provedeno testováńı existence korelace mezi koncentraćı cholinu a stopou

difuzńıho tenzoru v glioblastomech. Byla nalezena statisticky významná inverz-

ńı korelace mezi těmito dvěma veličinami.

6. Bylo potvrzeno, že existenci inverzńı korelace mezi koncentraćı cholinu a stopu

difuzńıho tenzoru lze využ́ıt pro zjǐstěńı okraj̊u tumoru u jednotlivých pacient̊u,

a lze tak automaticky identifikovat oblasti zdravé tkáně.

7. Tato metoda analýzy tumoru pomoćı korelace mezi koncentraćı cholinu a stopou

difuzńıho tenzoru je schopna přinést novou informaci o stavu zkoumané tkáně
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ve srovnáńı se samotným vyhodnocováńım spektroskopických nebo difuzńıch

obraz̊u.

8. Bylo provedeno několik simulaćı testuj́ıćıch vliv partial volume efektu na zjǐstě-

nou inverzńı korelaci. Tyto simulace potvrdily vliv Partial Volume efektu

na zkoumanou korelaci, ale dokázaly, že samotná inverzńı korelace je podmı́něna

pouze vlastnostmi tumoru.
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