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ABSTRAKT
V této diplomové práci je obsaºena re²er²e pokro£ilých metod difuzní magnetické rezo-
nance, které mohou být pouºity jako nástroje pro studium a diagnostiku neurologických
onemocn¥ní. Je zde také stru£ný p°ehled principu magnetické rezonance a difuzn¥ váºe-
ného zobrazování. Dále je zde uvedena re²er²e softwarových nástroj· pro zpracování dat
z t¥chto metod.
V praktické £ásti se práce zabývá analýzou difuzních dat a výpo£tem pokro£ilých difuz-
ních metod pro v¥decké studie vedené na pracovi²ti MAFIL CEITEC MU. Tato analýza
byla provedena pomocí �state-of-the-art� nástroj· dodaných pracovi²t¥m MAFIL CEI-
TEC MU. Mezi tyto nástroje pat°í nap°íklad knihovna nástroj· MRtrix3 nebo knihovna
nástroj· FSL.
Pro studii s názvem �MRI biomarkers of Parkinson's disease in glymphatic system�
byl proveden výpo£et DTI modelu a výpo£et DTI-ALPS indexu. ALPS index, který je
výsledkem této analýzy, by mohl být potenciálním biomarkerem Parkinsonovy choroby
a mohl by nést cenné informace o této nemoci.
Pro studii s názvem �Multimodální p°ístup k chirurgii epilepsie vedoucí k bezzáchvato-
vému výsledku� byl proveden výpo£et DTI a DKI model·. Výsledkem této studie by mohl
být klasi�kátor strojového u£ení, který s vyuºitím optimální kombinace diagnostických
metod bude schopen predikovat výsledek chirurgického zákroku u pacient· s farmakore-
zistivní epilepsií.
Pro studii Neurokognitivní základy sociální kognice a interpersonálního chování� bylo
provedeno p°edzpracování, výpo£et DTI, výpo£et DKI a výpo£et FOD pomocí CSD ve
t°ech tkáních (v bílé hmot¥, ²edé hmot¥ a v mozkomí²ním moku). Také byla vytvo°ena
popula£ní ²ablona FOD, která bude slouºit k dal²í analýze.
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ABSTRACT
This diploma thesis includes a review of advanced di�usion magnetic resonance imaging
methods, which can be used as tools for studying and diagnosing of neurological diseases.
It also contains a brief overview of the principles of magnetic resonance imaging and
di�usion-weighted imaging. Furthermore, it presents a review of software tools used for
processing data obtained through these methods.
In the practical part, the thesis deals with the analysis of di�usion data and the computa-
tion of advanced di�usion models for scienti�c studies conducted at the MAFIL CEITEC
MU facility. This analysis was carried out using state-of-the-art tools provided by the
MAFIL CEITEC MU facility. These tools include, for example, the MRtrix3 toolbox or
the FSL toolbox.
For the study entitled "MRI biomarkers of Parkinson's disease in the glymphatic system",
the DTI model and the DTI-ALPS index were computed. The ALPS index, which is the
result of this analysis, could serve as a potential biomarker of Parkinson's disease and
may carry valuable information about the condition.
For the study entitled "Multimodal approach to epilepsy surgery leading to seizure-free
outcome", DTI and DKI models were computed. The outcome of this study could be
a machine learning classi�er that, using an optimal combination of diagnostic methods,
will be able to predict the surgical outcome in patients with pharmacoresistant epilepsy.
For the study "Neurocognitive Foundations of Social Cognition and Interpersonal Be-
haviour", preprocessing, DTI computation, DKI computation and FOD computation
using CSD were performed. CSD was performed in three tissues (white matter, grey
matter, and cerebrospinal �uid). Also a population FOD template was created, which
will be used for further analysis.
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Úvod
Tato práce se zabývá problematikou pokro£ilých difuzních metod zobrazování mag-

netickou rezonancí p°i studiu a diagnostice neurologických onemocn¥ní. Neurolo-

gická onemocn¥ní jsou charakterizována zm¥nami v nervové tkáni. M·ºe docházet

k poru²e funkce neuron·, k mikrostrukturálním zm¥nám nebo aº k zániku celých

neuron·. To zap°í£iní £asto nevratnou zm¥nu struktury nervového systému. Mezi

tato onemocn¥ní pat°í nap°íklad Parkinsonova choroba, Alzheimerova choroba nebo

epilepsie.

Jednou z moºností studia mikrostruktury nervového systému je difuzní MRI

( � Magnetic resonance imaging�) a jeho odvozené pokro£ilé metody. Pomocí t¥chto

metod je moºné sledovat difuzi vodíkových jader v r·zných oblastech nervové tkán¥

a následn¥ z daných model· zobrazit strukturu nervových vláken a vy²²ích mozko-

vých struktur. Data z t¥chto difuzních metod mohou být následn¥ pouºita p°i dia-

gnostice nebo studiu neurologických onemocn¥ní.

Cílem této práce je £tená°e seznámit se základními principy magnetické rezo-

nance, s pokro£ilými metodami difuzní magnetické rezonance a se softwarovými

nástroji, které se ke zpracování dat, získaných pomocí t¥chto metod, pouºívají. Dále

je cílem práce pomocí dodaných nástroj· zpracovat data pro níºe uvedené v¥decké

studie.

Pro tuto práci byla vypracována analýza dat pro v¥decké studie vedené výzkum-

ným pracovi²t¥m MAFIL CEITEC Masarykovy univerzity v Brn¥. Studie �MRI

biomarkers of Parkinson's disease in glymphatic system� je za²ti´ovaná projektem

NPO (Národní plán obnovy), a dal²í je studie �Multimodální p°ístup k chirurgii

epilepsie vedoucí k bezzáchvatovému výsledku�.
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1 Difuzní MRI a jeho vyuºití v neurov¥dách
Výzkum neurologických onemocn¥ní je v posledních letech £asto probírané téma.

Existuje °ada neurologických onemocn¥ní, která jsou bohuºel nevylé£itelná. Mezi n¥

pat°í nap°íklad Parkinsonova choroba, Alzheimerova choroba, roztrou²ená skleróza

nebo Huntingtonova nemoc. P°estoºe je pr·b¥h t¥chto onemocn¥ní dob°e popsán,

p°í£ina jejich vzniku a zp·sob lé£by vyºadují dal²í výzkum.

Jedním z p°edpoklad· pro výzkum t¥chto onemocn¥ní je v£asné zachycení p°í-

tomnosti daného onemocn¥ní. Diagnostika je ov²em £asto závislá aº na pozorova-

ných symptomech, které se objevují aº v dob¥, kdy je nemoc rozvinutá. Diagnostika

neurodegenerativních onemocn¥ní v raném stádiu je zatím moºná p°eváºn¥ pomocí

invazivních nebo obtíºn¥ dostupných metod, coº významn¥ omezuje jejich vyuºití

v b¥ºné klinické praxi. Proto je pouºití zobrazovacích metod, konkrétn¥ MRI, vhod-

ným prost°edkem pro studium t¥chto onemocn¥ní. Jednou z t¥chto metod je difuzní

MRI, pomocí kterého jsme schopni rekonstruovat sloºitou strukturu nervové tkán¥.

[1]

Jedním z projev· neurologických onemocn¥ní jsou strukturální zm¥ny v nervové

tkáni. U neurodegenerativních onemocn¥ní to m·ºe být ztráta axon· nebo i zánik

celých neuron·. Výsledkem t¥chto ztrát jsou zm¥ny v konektivit¥ nervových vláken

a zm¥ny v mikrostruktu°e nervového systému.

DWI umoº¬uje podrobn¥ popsat hlavní svazky bílé hmoty a jejich organizaci.

V kombinaci s technikou traktogra�e je moºné rekonstruovat hlavní dráhy nervových

vláken a sledovat jejich pr·b¥h v celém mozku. Tento p°ístup vedl k vytvo°ení atlas·

bílé hmoty a detailnímu mapování spojení mezi r·znými oblastmi mozku.

Naru²ení struktury nervových vláken m·ºe být pozorováno prost°ednictvím zm¥n

difuze vody v isotropických a anisotropických oblastech této tkán¥. S vyuºitím metod

difuzní MRI, jako je nap°íklad DTI, DKI, CSD nebo NODDI, je moºné tyto zm¥ny

sledovat a následn¥ rekonstruovat strukturu t¥chto vláken. Pop°ípad¥ je moºné se-

strojit parametrické mapy, které mohou poskytnout dal²í informace o nervové tkáni.

R·zné difuzní metody se li²í náro£ností na akvizici a výpo£et, sloºitostí i p°es-

ností. Vyuºití t¥chto metod je zásadní ve výzkumu neurologických onemocn¥ní a struk-

tury mozku obecn¥. Jeho nespornou výhodou je minimální invazivita. Zobrazování

magnetickou rezonancí nemá tém¥° ºádné neºádoucí ú£inky a zárove¬ poskytuje

kvalitní data v dobrém rozli²ení.

Klinické vyuºití t¥chto metod je zatím omezené. V¥t²ina t¥chto metod vyºaduje

dlouhé akvizi£ní £asy, coº je problematické nap°íklad u pacient· s Parkinsonovou

chorobou. Pohyby pacienta vná²ejí do obrazu ²um a artefakty, které data znehodno-

cují. Dal²í nevýhodou jsou vysoké nároky na výpo£etní výkon. S dal²ím výzkumem

a zdokonalováním v²ak budou difuzní metody velmi p°ínosné i pro pouºití v klinické
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oblasti. [2] [3] [4] [5]

1.1 Stru£ný popis principu magnetické rezonance

Na rozdíl od jiných zobrazovacích metod vyuºívá magnetická rezonance kombinaci

magnetických polí a vysokofrekven£ních pulz· k tomu, aby uvedla atomy v lidském

t¥le do speci�ckého stavu, který je následn¥ moºné po£íta£ov¥ analyzovat a zobrazit.

Aby bylo moºné tento stav navodit, musí být spln¥ny ur£ité fyzikální podmínky.

K jejich pochopení je nejprve nutné de�novat n¥kolik základních pojm·.

1.1.1 Magnetické pole

Elektromagnetismus je jednou ze £ty° základních fyzikálních interakcí. Magnetické

a elektrické pole spolu úzce souvisejí, vzájemn¥ se ovliv¬ují a nelze je zcela odd¥lit.

Magnetismus se projevuje jako silové p·sobení na £ástice s elektrickým nábojem

nebo na t¥lesa z t¥chto £ástic sloºená.

Magnetické pole, které popisujeme pomocí vektorové fyzikální veli£iny zvané

magnetická indukce (ozna£ovaná symbolem
�!
B , jednotka Tesla [T]), vzniká vlivem

pohybujících se elektrických náboj· a vnit°ním magnetickým momentem elementár-

ních £ástic. Tento vnit°ní magnetický moment elementárních £ástic je spojen s jejich

základní kvantovou vlastností, spinem. [7]

1.1.2 Magnetický dipól

V elektromagnetismu ozna£ujeme jako magnetický dipól ideální p°ípad bu¤ uzav°ené

smy£ky elektrického proudu, nebo dvojice magnetických pól· (severního a jiºního),

p°i£emº velikost zdroje je zmen²ována k nule za sou£asného zachování konstantního

magnetického momentu.

Magnetický dipól je obdobou elektrického dipólu, nicmén¥ tato analogie není

zcela p°esná. Nap°íklad skute£ný magnetický monopól, který by odpovídal elektric-

kému náboji, dosud nebyl v p°írod¥ pozorován. Jeden z typ· magnetického dipó-

lového momentu navíc souvisí se spinovou vlastností elementárních £ástic, coº je

kvantový jev.

Jelikoº magnetické monopóly v p°írod¥ dosud nebyly pozorovány, pole vytvá°ené

statickým magnetickým zdrojem ve velké vzdálenosti vºdy p°ipomíná pole magnetic-

kého dipólu se stejným momentem. Magnetické pole se dá gra�cky zna£it silo£árami,

které vystupují ze severního pólu a sm¥°ují k jiºnímu pólu. Tyto silo£áry se nemohou

k°íºit.
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Um¥le vytvo°ené magnetické pole uvnit° MRI skeneru je tzv. homogenní (nebo

alespo¬ se tomu snaºíme co nejvíce p°iblíºit). V homogenním poli jsou k sob¥ silo£áry

rovnob¥ºné a mají od sebe stejnou vzdálenost. [8] [6]

1.1.3 Spin a moment hybnosti v kontextu MRI

V klasické fyzice je moment hybnosti vlastností, kterou má kaºdý rotující objekt.

Tato veli£ina vyjad°uje formu setrva£nosti a její velikost závisí na tvaru, rozm¥rech,

hmotnosti t¥lesa a rychlosti jeho rotace.

Na atomární a subatomární úrovni se vyskytuje p°íbuzná veli£ina známá jako

spin, nebo spinový moment hybnosti. Touto vlastností disponují nejen elektrony,

ale i protony, neutrony a celá atomová jádra. Tyto £ástice se £asto znázor¬ují jako

drobné rotující koule. P°estoºe toto zobrazení není fyzikáln¥ p°esné, lze jej pouºít

jako zjednodu²ující model, pokud se neinterpretuje doslovn¥.

Spin se v²ak v n¥kolika zásadních aspektech odli²uje od klasického momentu

hybnosti. Na rozdíl od makroskopických objekt· se £ástice ve skute£nosti neotá£ejí

kolem své osy. Spin je fundamentální kvantovou vlastností, která nevyplývá z ºád-

ného hlub²ího mechanismu. Zatímco klasický moment hybnosti interaguje p°edev²ím

s gravita£ním polem, spin interaguje s elektromagnetickým polem. D·leºitou vlast-

ností spinu je také to, ºe je kvantovaný, to znamená, ºe m·ºe nabývat pouze ur£itých

diskrétních hodnot.

K vysv¥tlení t¥chto jev· slouºí kvantová mechanika, která popisuje chování £ástic

na atomární úrovni. Spin m·ºe mít pouze celo£íselné nebo polo£íselné hodnoty, tedy

0, 1
2 , 1, 3

2 , 2, 5
2 , atd. ƒástice, které mají polo£íselný spin, se nazývají fermiony. Mezi

£ástice sloºené z fermion· pat°í nap°íklad proton a neutron.

Jádro atomu vodíku 1H, které je nej£ast¥ji vyuºíváno v nukleární magnetické

rezonanci (NMR) a MRI, má spin 1
2 , nebo´ je tvo°eno jediným protonem se stejným

spinem. Pro techniku nukleární magnetické rezonance je podstatné, ºe pouze jádra

s nenulovým spinem jsou schopna absorbovat a vyza°ovat elektromagnetické zá°ení,

a tím vstupovat do rezonance p°i vystavení vn¥j²ímu magnetickému poli. [9] [6]

1.1.4 Magnetický dipólový moment

Magnetický moment (ozna£ovaný� ) je vektorová veli£ina, která vyjad°uje tendenci

objektu reagovat s vn¥j²ím magnetickým polem. V rámci nukleární magnetické re-

zonance se tímto objektem obvykle rozumí molekula, atom, jádro nebo subatomární

£ástice. Pokud si p°edstavíme nap°íklad proton jako malý dipól, potom je jeho ten-

dence interagovat s magnetickým polem znázorn¥na magnetickým momentem na

obr. 1.1. [6]
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Obr. 1.1: Znázorn¥ní dipólového momentu [6]

1.1.5 Gyromagnetický pom¥r

Spin a magnetický moment jsou vzájemn¥ provázané veli£iny, které spole£n¥ p°ispí-

vají k celkovému momentu hybnosti £ástice. Jejich vztah je popsán pomocí konstanty

zvané gyromagnetický pom¥r:

� = 
 � I; (1.1)

kde � p°edstavuje magnetický moment,
 je gyromagnetický pom¥r aI ozna£uje

spin.1

Jednotkou gyromagnetického pom¥ru je[MHz T � 1]. V¥t²ina atomových jader má

kladný gyromagnetický pom¥r, coº znamená, ºe spin a magnetický moment sm¥°ují

stejným sm¥rem (viz obr. 1.2 vlevo). Naopak v p°ípadech, kdy jsou tyto vektory

orientovány opa£n¥, je gyromagnetický pom¥r záporný (viz obr. 1.2 vpravo). [6]

1Pro ú£ely zjednodu²ení jsou v tomto vztahu spin i magnetický moment znázorn¥ny jako vektory,
a£koliv z kvantov¥-mechanického hlediska se jedná o kvantové mechanické operátory.
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Obr. 1.2: Znázorn¥ní orientace spinu a magnetického momentu [6]

1.1.6 Vektor magnetizace

Jádra atom· vodíku, která mají nenulový spin, se v p°ítomnosti magnetického pole

pohybují speci�ckým zp·sobem, ozna£ovaným jakoprecesní pohyb. Tento pohyb je

analogický k chování gyroskopu v gravita£ním poli a je d·sledkem vnit°ního mo-

mentu hybnosti, který je ur£ován spinem £ástice. Statické magnetické pole p·sobí

na jádro torzní silou � kolmo na sm¥r pole i momentu hybnosti � a výsledkem není

p°ímé p°evrácení spinu, ale práv¥ precesní pohyb.

Frekvence tohoto precesního pohybu je úm¥rná velikosti vn¥j²ího magnetického

pole ~B0 a hodnot¥ gyromagnetického pom¥ru
 . Tato frekvence je známá jakoLar-

morova frekvencea lze ji vyjád°it vztahem:

! = 
B; (1.2)

kde ! je úhlová (Larmorova) frekvence [Hz],
 je gyromagnetický pom¥r aB je

velikost statického magnetického pole.

V praxi u MRI v²ak nepracujeme s jednotlivými jádry, ale s obrovským po£tem

jader vodíku. Není proto nutné uvaºovat kvantové mechanické operátory pro kaºdé

jádro zvlá²´. Místo toho se magnetické vlastnosti jednotlivých jader s£ítají a lze je

reprezentovat souhrnnou veli£inou, ozna£ovanou jako vektor magnetizace~M .

Tento vektor je výsledkem zpr·m¥rovaného sou£tu v²ech individuálních magne-

tických moment·. Po vloºení nemagnetického vzorku do silného vn¥j²ího magnetic-

kého pole se jednotlivé magnetické momenty postupn¥ zorientují p°eváºn¥ ve sm¥ru

tohoto pole. Malý po£et jader se m·ºe orientovat opa£n¥, ale jejich vliv je zanedba-

telný. V rovnováºném stavu (tedy kdyº neprobíhá skenování) vektor magnetizace~M

mí°í ve stejném sm¥ru jako vn¥j²í pole~B0.
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B¥hem skenování je ov²em vektor~M cílen¥ �sklopen�, coº umoº¬uje jeho pre-

cesní pohyb okolo sm¥ru vn¥j²ího pole~B0. Sm¥r vn¥j²ího pole~B0 je typicky ozna-

£ován jako osaz. P°i pouºití tohoto sou°adnicového systému je moºné vektoru~M

p°id¥lit podélnou sloºkuM z a transverzální sloºkuM xy .

Ke �sklopení� se vyuºívá vysokofrekven£ní pulz ve form¥ oscilujícího/rotují-

cího magnetického pole, které se ozna£uje~B1 a je kolmé k ~B0. Aby bylo dosaºeno

rezonance, musí být frekvence magnetického pole~B1 rovna (nebo alespo¬ velmi p°i-

blíºena) rezonan£ní Larmorov¥ frekvenci precesního pohybu jader vodíku. Pokud by

byla frekvence jiná, neº je frekvence precesního pohybu jader vodíku, byly by vektor
~M a magnetické pole~B1 st°ídav¥ ve fázi a mimo fázi a vým¥na energie by nebyla

moºná. [6]

1.1.7 T1 a T2 relaxace

Po ukon£ení vysokofrekven£ního pulzu má vektor magnetizace tendenci navracet

se zp¥t do p·vodního rovnováºného stavu. Felix Bloch popsal tento návrat pomocí

dvou £asových konstant, které ozna£il jakoT1 a T2. Tyto konstanty vysv¥tlují proces

znovunastolení tepelné rovnováhy jaderné magnetizace po vzniku NMR signálu.

Konstanta T1 popisuje op¥tovný r·st podélné sloºky magnetizaceM z, zatímco

T2 charakterizuje útlum transverzálních sloºekM x a M y. Bloch p°edpokládal, ºe re-

laxaceT1 i T2 probíhá podle kinetiky prvního °ádu a ºe proces lze vystihnout jednou

£asovou konstantou bez pot°eby sloºit¥j²ích model·. I kdyº ve své práci

neur£il konkrétní fyzikální mechanismy, správn¥ p°edpokládal, ºeT1 souvisí s tepel-

nými pohyby a T2 s interakcemi mezi jádry.

Upravené pohybové rovnice pro magnetizaci~M po aplikaci 90° pulzu jsou násle-

dující:

M x (t) = M 0e� t=T2 sin(!t ); (1.3)

M y(t) = M 0e� t=T2 cos(!t ); (1.4)

M z(t) = M 0

�
1 � e� t=T1

�
; (1.5)

kde M 0 je rovnováºná magnetizace,! Larmorova frekvence at je £as. Tyto rov-

nice p°edpovídají spirálovitý precesní pohyb vektoru~M kolem pole ~B0 s postupným

útlumem transverzální magnetizace a obnovou podélné sloºky. Vzhledem k tomu,

ºe transverzální komponenty zanikají d°íve, neº se pln¥ obnoví sloºkaM z, je £asT2

vºdy krat²í neº T1. [6]

T1 relaxace P°i návratu z excitovaného stavu roste sloºkaM z z nulové hodnoty

zp¥t k maximální hodnot¥, jak je znázorn¥no na obr. 1.3. Tento proces se ozna£uje
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jako T1 relaxace. Doba, za kterou dosáhneM z p°ibliºn¥ 63 % své maximální hodnoty

(1 � 1=e), se nazývá £asT1. [6]

Obr. 1.3: T1 relaxace [6]

T2 relaxace T2 relaxace popisuje útlum transverzální sloºky magnetizaceM xy ,

která vzniká jako výsledek sklopení vektoru~M do transverzální roviny. Po tomto

sklopení za£nou jednotlivé spinové komponenty precesovat s Larmorovou frekvencí

a jejich sou£et, vektorM xy , generuje indukované nap¥tí v detek£ních cívkách, coº

tvo°í základ m¥°eného MR signálu.

ƒas T2 je doba, za kterou se velikostM xy sníºí na p°ibliºn¥ 37 % p·vodní hod-

noty (1=e), jak znázor¬uje zelená k°ivka na obr. 1.4. T2 relaxace je ozna£ována

jako �p°irozená� relaxace, protoºe vychází z fyzikálních interakcí mezi £ásticemi na

mikroskopické úrovni.

Je v²ak t°eba zmínit, ºe na rozfázování transverzálních sloºek má vliv i nehomo-

genita magnetického poleB0, coº vede k rychlej²ímu útlumu signálu. Tento jev se

popisuje pomocí efektivního relaxa£ního £asuT �
2 , který je vºdy krat²í neº skute£ný

£asT2. [6]
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Obr. 1.4: T2 relaxace [6]

1.1.8 Spin echo

Vektor ~M je p°i aplikaci vysokofrekven£ního pulzu (nap°. 90°) sklopen do transver-

zální roviny. Vykonává precesní pohyb a zárove¬ se sfázují spinové sloºky. V tomto

okamºiku je moºné nam¥°it nejsiln¥j²í signál. Velmi rychle se ov²em signál za£ne

vytrácet vlivem rozfázování spinových sloºek (T �
2 ).

Signál je moºné £áste£n¥ obnovit aplikací dal²ího vysokofrekven£ního pulzu (180°),

který zp·sobí do£asné sfázování spinových sloºek. Tento jev je známý jako spin echo.

Spin echo ov²em neobnoví signál do p·vodního maxima, protoºe nep·sobí nap°iroze-

nou T2 a T1 relaxaci, ale pouze na T2* (tedy rozfázování zp·sobené nehomogenitou

pole). [6]

1.1.9 Gradientní echo

K dosaºení gradientního echa se vyuºívá tzv. gradientní pole. Gradientní pole je

prostorov¥ závislé zkreslení hlavního magnetického pole. Toto pole je vytvo°eno tak,

aby byly nehomogenity kontrolované a p°edvídatelné. Tyto nehomogenity zp·sobí,

ºe se rezonan£ní frekvence jader vodíku bude li²it v závislosti na pozici. Hlavním

ú£elem gradientního pole je tedy umoºnit prostorové kódování signálu. Jeho dal²í

vyuºití je práv¥ p°i gradientním echu.

Gradientní echo má podobný ú£inek jako spin echo, ale jeho princip se li²í. Na

obr. 1.5 je schéma principu gradientního echa. Nejprve je aplikován tzv.dephasing

gradient, který zp·sobí urychlené rozfázování spinových sloºek. Poté je aplikován

opa£ný (rephasing) gradient, který má opa£nou polaritu, ale stejnou intenzitu. To
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zp·sobí zp¥tné sfázování spinových sloºek, ov²em procesy T2 a T2* ovlivn¥ny nejsou.

[6]

Obr. 1.5: Gradientní echo [6]

1.1.10 Frekven£ní a fázové kódování

Aby bylo moºné získat MRI obraz, je t°eba znát informaci o tom, z jakého místa

signál vychází. K zakódování pozice ur£itých jader se vyuºívá systému gradient·,

které prost°ednictvím r·zných frekvencí a fázových posun· odli²í jádra vodíku na

ur£itých pozicích.

Frekven£ní kódování Na obr. 1.6 (a) je znázorn¥né frekven£ní kódování. P°i apli-

kaci frekven£ního kódovacího gradientuGf budou mít jádra r·znou rezonan£ní frek-

venci. V místech A, B a C budou mít jádra niº²í rezonan£ní frekvenci, neº jádra

na pozicích D, E, F. Protoºe má voxel kone£nou ²í°ku, obsahuje °ez úzký rozsah

frekvencí místo jedné konkrétní. Tímto zp·sobem ov²em stále nelze od sebe odli²it

voxely A, B a C (resp. D, E, F). Je zapot°ebí znát dal²í informaci, která umoºní

rozli²it voxely v daném frekven£ním rozsahu. [6]
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(a) Frekven£ní kódování [6] (b) Fázové a frekven£ní kódování [6]

Obr. 1.6: Princip frekven£ního a fázového kódování

Fázové kódování Aby bylo moºné odli²it voxely v rámci jednoho frekven£ního

rozsahu, vyuºívá se tzv. fázový kódovací gradient. Na obr. 1.6 (b) je znázorn¥ní fá-

zového a frekven£ního kódování. Aplikací fázového kódovacího gradientu se do£asn¥

zm¥ní rezonan£ní frekvence jader a po skon£ení gradientu se jádra vrátí na p·vodní

rezonan£ní frekvenci. To zp·sobí fázový posun, pomocí kterého je moºné rozli²it

jádra v rámci jednoho frekven£ního rozsahu. [6]

1.1.11 k-prostor

Ve²keré informace o pixelech ve výsledném MR obraze jsou nejprve zaznamenány

takzvaném k-prostoru. Ten lze chápat jako m°íºku obsahující surová data, kde kaºdý

její prvek reprezentuje prostorové frekvence a fázové informace (viz obr. 1.7 vlevo)

vztahující se ke v²em bod·m obrazu. k-prostor je tedy pole dat, která jsou pozd¥ji

pomocí Fourierovy transformace (FT) p°evedena do podoby obrazové matice (viz

obr. 1.7 vpravo).

Je d·leºité zd·raznit, ºe jednotlivé body v k-prostoru nekorespondují p°ímo s jed-

notlivými pixely výsledného obrazu. Místo toho kaºdý bod(kx ; ky) obsahuje infor-

maci o prostorové frekvenci a fázi, která se vztahuje ke kaºdému pixelu v obraze.

A naopak � kaºdý pixel v obraze je ovlivn¥n informacemi ze v²ech bod· k-prostoru.
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Obr. 1.7: P°evod mezi obrazem a k-prostorem pomocí FT [6]

Data nacházející se blízko st°edu k-prostoru odpovídají nízkým prostorovým frek-

vencím. Ty obsahují základní obrazové informace, nap°íklad o celkových tvarech

a kontrastu. Naopak data na okrajích k-prostoru reprezentují vysoké prostorové

frekvence, které se v obraze projevují jako detaily, jemné struktury a hrany. [6]
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1.2 Úvod do difuzn¥ váºeného zobrazování

Difuzn¥ váºené zobrazování (DWI, Di�usion Weighted Imaging) p°edstavuje jednu

ze základních modalit magnetické rezonance, která poskytuje informace o mikrosko-

pickém pohybu molekul vody v biologických tkáních. Tato metoda vyuºívá speciáln¥

navrºené pulzní sekvence a softwarové zpracování k vytvo°ení kontrastu zaloºeného

na mí°e difuze, tedy termálního pohybu molekul vody. DWI tak umoº¬uje nep°ímo

zkoumat mikrostrukturu tkání jak v normálním, tak patologickém stavu.

Díky tomu, ºe n¥které patologické procesy, jako jsou nádory nebo ischemie, m¥ní

difuzní vlastnosti tkání, je DWI vhodnou technikou k jejich detekci. V oblastech, kde

je pohyb molekul omezen, dochází k výrazn¥j²ím signálovým zm¥nám, coº umoº¬uje

jejich zobrazení s vysokým kontrastem. Dal²ím významným vyuºitím této techniky

je mapování drah bílé hmoty mozku, které se provádí pomocí metod známých jako

traktogra�e. Ta rekonstruuje trajektorii axonálních vláken na základ¥ orientace di-

fuze vody v jednotlivých voxelech mozku. [6]

1.2.1 Difuze

Difuze je fyzikální proces, p°i kterém dochází k náhodnému pohybu molekul v d·-

sledku jejich vnit°ní (tepeln¥ podmín¥né) energie. Tento proces je také známý jako

Brown·v pohyb. Tento jev je d·leºitý nejen z pohledu fyziky, ale i biologie, nebo´

p°ímo ovliv¬uje transport látek v bu¬kách a tkáních.

Míru difuze lze kvanti�kovat pomocí difuzního koe�cientu D, který je dán Stokes-

Einsteinovou rovnicí. Tato rovnice vyjad°uje, ºe difuzní koe�cient je p°ímo úm¥rný

absolutní teplot¥ T a Boltzmannov¥ konstant¥k, a nep°ímo úm¥rný viskozit¥ pro-

st°edí � a polom¥ru £ásticr :

D =
kT

6��r
(1.6)

Pro samotnou vodu p°i t¥lesné teplot¥ £iní hodnotaD p°ibliºn¥ 3;0� 10� 3 mm2=s,

zatímco v biologických tkáních je kv·li omezením difuze typicky niº²í � pohybuje se

kolem 1;0 � 10� 3 mm2=s.

B¥hem £asového intervalu typického pro difuzn¥ váºené zobrazení (nap°. 50 ms)

z·stanou p°ibliºn¥ dv¥ t°etiny molekul vody v tkáni v okruhu men²ím neº 10µm

od svého výchozího bodu.

Voda v tkáních je rozd¥lena mezi intracelulární a extracelulární prostor p°ibliºn¥

v pom¥ru 3:1. Tento pom¥r v²ak závisí na typu tkán¥. Rovnováha mezi t¥mito dv¥ma

kompartmenty je udrºována £inností iontových pump, p°edev²ím sodíko-draselné
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pumpy. V p°ípad¥ selhání bun¥£ného metabolismu (nap°íklad p°i ischemii nebo to-

xickém po²kození) m·ºe dojít k otoku nebo prasknutí bun¥k, coº vede ke zm¥nám

v objemu vody i v difuzních vlastnostech tkán¥.

Na obr. 1.7 je znázorn¥na difuze molekul vody v intracelulárním a extracelulár-

ním prost°edí. V intracelulárním prostoru je difuze výrazn¥ji omezena kv·li p°ítom-

nosti organel, makromolekul a bun¥£ných membrán, coº zvy²uje viskozitu a sniºuje

volnost pohybu molekul vody. Naproti tomu v extracelulárním prostoru je difuze

relativn¥ voln¥j²í, i kdyº stále omezená, nap°íklad strukturou prost°edí. Molekuly

vody2 mohou mezi ob¥ma prostory p°echázet pasivn¥ (póry membrán), nebo aktivn¥

(nap°. pomocí akvaporinových kanál·).

Obr. 1.8: Znázorn¥ní difuze molekul vody v tkáni [6]

Vzhledem ke strukturní organizaci n¥kterých tkání � nap°íklad nervových nebo

svalových vláken � dochází k takzvanéanizotropní difuzi. Znamená to, ºe voda má

tendenci difundovat p°ednostn¥ v ur£itých sm¥rech, coº odráºí orientaci a organizaci

2Jako �voda� je v kontextu MRI b¥ºn¥ ozna£ovaná t¥lní tekutina, a´ uº je to krevní plazma,
nebo nap°íklad mozkomí²ní mok.
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mikroskopických struktur. Naproti tomu p°i izotropní difuzi voda difunduje ve v²ech

sm¥rech p°ibliºn¥ stejn¥.

R·zná onemocn¥ní mohou zp·sobit jak zvý²ení, tak sníºení difuze. V chronicky

po²kozených nebo zanikajících tkáních se typicky difuze zvy²uje, coº souvisí s naru-

²ením bun¥£né struktury a zv¥t²ením extracelulárního prostoru. Tyto oblasti £asto

vykazují i zm¥ny v jiných MR parametrech, nap°. zvý²ení hodnot T1 a T2 £as·.

Tento stav se vyskytuje u pacient· £ast¥ji, neº omezení difuze.

Naopak akutní patologie, jako je ischemie, n¥které infekce, toxicko-metabolická

po²kození nebo vysoce bun¥£né nádory, se projevují výrazným omezením difuze. To

zp·sobuje silné zvýrazn¥ní signálu na difuzn¥ váºených snímcích a postiºená místa

se pak jeví jako velmi jasná. [6]

1.2.2 Sekvence pro difuzn¥ váºené zobrazování

Základní princip v¥t²iny moderních difuzn¥ váºených (DWI) sekvencí vychází z tech-

niky pulse gradient spin-echo (PGSE), kterou v 60. letech 20. století vyvinuli Edward

Stejskal a John Tanner. Tato metoda vyuºívá dvojici silných, £asov¥ symetrických

difuzn¥ senzitivních gradient· (ozna£ovaných jakodi�usion gradients, DG), které

jsou aplikovány p°ed a po 180° refokusujícím vysokofrekven£ním pulzu ve spin-echo

sekvenci.

Obr. 1.9: Schéma Stejskal-Tanner PGSE sekvence [6]

Na obr. 1.8 je schéma PSGE sekvence. Ozna£ení RF (radiofrequency pulse) p°ed-

stavuje vysokofrekven£ní pulzy, které zp·sobují sklopení a sfázování magnetických

moment· £ástic s nenulovým spinem. Gdi� p°edstavuje difuzní gradienty. Tyto gra-

dienty zaji²´ují, ºe m·ºeme nep°ímo sledovat difuzi vody ve tkáni. U jader, která se

b¥hem aplikace gradient· nepohybují (nap°. stacionární voda), se rozdíl fáze po dru-

hém gradientu vyru²í, a signál se tak obnoví. Naproti tomu jádra, která b¥hem této

doby difundují, m¥ní svou pozici v magnetickém poli. Jejich rozdíl fáze se nevyru²í
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kv·li zm¥n¥né poloze a tedy jiné intenzit¥ gradientu. Dochází k rozfázování signálu,

coº vede ke sníºení jeho intenzity. Práv¥ tato rozdílná odezva umoº¬uje detekovat

míru difuze v r·zných £ástech tkán¥. Difuze je tedy pozorována jako pokles intenzity

signálu.

Bezprost°edn¥ po druhém difuzním gradientu následuje samotný akvizi£ní mo-

dul. Nej£ast¥ji se pouºívá echo-planární zobrazení (EPI), které umoº¬uje velmi rych-

lou akvizici dat díky opakovanému spínání fázových a frekven£ních gradient·, které

generují gradientní echa. Rychlá akvizice je zásadní, protoºe minimalizuje artefakty

zp·sobené makroskopickým pohybem, nap°. cévními pulzacemi. I p°esto akvizi£ní

mód EPI vede k tvorb¥ artefakt·, typických pro DWI. Alternativn¥ je moºné pouºít

i jiné sekvence, jako nap°íkladfast spin-echo, ale v praxi tyto metody nejsou tak

roz²í°ené.

Moderní varianty PGSE sekvencí obsahují n¥kolik úprav zaji²´ujících lep²í kva-

litu obrazu a odstran¥ní ru²ivých jev·. Nap°íklad pro potla£ení�chemického posunu�

signálu tukové tkán¥ se pouºívá selektivní saturace tuku pomocí speciálního vyso-

kofrekven£ního pulzu. N¥kdy se také vyuºívá selektivní 90° pulz k excitaci pouze

vodních proton·.

Pro potla£ení artefakt· zp·sobených ví°ivými proudy nebo susceptibilitou, které

mohou zp·sobovat geometrické deformace obrazu, se pouºívají dv¥ strategie: bu¤

tzv. dvojit¥ refokusovaná PGSE sekvence, kde se p°ed obrazovou akvizicí p°idá dal²í

180° pulz, nebo aplikace bipolárních místo unipolárních difuzních gradient·.

Typický postup získání difuzn¥ váºených obraz· probíhá v n¥kolika fázích:

1. Získání b0 obrazu � Sekvence se nejprve spustí bez aplikace difuzních gra-

dient· (resp. s velmi malou intenzitou). Výsledkem je tzv. b0 obraz, který

je T2-váºený a slouºí jako referen£ní snímek pro následné výpo£ty. V n¥kte-

rých p°ípadech, nap°. p°i zobrazování b°icha, se pouºívá tzv. b50 obraz, který

£áste£n¥ potla£uje signál z cév.

2. Akvizice DWI obraz· � Následn¥ se sekvence opakuje s aktivními difuzními

gradienty v r·zných sm¥rech a s r·znou intenzitou. Výsledkem jsou zdrojové

DWI obrazy, které zachycují difuzi podél konkrétních sm¥r·.

3. Konstrukce Trace DWI obrazu � Kombinací více sm¥rov¥ senzitivních

obraz· vzniká tzv. trace DWI obraz, který se b¥ºn¥ vyuºívá p°i klinické inter-

pretaci.

4. Výpo£et mapy zdánlivého difuzního koe�cientu (ADC) � Na základ¥

b0 a DWI obraz· se po£ítá mapaapparent di�usion coe�cient , která umoº-

¬uje kvanti�kaci difuze v jednotlivých oblastech a pomáhá odli²it abnormality

v trace obrazech. [6]

Dále lze z výsledných dat pomocí pokro£ilých postprocessingových technik vy-

tvo°it roz²í°ené difuzní mapy (nap°. traktogra�e) nebo pokro£ilé difuzní modely.
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1.2.3 Význam b-hodnoty v DWI

Parametr b-hodnota (ozna£ovaný jako difuzní váhovací faktor) vyjad°uje míru sen-

zitivity zobrazovací sekvence v·£i difuzi a závisí na intenzit¥ a na£asování pouºitých

gradient·. Vy²²í b-hodnota znamená siln¥j²í difuzní efekt.

Matematicky se pokles MR signálu v d·sledku difuze popisuje jako:

S = S0 � e� bD (1.7)

kde S0 je výchozí signál bez difuzního váºení,D je difuzní koe�cient a b je

b-hodnota.

V b¥ºných sekvencích bez dodate£ných difuzních gradient· je vliv difuze na signál

zanedbatelný (obvykle pod 5 %). Pokud jsou ale gradienty aktivní, efekt se zesiluje

a difuze se stává hlavním mechanismem kontrastu.

Difuzní koe�cient D má jednotku [mm2=s] a b-hodnota jednotku [s=mm2]. Ty-

pické hodnoty b se u moderních MR p°ístroj· volí mezi 0 a 5000 s/mm².

Obr. 1.10: Schéma Stejskal-Tanner PGSE sekvence s vyzna£enými parametry [6]

Pojem b-hodnota pochází z p·vodní práce Stejskala a Tannera z roku 1965, kde

popsali svou techniku pulzních gradient·. Na obr. 1.9 je schéma Stejskal-Tanner

PSGE sekvence s vyzna£enými parametry, ze kterých vychází vztah pro výpo£et

b-hodnoty:

b= 
 2G2� 2

 

� �
�
3

!

(1.8)

kde 
 je gyromagnetický pom¥r,G je amplituda gradientu, � jeho trvání a � £a-

sový interval mezi dv¥ma pulzy.

Z této rovnice vyplývá, ºe zvý²ení amplitudy (G), prodlouºení trvání gradientu

(� ) nebo prodlouºení intervalu mezi pulzy (� ) vede ke zvý²ení b-hodnoty.
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Optimální volba b-hodnoty závisí na mnoha faktorech, v£etn¥ síly magnetického

pole, po£tu pr·m¥rovaných signál·, anatomické oblasti a o£ekávané patologie.

Nap°íklad p°i zobrazování mozku se b¥ºn¥ pouºívají b-hodnoty 0, 1000 a 3000 s/mm²,

p°i£emº vy²²í hodnoty poskytují siln¥j²í difuzní kontrast, ale zárove¬ zvy²ují ²um

a náchylnost k artefakt·m (nap°. mechanické vibrace). Na obr. 1.10 je p°íklad snímk·

mozku s b-hodnotami 0, 1000 a 3000. [6]

Obr. 1.11: Snímky mozku s b-hodnotami (zleva) 0, 1000 a 3000 s/mm²
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2 Pokro£ilé metody difuzního zobrazování

2.1 Di�usion tensor imaging

Di�usion tensor imaging (DTI) je technika DWI, která se vyuºívá k mapování

a kvanti�kaci difuzního pohybu molekul vody v tkáních, p°edev²ím v mozku. V ner-

vové tkáni, zejména v bílé hmot¥, je difuzní pohyb anisotropní, coº znamená, ºe voda

bude s v¥t²í pravd¥podobností difundovat podél nervových vláken a mén¥ v kolmých

sm¥rech. DTI pomáhá popsat tento pohyb matematickým modelem zvaným difuzní

tenzor, který charakterizuje difuzi ve t°ech dimenzích. Difuzní tenzor je matice,

jejímiº prvky jsou difuzní koe�cienty v odpovídajících sm¥rech. Kaºdý voxel DTI

obrazu tedy obsahuje tento difuzní tenzor.

Gra�cky lze tento model popsat pomocí elipsoidu (obr. 2.1), který reprezentuje

objem, v n¥mº difuze probíhá. Na osách tohoto elipsoidu se nachází vlastní vek-

tory ( � 1; � 2; � 3), které popisují difuzivitu v r·zných sm¥rech. Velikost t¥chto vektor·

udávají vlastní £ísla� 1; � 2; � 3. Na nejdel²í ose elipsoidu se nachází hlavní difuzní

vektor � 1. Ten p°edstavuje sm¥r maximální difuzivity. Dva vedlej²í vektory� 2 a � 3

popisují difuzivitu ve sm¥rech kolmých na hlavní osu a na sebe navzájem. Z t¥chto

parametr· je pak moºné vytvo°it parametrické mapy a ty pouºít pro dal²í analýzu.

Obr. 2.1: Reprezentace difuze jako elipsoidu [6]

30



Nejd·leºit¥j²ím parametrem je frak£ní anisotropie (fractional anisotropy � FA),

která kvanti�kuje míru anisotropie difuze. Lze ji vypo£ítat podle následujícího vzorce:

FA =

vu
u
t (� 1 � � 2)2 + ( � 2 � � 3)2 + ( � 3 � � 1)2

2 � (� 2
1 + � 2

2 + � 2
3)

(2.1)

Dal²ími m¥°itelnými parametry DTI jsou pr·m¥rná difuzivita (mean di�usivity �

MD), axiální difuzivita (axial di�usivity � AD) a radiální difuzivita (radial di�usivity

� RD).

Pr·m¥rná difuzivita

Tento parametr udává pr·m¥rnou difuzivitu ve v²ech sm¥rech. Vzorec pro výpo£et

je následující:

MD =
� 1 + � 2 + � 3

3
(2.2)

Axiální difuzivita

Axiální difuzivita vyjad°uje difuzivitu podél hlavní osy vláken.

AD = � 1 (2.3)

Radiální difuzivita

Radiální difuzivita popisuje difuzivitu kolmou na hlavní osu� 1. Je vyjád°ena jako

pr·m¥r dvou vedlej²ích os:

RD =
� 2 + � 3

2
(2.4)

Tyto skalární parametry poskytují informace o organizaci a integrit¥ tkání, zejména

v bílé hmot¥ mozkové. [6] [11] [13]

DTI se pouºívá k mapování mozkových drah pomocí traktogra�e, která rekon-

struuje anatomické trajektorie nervových vláken. Umoº¬uje studium traumatických

poran¥ní mozku, mozkové mrtvice nebo neurodegenerativních onemocn¥ní, jako je

roztrou²ená skleróza. Traktogra�e je také uºite£ná pro výzkum vývoje a plasticity

mozku, kdy sleduje zm¥ny struktury bílé hmoty b¥hem r·stu nebo po²kození. Dále

m·ºe být vyuºita v chirurgické navigaci, kde pomáhá minimalizovat riziko po²kození

d·leºitých nervových drah.

Tato difuzní metoda je základní a také nejjednodu²²í a má tedy své nedostatky,

nap°íklad nedokáºe p°esn¥ modelovat oblasti, kde se vlákna k°íºí nebo v¥tví. Je

také omezená nízkým prostorovým rozli²ením. K p°ekonání t¥chto problém· byly

navrºeny pokro£ilej²í rekonstruk£ní metody, které jsou popsány níºe. [10] [12]
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DTI-ALPS index

Glymfatický systém je systém ur£ený k odvád¥ní rozpustných odpadních látek v mozku

a zahrnuje také pohyb mozkomí²ního moku okolo perivaskulárního prostoru. Tento

systém podporuje eliminaci rozpustných protein· a metabolit· a také usnad¬uje dis-

tribuci glukózy, lipid·, aminokyselin a neuromodulátor·. V tomto systému dochází

k vým¥n¥ mozkomí²ního moku a intersticiální tekutiny prost°ednictvím toku mozko-

mí²ního moku podél °ídké �brózní matrix perivaskulárních prostor·. Tok mozkomí²-

ního moku ze subarachnoidálního prostoru do hlubokého periarteriálního prostoru je

pohán¥n pulzujícím pohybem tepen, pomalým pohybem cév, respira£ním pohybem

a tlakem mozkomí²ního moku. Po vým¥n¥ odtéká intersticiální tekutina z mozku

sm¥rem k cervikálnímu lymfatickému systému.

Tento proces byl nejprve studován a popsán u zví°at, protoºe pouºitá metoda za-

hrnovala podávání indikátor·, mimo jiné také kontrastní médium na bázi gadolinia.

Proto nebyla stanovena metoda k hodnocení glymfatického systému u lidí.

DTI-ALPS index by mohl být neinvazivní metodou, která bude vhodná k hodno-

cení glymfatického systému. Pro hodnocení glymfatického systému vyuºívá pohybu

vody v perivaskulárním prostoru, který je m¥°en pomocí DTI modelu. Na úrovni t¥la

postranních mozkových komor probíhají d°e¬ové ºíly kolmo ke st¥n¥ komory a peri-

vaskulární prostory probíhají ve stejném sm¥ru jako tyto ºíly, tedy ve sm¥ru zprava

doleva (osa x). V této rovin¥ probíhají projek£ní vlákna ve sm¥ru hlava-nohy, p°e-

váºn¥ v blízkosti postranní komory. Svazkysuperior longitudinal fasciculus(SLF),

které p°edstavují asocia£ní vlákna, probíhají ve sm¥ru p°edozadním a nacházejí se

vn¥ projek£ních vláken. Subkortikální vlákna probíhají p°eváºn¥ ve sm¥ru zprava

doleva v podkorových oblastech.

V tomto prostoru, lateráln¥ od postranní mozkové komory, byly identi�kovány

t°i oblasti: projek£ní, asocia£ní a subkortikální oblast, které je moºno vid¥t na obr.

2.2 vlevo. Na obr. 2.2 vpravo je moºné vid¥t orientaci vláken vzhledem k perivasku-

lárnímu prostoru. Perivaskulární prostory probíhají kolmo k projek£ním vlákn·m

i k SLF. Toto uspo°ádání perivaskulárních prostor a hlavních nervových vláken

v dané oblasti umoº¬uje tém¥° nezávislou analýzu difuzivity ve sm¥ru perivasku-

lárních prostor, protoºe hlavní dráhy neprobíhají rovnob¥ºn¥ s tímto sm¥rem. [52]

Pokud nastane histologická zm¥na ve sm¥ru zprava doleva (v ose x), projeví se

na projek£ních i asocia£ních vláknech. Jestliºe je tedy taková zm¥na patrná u obou

typ· vláken sou£asn¥, lze s ur£itou mírou jistoty usuzovat, ºe alespo¬ £áste£n¥ souvisí

s patologií perivaskulárních prostor, a tedy s postiºením glymfatického systému.

Jedním z indikátor· Parkinsonovy choroby by pak mohla být sníºená funkce

glymfatického systému v oblasti perivaskulárního prostoru lateráln¥ odcorpus cal-

losum. K ur£ení aktivity glymfatického systému v dané oblasti byl vypo£ítán ALPS
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Obr. 2.2: Perivaskulární prostor (vlevo), Schéma orientace vláken vzhledem k peri-

vaskulárnímu prostoru (vpravo) [52]

index jako pom¥r hodnot difuzivity podle následujícího vzorce:

ALPS =
D x; proj + D x; assoc

2
D y; proj + D z; assoc

2

[52]

kde Dx je hodnota difuzivity ve sm¥rux (ve sm¥ru axiálním), Dy je hodnota

ve sm¥ruy (kolmém na sm¥rx) a Dz je hodnota difuzivity ve sm¥ruz (kolmém na

oba dva p°edchozí sm¥ry). Hodnoty difuzivity pocházejí z konkrétních oblastí, proto

jsou navíc ozna£eny indexem oblasti.

2.2 High Angular Resolution Di�usion Imaging

High Angular Resolution Di�usion Imaging (HARDI) je pokro£ilá metoda difuzní

MRI, která roz²i°uje moºnosti metody DTI. Zatímco DTI p°edpokládá, ºe difuze

vody v tkáních m·ºe být popsána jediným hlavním sm¥rem (hlavní osou tenzoru),

HARDI umoº¬uje zkoumat sloºit¥j²í distribuci sm¥r· difuze v jednotlivých voxelech.

Tím je schopna lépe charakterizovat oblasti mozku, kde se nervová vlákna k°íºí,

sbíhají nebo v¥tví.

HARDI funguje na principu akvizice difuzních dat s vysokým úhlovým rozli²e-

ním, coº znamená, ºe signály difuze se m¥°í ve velkém po£tu r·zných sm¥r·, obvykle

ve tvaru sféry. V¥t²inou je tento po£et v °ádu vy²²ích desítek aº stovek. HARDI je

v principu tedy tém¥° totoºná s DTI, ale li²í se v akvizi£ním procesu. Tato data

jsou poté zpracována za ú£elem odvození funkce zvané orienta£ní distribu£ní funkce

(ODF). ODF popisuje pravd¥podobnost distribuce sm¥r· difuze molekul vody ve

tkáni, coº umoº¬uje identi�kovat více hlavních sm¥r· difuze v rámci jednoho vo-

xelu. Díky tomu m·ºe HARDI rozli²ovat sloºitou vláknovou architekturu, nap°íklad
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v oblastech, kde se k°íºí více nervových drah. Na obr. 2.3 je zobrazen model tká¬o-

vých vláken a k n¥mu odpovídající ODF, kde je vid¥t, ºe nejv¥t²í pravd¥podobnost

difuze molekul vody je ve sm¥rech podél tká¬ových vláken. Tento model je ov²em

pouze aproximací, neposkytuje nap°íklad informace o tom, jestli je difuze volná nebo

omezená, coº ho £iní nevhodným pro klinické pouºití. [17]

Obr. 2.3: Gra�cké zobrazení orienta£ní distribu£ní funkce [19]

Jedním z hlavních p°ínos· HARDI je schopnost zlep²it p°esnost mapování mozko-

vých drah pomocí traktogra�e. To má zásadní význam v neurov¥dách, výzkumu

a aplikacích, jako je chirurgické plánování, nap°íklad p°i operacích nádor· v blízkosti

d·leºitých nervových drah. HARDI se rovn¥º pouºívá p°i studiu neurologických po-

ruch, jako jsou roztrou²ená skleróza, mrtvice nebo neurodegenerativní onemocn¥ní,

kde m·ºe poskytnout detailn¥j²í pohled na strukturální zm¥ny v mozku.

Tato metoda vyºaduje del²í dobu skenování a vy²²í intenzitu difuzních gradi-

ent·, coº zvy²uje technické nároky na p°ístrojové vybavení a také nároky na paci-

enta. Rovn¥º generuje velké mnoºství dat, jejichº analýza je náro£ná na výpo£etní

výkon. Navíc, protoºe ODF není p°ímým fyzikálním modelem, ale spí²e aproximací

distribuce sm¥r·, je d·leºité dbát na správnou interpretaci výsledk·. [18]

2.3 Di�usion Kurtosis Imaging

Di�usion Kurtosis Imaging (DKI) je roz²í°ení metody DTI. DTI metoda po£ítá

s Gaussovským rozloºením difuze ve tkáni, tedy se symetrickou a homogenní difuzí.

To ov²em ne úpln¥ p°esn¥ odpovídá realit¥. DKI je metoda, která bere v úvahu

nelineární vlastnosti difuzního pohybu molekul vody v biologických tkáních. Zjed-

nodu²en¥ lze °íci, ºe DKI modeluje odchylky od ideálního chování molekul vody.

Tyto odchylky mohou poskytovat d·leºité informace o mikrostruktu°e tkání.
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DKI kvanti�kuje difuzní kurtózu, coº je statistická veli£ina popisující odchylku

od normálního (Gaussova) rozd¥lení difuzních koe�cient·. V biologických tkáních

je difuze £asto omezená bun¥£nými membránami, organelami nebo extracelulárními

strukturami, coº vede ke zvý²ení kurtózy. Vy²²í hodnoty kurtózy nazna£ují sloºit¥j²í

mikrostrukturu nebo v¥t²í heterogenitu v prost°edí, ve kterém se molekuly vody

pohybují. Kurtóza se zna£í bezrozm¥rným parametremK . Z de�nice seK = 0 pro

Gaussovo rozloºení. To odpovídá difuzi v £istých tekutinách. Rozloºení difuzních

koe�cient·, která jsou �²pi£at¥j²í�, mají typicky pozitivní kurtózu (tedy K > 0),

jako je znázorn¥no na obr. 2.4. Toto rozloºení p°esn¥ji odpovídá difuzi ve tkáni. [12]

[31] [6]

Obr. 2.4: Gaussovské rozloºení vs. rozloºení odpovídající pozitivní kurtóze [6]

Podobn¥ jako u DTI, i u DKI lze m¥°it r·zné parametry. Nap°íklad pr·m¥rná

kurtóza (mean kurtosis � MK), axiální kurtóza (axial kurtosis � AK) a radiální

kurtóza (radial kurtosis � RK). Pr·m¥rná kurtóza udává pr·m¥rnou odchylku od

gaussovského chování ve v²ech sm¥rech, axiální kurtóza pak ve sm¥ru podél hlavní

osy vláken a radiální kurtóza m¥°í odchylky v kolmých sm¥rech. Tyto parametry

poskytují dodate£né informace o mikrostruktu°e tkání nad rámec toho, co umoº¬uje

DTI. [13] [14]
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DKI se uplat¬uje zejména ve výzkumu mozku, kde pomáhá studovat jemn¥j²í

zm¥ny ve struktu°e ²edé a bílé hmoty. Studie také nazna£ují, ºe ztráta neuron·

m·ºe vést ke sníºení hodnot kurtóze. Pomocí DKI pak lze studovat vliv neurode-

generativních onemocn¥ní, jako jsou Alzheimerova nebo Parkinsonova choroba, na

difuzi. Také se tato metoda vyuºívá ke studiu epilepsie a bipolární poruchy. Krom¥

výzkumu mozku se metoda DKI uplat¬uje p°i hodnocení tumor· a v diagnostice po-

²kození jater nebo ledvin, kde mohou být anizotropie a nelinearity difuze obzvlá²t¥

výrazné. [29] [30] [32]

2.4 Q-ball imaging

Metoda Q-ball imaging (QBI) je úzce spjata s metodou HARDI. Podobn¥ jako DKI

nebo HARDI je zam¥°ena na zlep²ení charakteristiky mikrostruktury nervových vlá-

ken, která se k°íºí, sbíhají nebo rozcházejí. Na rozdíl od metod DTI nebo DKI se

u Q-ball imaging nevyuºívá p°edpokladu rozloºení difuzního procesu, jako je nap°í-

klad Gaussovo rozloºení vyuºívané u DTI.

QBI spo£ívá ve výpo£tu modelu difuze zvaného Q-ball na základ¥ dat nam¥°e-

ných metodou HARDI a následn¥ odhadu ODF. Data nam¥°ená metodou HARDI

jsou reprezentována v tzv. q-prostoru. Q-prostor je eukleidovský prostor de�novaný

pomocí parametr· gradientního pole MRI. Konkrétn¥ se jedná o parametry q, které

odpovídají surovým hodnotám signálu po aplikaci difuzních gradient·. Protoºe di-

fuze podél sm¥ru gradientu vede ke ztrát¥ signálu, budou hodnoty signálu ve sm¥ru

nervových vláken men²í neº v jiných sm¥rech.

Pro samotnou rekonstrukci se vyuºívá Funk-Radonova transformace (FRT), také

známá pod pojmem sférická Radonova transformace. Rekonstrukce FRT v pod-

stat¥�nastaví� kaºdý bod na sfé°e Q-ball proporcionáln¥ k hodnotám signálu na

�rovníku�, který p°íslu²í danému bodu. Nap°íklad�severní� pól Q-ball je roven

sou£tu hodnot signálu po horizontálním obvodu (�rovníku�) v q-prostoru. Po rekon-

strukci v²ech bod· na Q-ball je model p°ímou reprezentací difuze v daném objemu.

Je tedy moºné odvodit orientaci nervových vláken (ODF) v místech k°íºení, ale

pouze nep°ímo. Kaºdý voxel potom obsahuje jeden Q-ball, coº je vid¥t na obr. 2.5.

Protoºe je kaºdý bod na Q-ball rekonstruovaný z mnoha hodnot signálu, je tato

metoda odolná v·£i ²umu. Ov²em ze stejného d·vodu je Q-ball um¥le vyhlazený

a zv¥t²ený. Následkem toho je, ºe kdyº se nervová vlákna k°íºí pod malým úhlem,

m·ºe být tento model mén¥ p°esný. I p°esto je v²ak tato metoda vylep²ením z hle-

diska mapování mozku pomocí traktogra�e. [21] [22]
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Obr. 2.5: P°íklad Q-balls [23]

2.5 Generalized Q-sampling Imaging

Generalized Q-sampling Imaging (GQI) je metoda difuzní magnetické rezonance,

která se zam¥°uje na rekonstrukci orientací vláken v mozkové tkáni, a tedy na odhadu

ODF. Tato technika p°edstavuje roz²í°ení metod zaloºených na analýze dat

z q-prostoru, jako je nap°íklad QBI.

GQI nevyuºívá p°ímý model pro popis difuze (jako je nap°íklad tenzor nebo

kurtóza), ale místo toho extrahuje informace p°ímo z m¥°ených dat v q-prostoru

pro výpo£et spinové distribu£ní funkce (Spin distribution function - SDF). SDF je

také rovna difuzní ODF vynásobené spinovou hustotou. GQI odhaduje SDF p°ímo

na základ¥ váºeného integrálu signálu ve sfé°e q-prostoru. Toto zjednodu²uje proces

rekonstrukce, protoºe metoda nevyºaduje p°echod mezi reálným prostorem

a q-prostorem pomocí FRT, jako je tomu u QBI.

Samotný výpo£et spo£ívá v aplikaci váhové funkce, která umoº¬uje propojení

mezi nam¥°eným difuzním signálem a SDF. Váhy jsou voleny tak, aby re�ektovaly

fyziologické vlastnosti difuze.

Hlavní výhodou GQI je schopnost p°esn¥ji rekonstruovat sloºité vláknové struk-

tury v oblastech, kde klasické metody jako DTI nebo QBI selhávají. Zárove¬ metoda

nevyuºívá sloºité transformace nebo aproximace, jako je tomu u QBI. To sniºuje vý-

po£etní náro£nost a výsledky jsou díky tomu biologicky p°esn¥ji interpretovatelné.

Metoda GQI je také nezávislá na konkrétním sb¥ru dat a je moºné ji vyuºít p°i

r·zných zp·sobech akvizice dat v q-prostoru. [25]
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2.6 Constrained Spherical Deconvolution

Constrained Spherical Deconvolution (CSD) je metoda pouºívaná k odhadu distri-

buce orientací vláken (Fiber Orientation Distribution � FOD) bílé hmoty mozkové.

Je to op¥t roz²í°ení metody DTI, která nepodporuje r·zné orientace vláken v rámci

jednoho voxelu. Je to jedna z nepopulárn¥j²ích metod k extrakci FOD v ºivé tkáni

za ú£elem dal²í analýzy, jako je nap°íklad traktogra�e nebo Fixel-based analysis.

’iroce pouºívaný zp·sob pro odhad FOD je metoda sférické dekonvoluce (SD),

která odhaduje FOD v kaºdém voxelu nehled¥ na po£et r·zných vláken v n¥m ob-

saºených. Sférická dekonvoluce p°edpokládá, ºe difuzní signál v jednom voxelu, p°i

snímání ve více sm¥rech s pouºitím jedné b-hodnoty (single-shell), m·ºe být repre-

zentován jako sférická dekonvoluce funkce odezvy bílé hmoty a FOD. Funkce odezvy

bílé hmoty je difuzní signál jednoho koherentn¥ orientovaného svazku vláken. Pokud

je tato funkce známá, je moºné pomocí dekonvoluce signálu a funkce odezvy odvodit

FOD. Na obr. 2.6 je vyobrazeno schéma, které znázor¬uje princip sférické dekon-

voluce. Pomocí konvoluce je moºné z FOD a funkce odezvy rekonstruovat danou

tká¬. Naopak z nam¥°eného signálu a funkce odezvy je moºné pomocí dekonvoluce

vytvo°it odhad FOD.

Obr. 2.6: Ilustrace sférické (de)konvoluce: fODF -�ber orientation distribution

function, R - funkce odezvy, S - pozorovaný signál [38]

I kdyº SD je schopná poskytnout kvalitní odhad FOD v £isté bílé hmot¥, ve

voxelech obsahujících jiné typy tkání vytvá°í nespolehlivý, za²um¥ný odhad orientace

vláken. ’um vnese do rekonstruovaného FOD velké fale²né negativní laloky, coº je

z fyzikálního hlediska nereálné (vlákno nem·ºe mít zápornou orientaci). Zavedení

omezení na p°ítomnost t¥chto negativních hodnot v FOD je vhodným °e²ením tohoto

problému. Výsledkem pouºití CSD je tedy odstran¥ní t¥chto negativních hodnot, coº

zárove¬ odstraní vysokofrekven£ní ²um, který p°ítomnost t¥chto hodnot zp·sobuje.

Celkov¥ je tedy tato hodnota robustní v·£i ²umu a zvládá lépe reprezentovat ob-

lasti, kde se vyskytují nervová vlákna s r·znou orientací. Nevýhodou je pak moºnost

vyuºití metody pouze pro oblasti bílé hmoty, ale jiº existují metody, jako nap°íklad

multi-tká¬ová CSD, které tento problém °e²í. [35] [36] [37]
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2.7 Neurite Orientation Dispersion and Density Ima-

ging

Neurite Orientation Dispersion and Density Imaging (NODDI) je metoda difuzní

MRI, která byla navrºena pro mapování morfologie neurit· 1. Umoº¬uje p°esn¥j²í

popis mikrostruktury bílé a ²edé hmoty mozkové oproti DTI modelu.

Základní model NODDI spo£ívá v rozd¥lení signálu na t°i kompartmenty. Na obr.

2.7 je gra�cké znázorn¥ní modelu NODDI a jeho porovnání s modelem DTI/DKI.

Dva tká¬ové kompartmenty zahrnují signál z intracelulárního prostoru (uvnit° neu-

rit·) znázorn¥ného na obr. 2.7 s ozna£ením �Intra-neurite � a � Extra-neurite�, kde

je difuze omezena bun¥£nými membránami. T°etí kompartment sestává z extrace-

lulárního prostoru (vn¥ neurit·) znázorn¥ného na obr. 2.7 jako FW (Free-water),

kde je difuze jen £áste£n¥ omezena membránami neurit·. Proto je moºné modelo-

vat extracelulární difuzi jednoduchým (Gaussovským) anizotropním modelem. T°etí

kompartment obsahuje signál z mozkomí²ního moku (cerebrospinal �uid � CSF), kde

je difuze volná (isotropická). Tyto kompartmenty lze modelovat samostatn¥. Ov²em

hlavní výhoda modelu je, ºe oba tká¬ové kompartmenty zachycují rozptyl difuze.

Tato skute£nost umoº¬uje m¥°it parametry z tohoto modelu.

Obr. 2.7: Porovnání modelu NODDI s modelem DTI/DKI [26]

Jedním z parametr· je Neurite Density Index (NDI). Tento index kvanti�kuje

hustotu neurit· v rámci voxelu, coº poskytuje informace o mnoºství axon· nebo

dendrit·. Vy²²í NDI je spojeno s v¥t²í hustotou nervových vláken. Dal²ím parame-

trem je podíl volné vody (Free Water Fraction). Tento parametr udává podíl volné

vody ve voxelu, coº je d·leºité nap°íklad p°i studiu mozkových oblastí obsahujících

CSF nebo p°i studiu zán¥tlivých proces·. Dále je moºné získat Orientation Disper-

sion Index (ODI). Tento index popisuje variabilitu orientace neurit·. Nízké ODI

1Neurit je kolektivní název pro dendrity a axony.
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zna£í vysoce uspo°ádané neurity (nap°. v corpus callosum), zatímco vysoké ODI

nazna£uje jejich neuspo°ádanost (nap°. v ²edé hmot¥).

Dal²ím krokem je akvizice dat vhodných pro NODDI model. Ta spo£ívá v sek-

venci, která je rozd¥lena na dv¥�slupky� (two-shell). To znamená, ºe se data m¥°í

se dv¥ma r·znými b-hodnotami. Tato akvizice je pom¥rn¥ £asov¥ náro£ná, a proto

se vyvinuly dal²í zp·soby akvizi£ního protokolu. Moºnosti akvizice dat se nadále

zlep²ují, nap°íklad s vyuºitím�víceslupkového� (multi-shell) skenování vícepásmov¥

je moºné sníºit akvizi£ní £as na 10 aº 15 minut, coº je vhodné i pro klinickou praxi.

Tato metoda má v²ak také své nevýhody. Vyºaduje speci�cké nastavení akvizice,

které je výpo£etn¥ náro£né a výsledky mohou být ovlivn¥ny ²umem, volbou para-

metr· modelu nebo heterogenitou tkání. P°esto je NODDI praktickým nástrojem

pro pokro£ilou analýzu mikrostruktury mozku, protoºe nabízí biologicky interpreto-

vatelné metriky. [26] [27] [28]

2.8 Constant Solid Angle ODF

Constant Solid Angle Orientation Distribution Function (CSA-ODF) vylep²uje me-

todu výpo£tu ODF pomocí QBI. Standardní výpo£et ODF z Q-ball dat vyuºívá

lineární radiální projekci. Zárove¬ v²ak zanedbává zm¥ny objemového prvku podél

kaºdého sm¥ru. To má za následek kulovité rozloºení, které se li²í od skute£ných

ODF. Model tak není ani normalizovaný, ani tak ostrý. Obvykle je vyºadováno do-

date£né zpracování, jako je nap°íklad um¥lé ost°ení. Technika CSA, která zohledn¥-

ním faktoru konstantního prostorového úhlu pouºívá matematicky správnou de�nici

ODF, vede k bezrozm¥rnému a normalizovanému výrazu ODF.

Proces výpo£tu za£íná podobn¥ jako u QBI nam¥°ením dat metodou HARDI.

Následuje výpo£et ODF na základ¥ nam¥°ených difuzních signál·. QBI p°ístup by

vyºadoval integraci difuzního signálu na povrchu koule, coº je výpo£etn¥ náro£né

a citlivé na ²um. CSA tento problém obchází tím, ºe aproximuje difuzní signál po-

mocí sférických harmonických a odvozuje ODF p°ímo ve sférickém prostoru. Sférické

harmonické jsou matematické funkce de�nované na povrchu koule, které umoº¬ují

reprezentovat signál na sfé°e jako kombinaci funkcí r·zných frekvencí. Hlavní domé-

nou metody je normalizace na konstantní prostorový úhel. Tato normalizace zaji²-

´uje, ºe orienta£ní distribuce z·stává konzistentní bez ohledu na variace v akvizici

dat nebo ²umu.

Výsledná ODF je velmi podobná funkci získané s pomocí metody QBI, ale oproti

ní je robustn¥j²í v·£i ²umu a netrpí tolik na velikostní zkreslení modelu. [33]
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2.9 Sparse Fascicle Model

Sparse Fascicle Model (SFM) slouºí k odhadu mikrostruktury vláken bílé hmoty

mozku. Cílem SFM je poskytnout p°esn¥j²í a biologicky realistický popis orientace

vláken a jejich vlastností. Model se zam¥°uje na °ídkost (�sparseness�) vláken, coº

znamená, ºe ve v¥t²in¥ voxel· existuje jen n¥kolik dominantních orientací vláken,

a tyto orientace jsou ur£eny p°ímo z dat.

SFM pracuje s p°edpokladem, ºe kaºdý voxel se skládá ze dvou kompartment·.

První kompartment zahrnuje oblasti neorientované tkán¥, kde je difuze isotropní

a signál je konstantní b¥hem v²ech m¥°ení. Druhý kompartment obsahuje oblasti ori-

entovaných svazk· r·zných objem·, kde je kaºdý svazek reprezentován anizotropní

difuzí. Výsledný signál je pak modelován jako suma signál· z t¥chto kompartment·.

Princip °ídkosti je pak implementován ve výpo£tu výsledného signálu tak, ºe

difuzivita r·zných vláken je zatíºena ur£itou váhou. Obvykle je p°ísp¥vek difuzivity

ve sm¥ru vlákna 3-5 krát v¥t²í, neº p°ísp¥vek difuzivity ve sm¥ru kolmém na dané

vlákno. P°ísp¥vek kompartmentu s isotropní difuzí je pak pr·m¥rná hodnota signálu

v t¥chto oblastech.

Penalizace p°ebyte£ných orientací vláken zaji²´uje, aby byl výsledný model co

nejjednodu²²í a biologicky relevantní. Díky °ídkosti je SFM odoln¥j²í v·£i ²umu neº

n¥které jiné metody, protoºe mén¥ pravd¥podobné orientace vláken jsou automaticky

potla£eny. To zvy²uje kvalitu výsledk·, zejména v oblastech s komplexní strukturou

vláken. V porovnání s metodami jako je nap°íklad Q-ball umoº¬uje tato metoda

rychlej²í a p°esn¥j²í analýzu komplexní mikrostruktury mozkové tkán¥. [34]
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3 Software pro implementaci pokro£ilých di-

fuzních metod

3.1 FSL

FMRIB Software Library, zkrácen¥ FSL, je knihovna nástroj· pro p°edzpracování

a následnou analýzu MRI dat. Obsahuje nástroje pro zpracování strukturálních,

funk£ních i difuzních MRI dat. Mimo jiné obsahuje nástroj pro zpracování základního

DTI modelu. Umoº¬uje data také vizualizovat v gra�ckém uºivatelském prost°edí

a provád¥t operace, jako nap°íklad registrace nebo segmentace. Zárove¬ je také

sou£ástí dal²ích nástroj· pro zpracování MRI dat. [39] [40] [41]

3.2 MRtrix3

Pro zpracování DWI dat existuje °ada softwarových nástroj·, které se li²í v dostup-

nosti nebo t°eba univerzálnosti. Jedním z nich je software MRtrix3, který nabízí

°adu nástroj· pro zpracování obrazu, analýzu a vizualizaci. MRtrix3 dokáºe pra-

covat s tém¥° jakýmkoli formátem dat (nap°. DICOM nebo NIfTI), a proto není

t°eba mít r·zné funkce a p°íkazy pro r·zné formáty. Zárove¬ pracuje se svým vlast-

ním formátem *.mif, který umoº¬uje ukládat metadata nezbytná ke zpracování dat.

V MRtrix3 lze implementovat ve²keré kroky p°edzpracování nam¥°ených dat i zpra-

cování výsledných obraz· a jejich vizualizace.

Dal²í výhodou MRtrix3 je samotný *.mif formát. Hlavi£ka kaºdého souboru totiº

obsahuje informace o dimenzi, b-hodnoty, b-vektory a £asové ozna£ení akvizice jed-

notlivých °ez·. Dále obsahuje historii p°íkaz·, která ukládá informace o akvizici,

konverzi a o výpo£tech b¥hem zpracování. To je d·leºité hlavn¥ b¥hem nelineární

transformace, p°i které je nutné transformovat b-vektor spole£n¥ s daty.

Pomocí nástroje MRtrix3 lze implementovat více pokro£ilých difuzních metod.

Lze implementovat nap°íklad metody DTI nebo DKI a výpo£et parametrických map

z t¥chto model·. Dále je moºné konstruovat FOD pomocí sférické dekonvoluce (SD)

a její pokro£ilej²í alternativy CSD. Nástroj obsahuje mnoºství dal²ích metod pro

strukturální analýzu a transformaci dat.

MRtrix3 je dostupný jako freeware a je to jeden z nejvysp¥lej²ích soubor· ná-

stroj· pro zpracování difuzních MRI dat s dobrou uºivatelskou podporou. [42]
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3.3 DIPY

Di�usion Imaging in Python (DIPY) je knihovna Pythonu, která obsahuje °adu

metod zpracování, rekonstrukce, vizualizace a statistické analýzy difuzních dat.

Pomocí knihovny DIPY je moºné implementovat °adu difuzních metod a model·.

Mezi n¥ pat°í nap°íklad DTI, DKI, CSD, CSA, GQI nebo SFM. Umoº¬uje také

tvorbu traktogra�e z vý²e zmín¥ných metod. DIPY zárove¬ nabízí moºnost tato

data vizualizovat. Jednou z nevýhod této knihovny je nemoºnost tvorby jediného

souboru, který by obsahoval v²echna pot°ebná metadata. Kv·li tomu je pak nutné

p°i nelineární transformaci dat transformovat i p°íslu²né b-vektory zvlá²´.

Jako nástroj je DIPY uºite£ný pro svou ²irokou nabídku r·zných model· rekon-

strukce difuzních dat. Také je to bezplatný software s po£etnou komunitou uºivatel·

a dobrou uºivatelskou podporou. [48]

3.4 NODDI MATLAB toolbox

V roce 2012 Gary Hui Zhang, PhD., navrhl metodu NODDI a pozd¥ji i software

NODDI MATLAB toolbox pro její implementaci. Je to nástroj navrºený speci�cky

ke zpracování difuzních dat metodou NODDI. Tento nástroj podporuje data pouze

ve formátu NIfTI a vyuºívá také externí knihovny, jako je FSL, ke konverzi pot°eb-

ných dat do formátu odpovídajícího protokolu NODDI. V pr·b¥hu posledních let

se tento nástroj do£kal mnoha vylep²ení a nových metod, které pomáhají p°i studiu

mikrostruktury tkán¥. [49]

3.5 DSI Studio

DSI Studio je software ur£ený k traktogra�i, který pomáhá mapovat nervové spoje

v mozku ve spojení s neuropsychologickými poruchami. Je to nástroj pro implemen-

taci n¥kolika metod difuzní MRI, v£etn¥ DTI, GQI, nebo difuzní MRI konektometrie,

která se vyuºívá k tvorb¥ konektomu. Podobn¥ jako ostatní softwarové nástroje vy-

uºívá k p°edzpracování dat knihovnu FSL. Také je moºné importovat a exportovat

data do jiných nástroj·, jako jsou nap°íklad MRtrix3 nebo MATLAB. [50]
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4 Analýza dat pro neurologické studie
Data pouºitá pro zpracování ve studiích zmi¬ovaných v této práci byla nam¥°ena

pomocí celot¥lového MR skeneru Siemens MRI 3T Scanner MAGNETOM Prisma

s pouºitím hlavokr£ní cívky s 64 kanály. Akvizice difuzních dat byla provedena po-

mocí gradientních sekvencí s fázovým kódováním anterior-posterior (AP) a posterior-

anterior (PA).

4.1 DTI a výpo£et ALPS indexu

První analýza difuzních dat byla provedena pro studii s názvem �MRI biomarkers

of Parkinson's disease in glymphatic system�. Tato studie je vedena na pracovi²ti

MAFIL CEITEC Masarykovy univerzity v Brn¥ pod zá²titou projektu NPO (Ná-

rodní program obnovy -National Recovery Plan) ve spolupráci s Fakultní nemocnicí

U sv. Anny. Hlavním °e²itelem projektu na Masarykov¥ univerzit¥ je prof. MUDr.

Irena Rektorová, Ph.D. Investorem tohoto projektu je Ministerstvo ²kolství, mlá-

deºe a t¥lovýchovy. Výzkum je �nancován z projektu LX22NPO5107. Období °e²ení

projektu: 7/2022 - 12/2025.

Studie se zabývá mapováním potenciálních biomarker· Parkinsonovy choroby

v glymfatickém systému mozku. Pomocí t¥chto biomarker· by mohla být lépe po-

chopena p°í£ina vzniku tohoto onemocn¥ní a jeho dopad na fyziologii mozku. Pro

prvotní £ást studie byla nam¥°ena data u 74 pacient· s v¥kovým pr·m¥rem 65 let.

Z toho bylo 43 zdravých pacient· a 31 pacient· trpících Parkinsonovou chorobou.

Pro akvizici bylo pouºito 5 r·zných metod MRI a do studie bylo zahrnuto 5 po-

tenciálních biomarker·. Akvizi£ní metody zahrnovaly pCASL (pseudo-Continuous

Arterial Spin Labelling), rs fMRI ( resting state functional-MRI), MREG fMRI ( MR

encephalography functional MRI), DWI a T2* mapy.

Z dat difuzní MRI byl vypo£ítán a zahrnut do studie tzv. ALPS index. Data byla

nam¥°ena s následujícími parametry: velikost voxelu 1,5 x 1,5 x 1,5 mm, b-hodnoty

[0, 500, 1000, 1750, 2500 s/mm2], 133 difuzních sm¥r·, repeti£ní £as 3374 ms a echo

£as 73,6 ms.

P°edzpracování

Data byla zpracována pomocí knihovny nástroj· MRtrix3. Prvním krokem bylo

zkompletování datasetu a vytvo°ení *.mif soubor· pro následné zpracování pomocí

p°íkazu mrconvert (viz. elektronická p°íloha �Konverze do mif formatu.sh�). Sou-

bory *.mif byly vytvo°eny ze soubor· NIfTI (Neuroimaging Informatics Technology

Initiative - Iniciativa pro Informa£ní technologie v oblasti neurozobrazování), které
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obsahují obrazová data, ze soubor· b-hodnot, p°íslu²ných b-vektor· a ze soubor·

metadat zahrnujících speci�kace dané difuzní sekvence. Ke kaºdému subjektu p°í-

slu²í dva soubory datového typu *.mif. První z nich obsahuje data nam¥°ená s fázo-

vým kódováním ve sm¥ruanterior-posterior (AP) a druhý obsahuje data nam¥°ená

s opa£ným sm¥rem fázového kódování, tedyposterior-anterior (PA).

Dal²ím krokem zpracování dat bylo p°edzpracování, které zahrnovalo potla£ení

²umu a odstran¥ní Gibbsových artefakt·. Potla£ení ²umu bylo provedeno pomocí

p°íkazu dwidenoises nastavením-noise, které vytvo°í soubor s odstran¥ným ²u-

mem. Odstran¥ní Gibbsových artefakt· bylo provedeno pomocí p°íkazumrdegibbs

s nastavením-axes, které slouºí k zade�nování akvizi£ní roviny. Tyto kroky je nutné

provést zvlá²´ na datech AP a PA, protoºe se musí provést p°ed jakoukoliv korekcí

pohybu. Zárove¬ je nutné provést odstran¥ní Gibbsových artefakt· aº po potla-

£ení ²umu, aby se nenaru²ila struktura ²umu. V dal²ím kroku se soubory AP a PA

spojí do jednoho a následují pohybové korekce a potla£ení nehomogenity magnetic-

kého pole. Mezi tyto korekce pat°í odstran¥ní artefakt· zp·sobených susceptibilitou

a odstran¥ní artefakt· zp·sobených ví°ivými proudy. Tyto korekce byly provedeny

pomocí funkcedwi�spreproc, která vyºaduje p°esné nastavení.

Pomocí -pe_dir je nutné zade�novat sm¥r fázového kódování. Dále je nutné

de�novat, jakým zp·sobem byla data nam¥°ena (jestli mají v²echny objemy data

s opa£ným sm¥rem fázového kódování, nebo nap°íklad jestli byla nam¥°ena plná AP

data a pouze b0 data s fázovým kódováním PA). K tomuto nastavení slouºí-rpe.

P°íkaz dwi�spreproc v sob¥ obsahuje dva nástroje, které se pouºijí po sob¥.

Prvním z nich je topup z knihovny FSL [51], který je moºné nastavit pomocí-

topup_options. Podrobné nastavení tohoto nástroje je moºné najít v elektronické

p°íloze v souboru �nastaveni_topup.topup_log�. Druhým nástrojem je FSL eddy,

který byl nastaven pomocí p°íkazu-eddy_options tak, aby nástroj správn¥ pracoval

se vstupními daty. Nástroj eddy byl nastaven s pouºitím následujících parametr·:

-slm - second level model, speci�kuje matematickou formu, jak difuzní gradienty

zp·sobují eddy ví°ivé proudy; -repol - nahrazení �outlier� °ez· (outlier - odchylka

od ostatních °ez·); -cnr_maps - výpo£et map CNR; -mporder - po£et bázových

funkcí, které ur£ují míru volnosti pro modelování pohybu °ez· v rámci objemu (tato

hodnota by m¥la být v rozmezí od N/4 do N/2, kde N je po£et excitací v jed-

nom objemu); -ol_nstd - po£et sm¥rodatných odchylek, který slouºí jako hranice

pro ur£ování outlier °ez·; -ol_ec - nastavení outlier klasi�kace podle chyby typu 1,

nebo 2 (chyba 2. typu = �fale²n¥ negativní�); -data_is_shelled - nastavení, které

vypne zji²´ování, jestli jsou data nam¥°ena v tzv.shells (slupkách/vrstvách), tedy

zda jsou v²echny objemy nam¥°ené s ur£itou b-hodnotou. Dále bylo pouºito nasta-

vení -eddyqc_all, které vygeneruje sloºku se soubory slouºící k hodnocení kvality

zpracovaných dat. Tyto soubory zahrnují snímky pr·m¥rného signálu signálu pro
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jednotlivé b-hodnoty, CNR mapy a PDF soubor s informacemi o korekcích (nap°. o

pohybu subjektu v rámci objemu, o pohybu mezi objemy, po£et outlier °ez·, atd.).

V elektronické p°íloze je p°iloºen p°íklad soubor QC.pdf [43] [44] [45] [46] [47]

Posledním krokem p°edzpracování je tzv. �Bias-�eld correction�, coº je korekce

nehomogenit pole, které nevznikají vlivem anatomie a pohybu subjektu. Tato ko-

rekce se £áste£n¥ °e²í uº v rámci skenování, kdy skener potla£uje nehomogenitu p°i-

jímací cívky. Protoºe ale mohou nehomogenity vznikat r·znými zp·soby, je vhodné

provést tento krok i b¥hem zpracování dat. Korekce byla provedena pomocí funkce

dwibiascorrect. Podrobné nastavení p°edzpracování dat lze najít v elektronické p°í-

loze �P°edzpracování dat.sh�.

Po kaºdém kroku je vhodné provést vizuální kontrolu dat, protoºe pokud byla

data zatíºena artefakty, které nebyly odstran¥ny b¥hem p°edzpracování, musela být

data zpracována znovu s upravenými parametry korek£ních nástroj·. Tomu tak bylo

nap°íklad u tvorby masek p°i zpracování dat ve studii �Multimodální p°ístup k chi-

rurgii epilepsie vedoucí k bezzáchvatovému výsledku�.

V n¥kterých p°ípadech korekce selhávají v procesu �slice-to-volume� korekce. To

m·ºe nastat nap°íklad v d·sledku p°íli² velkého pohybu subjektu, který jiº algorit-

mus není schopen potla£it, nebo pokud je extern¥ zasaºeno do nastavení m¥°ícího

protokolu. Tyto artefakty vznikají p°i skenování. •ezy jsou skenovány takovým zp·-

sobem, ºe se nejprve nam¥°í v²echny liché °ezy a potom v²echny sudé °ezy (nebo

naopak). Pokud b¥hem m¥°ení nastane pohyb subjektu, budou °ezy mírn¥ posunuté

od sebe a vznikají artefakty v podob¥ prouºk· na obr. 4.1.

Obr. 4.1: Artefakty po p°edzpracování

V n¥kterých p°ípadech se také m·ºe stát, ºe nástrojeddyvyhodnotí eddy ví°ivé

proudy jako pohyb a nesprávn¥ provede korekci. To nastává v d·sledku chyby v

souboru £asování °ez·, který vstupuje do funkceeddy. Tento soubor je nezbytný

ke správnému fungováníeddy. V p°ípad¥ vícepásmového skenování je nutné v¥d¥t,
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které °ezy byly skenovány sou£asn¥ (nap°. v p°ípad¥ 3-pásmového skenování by byly

v jeden moment nam¥°eny °ezy 0, 20, 40). Soubor s po°adím °ez· sieddy generuje

automaticky z hlavi£ky DWI dat. Pokud ov²em nastala nap°íklad chyba ve výpo£tu

£asování °ez· z DICOM hlavi£ky, je nutné tento soubor vytvo°it ru£n¥ ze surových

nam¥°ených dat a podat ho funkci ve formátu *.txt pomocí p°íkazu-eddy_slspec.

Výpo£et difuzního modelu DTI a ALPS indexu

Pro výpo£et metody DTI byla pouºita knihovna nástroj· FSL. Z difuzních dat mu-

sely být nejprve extrahovány pouze objemy s b-hodnotami do 1000 s/mm2, protoºe

model nedosahuje pot°ebné kvality pro vysoké b-hodnoty a zárove¬ algoritmus ne-

funguje dob°e promulti-shell data (data, kde se nachází objemy nam¥°ené s r·znými

b-hodnotami). Extrakce byla provedena pomocí funkcedwiextract s parametrem-

shell, díky kterému je moºné vybrat dané b-hodnoty a extrahovat v²echny objemy

nam¥°ené s t¥mito b-hodnotami (viz elektronická p°íloha �Extrakce b0 b1000.sh�).

Poté byly vytvo°eny mozkové masky, tedy obrysy mozku bez okolního prost°edí

a jiných m¥kkých tkání (nap°. o£í). Díky tomu se výpo£et provede £ist¥ v mozkové

tkáni a zabrání se znehodnocení výpo£tu vlivem vn¥j²ích artefakt·. Masky byly vy-

tvo°eny pomocí nástrojeBET2 z knihovny FSL. Nejprve bylo nutné konvertovat

data do formátu *.nii pomocí funkcemrconvert a poté pomocí p°íkazubet2 extra-

hovat mozek bez okolní tkán¥. U nástrojeBET2 byl nastaven parametr-m, který

generuje binární masku, a parametr-t, který ur£uje práh jasu, podle n¥jº se voxely

extrahují. Podrobné nastavení funkce je ve skriptu v elektronické p°íloze �Tvorba

masky.sh�.

Následn¥ byla vypo£ítána DTI data z DWI dat s vyuºitím vý²e zmín¥ných ma-

sek. DTI model byl vypo£ítán pomocí funkcedwi2tensor s nastavením pro výpo-

£et pouze uvnit° masky (p°íkaz-mask) a s nastavením po£tu iteracíweighted least

squaresalgoritmu (-iter ). Podrobné nastavení je ve skriptu �Výpo£et DTI DKI.sh�

v elektronické p°íloze. V p°íloze je také moºné najít blokové schéma zpracování DWI

dat od surových dat aº k výpo£tu DTI a DKI.

Z t¥chto DTI dat byly poté spo£ítány mapy difuzivity ve sm¥rechx, y a z.

Zárove¬ byly vypo£ítány parametrické mapy FA, MD, AD a RD pomocí funkce

tensor2metric. N¥které p°íklady t¥chto snímk· jsou na obr. 4.2.

Poté byly vytvo°eny oblasti zájmu (regions of interest, dále jen ROI) v mapách

difuzivity. Rozm¥ry ROI byly 3x3x3 voxely, coº odpovídá krychli s délkou hrany

4,5 mm. ROI byly v mapách umíst¥ny následovn¥: na mapu FA byly promítnuta

barevn¥ kódovaná mapa vektor· hlavního sm¥ru difuze, jak je vid¥t na obr. 4.3.

Mapa hlavního sm¥ru difuze byla vytvo°ena pomocí funkcedti�t z knihovny FSL.

Podrobné nastavení lze najít ve skriptu �FSL_dti�t.sh� v elektronické p°íloze.
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Obr. 4.2: Vlevo naho°e: DWI, vpravo naho°e: DTI, vlevo dole: FA mapa, vpravo

dole: MD mapa

Poté byly ROI umíst¥ny do p°íslu²ných projek£ních (na obr. 4.3 mod°e) a asoci-

a£ních (na obr. 4.3 zelen¥) oblastí map difuzivity ve sm¥rechx, y a z. Následn¥ byly

podle vzorce vypo£ítány hodnoty ALPS indexu zvlá²´ pro kaºdou hemisféru.
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