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uvoD

SOUHRN

Ibrahim I, Tintéra J. Teoretické zaklady
pokrocilych metod magnetické rezonance
na poli neurovéd

Ackoliv konven¢ni techniky zobrazeni mag-
netickou rezonanci maji dominantni posta-
veni pri vySetfeni centrdlniho nervového
systému, presto tyto techniky nedokazou dat
informaci o funk¢nich vlastnostech mozko-
vé tkané. Kromé konven¢nich MR technik
vSak existuji i MR metody umoznujici né-
které z téchto vlastnosti zobrazit. Mezi né
muzeme zafadit funk¢ni magnetickou re-
zonanci, difuzné vazené zobrazovani, resp.
zobrazeni difuzniho tenzoru a morfometric-
kou analyzu. Tento ¢lanek podava prehled
fyzikalnich zédkladti zminénych MR metod
a jejich vyuziti ve vyzkumu a klinické praxi.

Kli¢ova slova: funkéni magneticka rezo-
nance, zobrazeni difuzniho tenzoru, morfo-
metricka analyza, mozek.

SUMMARY

Ibrahim I, Tintéra J. Theoretical funda-
mentals of advanced magnetic resonance
methods in neuroscience

Although conventional MR imaging tech-
niques play a crucial role in the examination
of the central nervous system, these tech-
niques can not give any information about
functional properties of the brain tissue.
Besides conventional MRI techniques, how-
ever, there are some MR methods enabling
evaluation of these functional properties.
These methods include functional magnetic
resonance imaging, diffusion-weighted im-
aging or diffusion tensor imaging, and voxel
based morphometry. This article presents
the basic physical concepts of the above-
mentioned MR techniques and their appli-
cations in research and clinical practice.
Key words: functional magnetic reso-
nance imaging, diffusion tensor imaging,
voxel-based morphometry, brain.

Od objeveni principu magnetické rezonance doslo diky na-
stupu novych technologii v mediciné k vyraznému pokroku
v oblasti diagnostickych a zobrazovacich metod. Rozvoj vy-
pocetni techniky pak umoznil data ziskana z riznych modalit
integrovat a déle zpracovavat. Piikladem tohoto trendu miize
byt vyzkum centralniho nervového systému (CNS), kde v sou-

¢asné dobé existuje cela fada zobrazovacich technik umoziu-
jicich popis jeho struktury a funkce (1, 2). Mezi tyto metody
patfi i neinvazivni metody magnetické rezonance. Ackoliv
konven¢ni techniky zobrazeni magnetickou rezonanci (mag-
netic resonance imaging - MRI) maji dominantni postaveni
pti vySetfeni CNS (poskytuji detailni informace o anatomic-
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ké strukture mozku a vynikajici tkanovy kontrast mékkych
tkani), presto tyto techniky nedokdzou dat informaci o funk¢-
nich vlastnostech mozkové tkané. Kromé konvencnich
MRI technik vSak existuji i MR metody umoznujici nékteré
z téchto vlastnosti zobrazit. Mezi né mizeme zaradit funk¢ni
magnetickou rezonanci (functional magnetic resonance ima-
ging - fMRI), difuzné vazené zobrazovani (diffusion weighted
imaging - DWI), resp. zobrazeni difuzniho tenzoru (diffusi-
on tensor imaging — DTI) a morfometrickou analyzu (voxel
based morphometry - VBM). Funkéni magneticka rezonance
je metoda slouzici k zjisténi aktivity jednotlivych ¢asti mozku
pri urditych ¢innostech, a tak k objasnéni jejich funkce. FMRI
je ¢asto metoda volby, zejména pii planovani neurochirurgic-
kych zékroku, kdy je nutné znat vzajemnou polohu patolo-
gického loziska a funkénich oblasti mozkové kiry (jako jsou
naptiklad senzoricka, motoricka nebo jinad dtlezitd centra),
a tim zmensit rizika poskozeni souvisejici s neurochirurgic-
kou operaci. Difuzné vazené zobrazovani a zobrazeni difuzni-
ho tenzoru nam umoznuji zkoumat mikroarchitekturu tkané
pomoci jejich difuznich vlastnosti. Na zakladé urceni prefe-
ren¢niho sméru difuze v mozku jsme schopni zobrazit hlavni
svazky bilé hmoty a kvantitativné posoudit integritu téchto
svazkl. DTI nalezlo u onemocnéni CNS $iroké uplatnéni. Pa-
tofyziologické zmény doprovazejici riiznd neurodegenerativ-
ni a demyeliniza¢ni onemocnéni (jako je Alzheimerova cho-
roba a roztrou$ena sklerdza) zpusobuji zmény difuze molekul
vody v postizenych oblastech, a jsou tak dobfe detekovatelné
na DWI obrazech. Difuzné vazené obrazy se v klinické praxi
déle pouzivaji jako velmi dilezity protokol k detekei hyper-
akutni ischémie. V¢asna detekce ischemickych zmén mozko-
vé tkané a kvantitativni méfeni difuze pomoci MR zvysuji
$anci na rychlou a adekvatni 1é¢bu, kterd mtize minimalizo-
vat rizika poskozeni mozku patologickymi procesy. VBM sice
nepatti mezi funkéni zobrazovani, nicméné predstavuje zcela
objektivni MR metodu pro hodnoceni strukturalnich zmén
mozkové tkané. Na rozdil od konvenénich morfometrickych
technik pouzivanych pro odhad atrofie na MR obrazech za-
hrnujicich vizualni hodnoceni zku$enymi radiology nebo
manudlni vybér oblasti zdjmu, VBM je automaticka analyza
strukturalnich zmén celého mozku mezi dvéma skupinami
(napt. mezi pacienty a zdravymi subjekty) jak v Sedé, tak v bilé
hmoté mozkové. Neuropatologické zmény v mozkové tkani
vedou ke ztraté neuront a lokalni nebo celkové atrofii moz-
ku. Charakteristické rysy atrofickych zmén mozkové tkané
jsou Casto specifické pro dané neurodegenerativni onemoc-
néni. VBM se proto stava dilezitou metodou jak ve vyzkumu,
tak v klinickych aplikacich u riznych neurologickych a neu-
ropsychiatrickych chorob.

Tento ¢lanek si neklade za cil podat vycerpavajici teoretic-
ké vysvétleni uvedenych metod, ale spise poskytnout zaklad
pro jejich pochopeni a vyuziti jak ve vyzkumu, tak v klinické
praxi (detaily jednotlivych technik 1ze nalézt v uvedenych od-
kazech).

FUNKCNi MAGNETICKA REZONANCE

Funkéni zobrazovani magnetickou rezonanci otevielo novou
epochu zkoumadni funkci lidského mozku a naslo uplatnéni
v nejriznéjsich oblastech. Praktickym prikladem aplikace
fMRI mohou byt fMRI vySetfeni provadénd jako soucast neu-
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Obr. 1. Schematické zndzornéni neurovaskuldrni vazby u BOLD techniky.
Vysvétleni je v textu (viz princip fMRI BOLD).

Fig. 1. A schematic representation of the neurovascular coupling related
to the BOLD signal (see principle of BOLD fMRI section for detailed ex-
planation).

rochirurgickych predopera¢nich vysetteni. fMRI si ale naslo
nezastupitelné misto i v nejrozmanitéjsich experimentélnich
psychologickych studiich, jako je naptiklad studium emoci
a podobné.

Tato neinvazivni MR technika umoznuje zobrazovat akti-
vitu neuront v mozkové kiife. Pro cilenou aktivaci neuronti
se pritom pouziva ruznych paradigmat senzorickych, moto-
rickych ¢i kognitivnich procest. Nejpouzivanéj$i metodou
fMRI je takzvanid BOLD (Blood Oxygenation Level Depen-
dent) technika, ktera vyuziva rozdilné magnetické vlastnosti
oxyhemoglobinu (diamagneticky) a deoxyhemoglobinu (pa-
ramagneticky) v aktivované oblasti mozku (3). Dalsi moznou
metodou funkéniho mapovani mozku je perfuzni fMRI, ktera
je zaloZena na zménach perfuze a objemu krve v lokalni akti-
vované oblasti mozku (4).

PRINCIP fMRI BOLD

Funkéni fMRI technika BOLD je zaloZend na detekci he-
modynamickych zmén souvisejicich s neurondalni aktivitou
(tzv. neurovaskuldrni vazba) a zménami lokalni magnetické
susceptibility v aktivované oblasti mozkové kiry (3, 5). Neu-
rony ke své ¢innosti potiebuji energii produkovanou oxidaci
glukézy (6). Zvysena aktivita neuront se pfi uréitém stimulu
(jakym je naptiklad motoricky podnét nebo kognitivni pro-
ces) projevi ve zvy$ené spotiebé kysliku a glukézy. Aktivova-
né oblast po chvili (pfiblizné 3 s po stimulaci, tzv. initial dip)
reaguje na zvy$enou koncentraci deoxyhemoglobinu a na po-
zadavek mozkové kiry po kysliku vazodilataci a zvy$enim lo-
kalniho cerebralniho prutoku (CBF). Prutok se pfitom oproti
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Obr. 2. Schematické zndzornéni hemodynamické odpovédi (HRF) lokdlni
mozkové kiiry na stimulacni podnét. Na obrdzku je zndzornén casovy
priibéh zmény méreného signdlu v lokdlni aktivované oblasti mozku.
Fig. 2. A schematic representation of the hemodynamic response func-
tions of the local brain cortex during stimulus presentation. The figure
shows the time course of changes of the measured signal in the local
activated brain area.

bazalnimu stavu zvySuje na nadbyte¢nou hodnotu (tzv. over-
shoot). Tento proces vede k zvy$eni koncentrace diamagnetic-
kého oxyhemoglobinu (oxyHB) a poklesu paramagnetického
deoxyhemoglobinu (deoxyHB), a tim ke zméné magnetické
susceptibility v aktivované oblasti. To ma za nasledek pro-
dlouzeni T,* relaxacniho ¢asu, coz se na T,* vazenych ob-
razech projevi zvySenim intenzity MR signalu v aktivované
oblasti. Stimula¢ni podnét vede k dosazeni maximalni zmé-
ny MR-BOLD signalu po 5-8 s od zac¢atku stimulace a dale
pak k navratu pres negativni zakmit signélu (tzv. undershoot)
k jeho vychozi urovni (7) (obr. 1, 2).

Dulezitou soucasti fMRI experimentu je vhodné para-
digma, tj. jakysi navod jak aktivovat ur¢itou oblast mozkové
kiiry pomoci stimula¢nich podnéttl. V soucasné dobé existuji
dva hlavni typy experimentalniho designu: blokovy (boxcar)
a event-related design (ERD). U blokového designu se stiidaji
obdobi (epochy) klidu a stimulace (obr. 3). Blokovy design
je jednoduchy design s dobrou detek¢ni schopnosti aktivova-
nych oblasti mozkové kiry (8) a s pomérné kratkym casem
realizace experimentu (prfiblizné 6 minut). Event-related
design je urceny pro detekci neznamé hemodynamické odpo-
védi (haemodynamic response function - HRF) na jednotlivé
podnéty (9). Ve srovnani s blokovym designem je ERD expe-

Vv

ceni. Proto, je-li to mozné, je blokovy design metodou volby.

AKVIZICE fMRI DAT

Pro tspésné provedeni fMRI experimentu je tfeba kromé
spravné navrzeného paradigmatu i spolehliva spoluprace
pacienta pfi plnéni jednotlivych pokynt vyplyvajicich z po-
uzitého paradigmatu. Stimula¢ni podnéty probihaji vétsinou
vizudlné promitanim obrazl nebo slov datovym projektorem
¢i specidlnim LCD monitorem, popiipadé akusticky prostied-
nictvim sluchatek. Pfikladem vizualni stimulace u blokového

Obr. 3. Schematické zndzornéni ndbéru fMRI dat u blokového designu
(box car), kde se stridaji obdobi klidu a stimulace (pocet obrazii na sérii
=100 (10/stimulace, 10/klid, 5x opakujici se schéma)).

Fig. 3. A schematic representation of the fMRI data acquisition in the
block design during which the rest and the stimulus alternate (number
of images per series = 100 (10/stimulus, 10/rest, 5x repetitive scheme).

designu je test verbélni fluence (slovni plynulost), kde se stfi-
daji jednotlivé obrazy v obdobi klidu a stimulace (obr. 3).
Nejcastéjsi pouzivanou sekvenci pro méreni fMRI dat je sek-
vence echo-plandrntho gradientniho echa (GE-EPI). Divody
poutziti této sekvence spocivaji ve vysoké rychlosti nabéru dat
a citlivosti k nehomogenitdm magnetického pole zptsobenych
BOLD efektem. Pravé roz$ifeni rychlych méficich technik
umoznilo roz§iteni fMRI a jeho pouziti v klinické praxi.

ZPRACOVANI fMRI DAT

Zpracovani fMRI dat zahrnuje dva hlavni kroky - predzpra-
covani dat a jejich statistickou analyzu.

Predzpracovani

Po realizaci experimentu je zapotiebi ziskana data predzpra-
covat (tj. provést nékolik krokt s naméfenymi fMRI daty
za Ucelem jejich optimalizace a jejich pfipravy pro naslednou
statistickou analyzu). Predzpracovani zahrnuje nékolik kro-
ki: konverzi dat, korekci pohybovych artefaktu, koregistraci
s anatomickymi obrazy (napf. s T1-3D MPRAGE), norma-
lizaci do stereotaktického prostoru a prostorovou filtraci dat
(obr. 4).

Konverze dat

Prvnim krokem je konverze nativnich dat ziskanych z MR to-
mografu do standardniho formatu (do nejcastéji pouzivané-
ho formatu nifti - The Neuroimaging Informatics Technology
Initiative, http://www.nitrc.org/projects/nifti/) — lze prevést
data naptiklad pomoci ,,DICOM conversion® utility v pro-
gramu SPM (http://www.filion.ucl.ac.uk/spm) nebo pomo-
ci utility dem2nii (http://www.cabiatl.com/mricro/mricron/
dcm2nii.html).
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Obr. 4. Jednotlivé kroky predzpracovdni (A) fMRI dat (1-6): 1 - série namérenych funkénich dat, 2 - korekce pohybovych artefaktii a koregistrace,
3 - fMRI a strukturdlnich dat s vysokym rozlisenim, 4 - normalizace dat do stereotaktického prostoru (MNI nebo Talairachova prostoru), 5 - prostoro-
vd filtrace dat ke zlepseni poméru signdl/Sum; B: 6 - statistickd analyza s obecnym linedrnim modelem, 7 - vyslednd aktiva¢ni mapa

Fig. 4. fMRI data preprocessing (A) steps (1-6): 1 - acquired fMRI data, 2 - correction of motion artifacts and corregistration, 3 - of fMRI data with high
resolution structural images, 4 - data normalization into a standard stereotactic space (MNI or Talairach), 5 - data smoothing to improve the signal/
noise ratio; B: 6 - statistical analysis with the general linear model, 7 - functional activation maps

Korekce pohybovych artefaktu

Jeden z rozhodujicich faktort Gspésné realizace fMRI experi-
mentu a ziskani spolehlivych vysledk je spoluprace pacienta
a dodrzeni vSech pokynti potfebnych k provedeni ukolu. Kaz-
dy nepatrny pohyb hlavy miize byt zdrojem signifikantnich
artefaktti a chybnych fMRI vysledkd. Proto je korekce pohy-
bovych artefaktd velmi dilezitym krokem predzpracovani
funk¢nich dat (10).

Koregistrace s anatomickymi obrazy

Funkéni MRI data maji niz$i prostorové rozliseni a horsi ana-
tomické detaily. Proto se ¢asto pro lepsi vizualizaci vysledka
funkénich map fMRI data koregistruji se strukturdlnimi ob-
razy s vysokym rozlienim (napf. T1 MPRAGE s rozli$enim
1x1x1mm).

Prostorova normalizace

Prostorova normalizace funkénich a strukturalnich dat
do standardniho stereotaktického prostoru (napt. do MNI
nebo Talairachova prostoru) se provadi za ucelem moznos-
ti porovnani vysledkt rtiznych osob nebo skupin (pacientt
a kontrol). Normalizace se provadi pomoci transformaéni
$ablony (tzv. template). Transformace miize zahrnovat jak li-
nearni/afinni slozku (jako je rotace, posun, zkoseni, zmenseni
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a zvétSeni obrazka), tak i slozku nelinedrni, ktera byva para-
metrizovana jako linedrni kombinace obecné nelinearnich
bazovych deformacénich funkei (11).

Prostorova filtrace dat

Prostorova filtrace dat spociva v ,,rozmazani“ naméfenych dat
s pouzitim Gaussova filtru, kde stupen filtrace je definovan
pomoci parametru polosifky signdlu FWHM (full width at
half maximum, typicky 8-12 mm). Diivodem této filtrace je
predevsim zlepSeni poméru signal/Sum dat a dale zajisténi
spravnych statistickych vlastnosti dat (Gaussovského rozdé-
leni) potfebnych pro dal$i analyzu.

Statisticka analyza

Nejpouzivanéjsi statistickou metodou pro vyhodnoceni fMRI
dat je obecny linearni model (general linear model - GLM)
umoznujici fadu technik pro zkoumani vztahu mezi zavisle
proménnou a nezavislymi proménnymi. Zjednodusené lze
Fici, Ze principem metody je porovnani namétenych fMRI dat
a modelu, ktery odpovida stimulaci mozku podle zvoleného
paradigmatu. V oblastech, kde si data a model odpovidaji,
predpokldddme existenci aktivace mozku. Tato analyza se pak
provadi pro kazdy voxel ve vy$etfovaném objemu. Vysledkem
je statisticka parametrickd mapa (SPM), ktera se déle prahu-
je, tj., pro kazdy bod se ur¢i vyznamnost nebo nevyznamnost
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Obr. 5. Schematické zndzornéni axonu. Komponenty axonu jsou uspo-
Fddané paralelné k podélné ose axonu. Pohyb molekul vody ve sméru
podélné osy axonu je rychlejsi a vétsi nez v kolmém sméru na axon.

Fig. 5. A schematic representation of axon. Components of axon are
aligned parallel to the longitudinal axis of the axon. Movement of water
molecules is faster and larger along the axon than in the perpendicular
direction to the axon.

statistické hodnoty. Vysledna aktiva¢ni mapa je pak pro pres-
nou lokalizaci a interpretaci fMRI vysledku zobrazena na ko-
registrovanych anatomickych obrazech s vysokym rozliSenim
(12, 13) (obr. 4).

ZOBRAZENIi DIFUZNIHO TENZORU

Difuzi rozumime neustaly a neusporadany pohyb molekul.
V biologickém prostiedi mé ptitom difuze nepostradatelnou
roli pti transportu zivotné dulezitych metabolitt (14, 15). Pri
zobrazovani biologickych tkani je zajimava predevsim difu-
ze molekul vody, kterd mtize poskytnout informaci o mik-
rostruktute pozorované tkané. V nasledujicich ¢astech bude
popsana nejdiive zakladni teorie difuze a dale pak jeji pouZiti
v MR zobrazovani.

TEORETICKE ZAKLADY DIFUZE

Nejjednodussim pripadem difuze je tzv. izotropni difuze, kdy
posuny molekul nezavisi na jejich sméru. Pro tuto difuzi plati
Einsteinova rovnice

<r2> =2nDt,
kde je n dimenze prostoru, D difuzni koeficient v daném pro-

stfedi (udavan v jednotkdch mm?s) a <f2> je stfedni vzdale-
nost, kterou molekuly urazi za difuzni cas t,. Difuzni koeficient
D, ktery je charakteristicky pro studované médium, tedy vyja-
druje miru posunu molekul v dusledku jejich neusporadaného
pohybu za jednotku ¢asu. Ptikladem izotropni difuze je difuze
molekul vody v mozkomi$nim moku (vysoka izotropie) nebo
v Sedé hmoté mozkové (velmi nizké hodnoty anizotropie).
Biologické prostiedi je ovSéem obecné velice heterogen-
ni a dochédzi v ném k fadé rtiznych interakci. Napt. pohyb

molekul vody v biologickém prostiedi je ovlivnén nejen fy-
zikalné-chemickymi vlastnostmi intracelularniho prostredi,
ale také interakci mezi intra- a extraceluldrnimi komponen-
ty a pritomnosti riznych struktur, jako jsou buné¢né mem-
brany, myelinové obaly axont, makromolekuly, vaskularni
a sub-celularni struktury. Tyto struktury a jejich vlastnosti
predstavuji prekazky ¢i omezeni pro pohyb molekul vody
v urcitych smérech. Proto je difuze molekul v rtiznych bio-
logickych systémech rozdilna v zavislosti na geometrii a fyzi-
kalné-chemickych vlastnostech tkané. Mluvime pak o difuzi
anizotropni. ProtoZe biologické systémy zahrnuji rtizné for-
my pohybu molekul v dusledku aktivniho transportu, zmény
permeability membran a toku molekul podél koncentra¢niho
gradientu, byl zaveden pojem aparentni difuzni koeficient -
ADC (16, 17). ADC je tedy jakysi zobecnény koeficient, ktery
zahrnuje i dal$i mechanismy prispivajici k difuzi v biologic-
kém prostfedi. Dal$im dtvodem pro zavedeni ADC je i ko-
ne¢na velikost méreného voxelu. Kazdy voxel zahrnuje rtizna
prostredi (intracelularni a extracelularni prostory), ve kterych
se molekuly pohybuji. Dochazi pak k pfechodiim mezi bun-
kou a extracelularnim prostredi, coz opét zkresluje naméfeny
difuzni koeficient (18).

Pro popis anizotropni difuze v biologickém prostiedi
na rozdil od izotropni difuze nesta¢i jeden difuzni koeficient
D. Pro uplny popis anizotropni difuze musime pouzit takzva-
ny difuzni tenzor, ktery miizeme znazornit pomoci matice
velikosti 3 x 3. Tato matice je pfitom diagonalné symetricka
(D; =D, tj. D, =D ,D, =D, aD, =D )atedy pouze
Sest z jejich deviti slozek je nezavislych. Matice tenzoru je pro-
to definovana Sesti difuznimi koeficienty a mtize byt grafic-
ky znazornéna jako elipsoid, jehoz prumér v kazdém sméru
uréuje velikost difuzniho koeficientu (difuzivitu) v daném
sméru. Osy difuzniho elipsoidu v,, v,, a v, nazyvdme vlastni
vektory (eigenvectors) elipsoidu. Tvar elipsoidu zavisi na kon-
krétnich difuznich vlastnostech latky v daném misté. Napft.
v bilé hmoté je difuze molekul v paralelnim sméru k axonim
volnéj$i a rychlejsi nez ve sméru kolmém na axony. Pri¢iny
této difuzni anizotropie spocivaji v paralelnim usporadani
komponent axonu (myelinovy obal, membrana, neurofila-
menta a mikrotubuly) v podélném sméru k ose axonu (19)
(obr. 5). Proto je v bilé hmoté hlavni podélna osa elipsoidu
orientovana v paralelnim sméru k axontim.

Jednotlivé hodnoty tenzoru D, zdviseji na pouzitém sou-
fadném sytému, ktery je dan gradienty MR tomografu. Exis-
tuje vSak takovy soufadny systém, kdy md difuzni tenzor
pouze diagondlni prvky D,, D,,, D, a ostatni jeho prvky
jsou rovny nule. Tento soufadny systém odpovida vlastnim
vektoriim difuzniho elipsoidu v, v,, v, a pfislusné diagondl-
ni difuzivity D, D,,, D,, jeho vlastnim ¢islim (eigenvalues)
A A, aA,. Obecné naméteny difuzni tenzor mizeme prevést
do diagonalni podoby matematickou operaci znamou jako dia-
gonalizace tenzoru. Sméry hlavnich os a jejich prislusné di-
fuzivity pak plné charakterizuji difuzi v daném bodé (obr. 6).

ZOBRAZENi POMOCI MR

Metoda difuzné vazeného MR zobrazovani (DWI) je zaloze-
na na citlivosti méfeného MR signalu v zobrazovanych tka-
nich na difuzi molekul vody. Tento efekt byl poprvé popsan
Carrem a Purcellem (20) v roce 1954. Protoze difuze vody
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je zavisla na mikrostrukture tkané, poskytuje DWI novy typ
kontrastu obrazu, ktery je uzite¢ny v fadé klinickych apli-
kaci.

Citlivost MR signalu na difuzi je ddna pfitomnosti gra-
dienttt magnetického pole v méficich sekvencich. Tuto citli-
vost lze nazorné popsat na prikladé spinového echa. Aby do-
$lo k refazovani fazi spinti a k vytvoreni echa, je nutné, aby
byly spiny pred a po aplikaci 180° pulzu vystaveny stejnému
magnetickému poli. Pokud ale spiny podléhaji difuzi a naché-
zeji se v dobé pred a po aplikaci 180° pulzu v jinych pod-
minkach, k plné refokusaci jejich faze nedojde. Vysledkem je
akumulace faze, kterd je tmérnd disperzi pozic jednotlivych
spind, a tedy (aparentnimu) difuznimu koeficientu ADC (obr.
7). To vede k ubytku méfeného signalu S, ktery mizeme po-
psat nasledujicim vztahem:

S — SoexpfbADC

b=yGE4-9),

kde y je gyromagneticky pomér, S je intenzita pozorovaného
signdlu pti aplikaci difuznich gradientd, S| je signdl ziskany
bez aplikace difuznich gradientd, b (tzv. b-faktor, gradientni
faktor), ktery je dan parametry akvizi¢ni sekvence a urcu-
je citlivost pulzni sekvence k difuzi molekul. b-faktor zavisi
na ¢asovém odstupu obou gradientnich pulzti (A) a na trvani
(8) a amplitudé (G) difuznich gradientu (18, 21).

Vyse popsana sekvence spinového echa s difuznimi gradi-
entnimi pulzy byla poprvé popsana v roce 1965 Stejskalem
and Tannerem (22) a stala se zdkladem modernich difuznich
sekvenci. K poklesu naméfeného signalu vlivem difuze pfi-
spivaji vSechny gradienty v sekvenci, nicméné pro zesileni
tohoto efektu se po vzoru Stejskala a Tannera do méfticich
sekvenci pridavaji specialni silné gradienty, a tim obraz dosta-
va dominantni difuzni vazeni. Méfime-li MR obraz s jednou
vybranou orientaci gradientu s pfislu$nym difuznim vazeni,
mluvime o difuzné vdZzeném obrazu (diffusion weighted ima-
ging - DWI). Pokud méfime dostatek DWTI obrazi s rtiznou
orientaci difuznich gradientd, abychom mohli vypocist difuz-
ni tenzor, mluvime o DTT (23). Pro vysokou rychlost nabéru
dat se difuzni gradienty aplikuji prevazné do EPI sekvenci,
kdy se ke klasické spin-echo EPI sekvenci ptidavaji dva stejné
silné gradientni pulzy, jeden prfed a druhy po 180° RF pulzu.
Od konce devadesatych let 20. stoleti, kdy byly publikovany
prvni aplikace DWI (24), se DWI a DTT staly soucasti klinic-
kych vySetfovacich protokolt.

ZPRACOVANI DTI DAT

Difuzni data jsou velmi citliva k riznym artefakttim a vyzaduji
aplikaci raznych korekei. Existuje celd fada volné dostupnych
programil na hodnoceni difuznich dat a k rekonstrukei svaz-
ki bilé hmoty. Prikladem takovych programt je MedINRIA
(http://www-sop.inria.fr/asclepios/software/MedINRIA/),
DTIstudio (https://www.mristudio.org/), FSL (http://www.
fmrib.ox.ac.uk/fsl/) a 3D Slicer (http://www.slicer.org/). V na-
$em zpracovavacim protokolu byla prvnim krokem korekce
vifivych proudii a pohybovych artefaktii. Nasledoval vypocet
difuzniho tenzoru a jeho diagonalizace v kazdém voxelu.
Protoze je informace difuzniho tenzoru komplexni, pouzivaji
se Casto v praxi rizné odvozené veli¢iny (skalarni mapy) cha-
rakterizujici difuzi na zékladé slozek difuzniho tenzoru. Nejpo-
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Obr. 6. Schematické zndzornéni difuzniho tenzoru pomoci matice a elipso-
idu. Difuzni tenzor je vyjadifen matematicky jako matice s deviti kompo-
nentami difuznich koeficientii. Diagonalizaci této matice obdrZzime sadu tri
vlastnich vektord, hlavni, stiedni a mensi (v, v, a v, - eigenvectors) zdklad-
ni osy elipsoidu s odpovidajicimi viastnimi Cisly matice (A, A, a A, - eigen-
values) Hlavni osa elipsoidu je orientovand ve sméru podélné osy axonu.
Fig. 6. A schematic representation of the diffusion tensor using matrix and
ellipsoid. Diffusion tensor is described by the matrix with 9 components of
diffusion coefficients. Diagonalization of the matrix (diffusion tensor) pro-
vides 3 eigenvectors (major v,, medium v,and minor v,) of the main axis of
the ellipsoid and associated eigenvalues (A, A, a,). The major axis (the lar-
gest eigenvector) is oriented along the longitudinal axis of the axon.

6
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Obr. 7. Schematické zndzornéni sekvence spinového echa s pdrem gra-
dientnich pulzii pro méreni difuze (DWI sekvence, Stejskal-Tannerova
sekvence). Po aplikaci 90° RF pulzu dochdzi ve vysetfovaném objemu
tkdné (napf. ve voxelu s 5 protony) ke sklopeni vektoru magnetizace
do transverzdlniroviny (1). Prvni difuzni gradient (pfed 180° RF pulzem)
zpiisobuje rozfdzovdni spinii (2) a druhy gradient je zfdzuje (3). Pro sta-
ciondrni molekuly budou fdze indukované obéma gradientnimi pulzy
kompletné vyruseny a signdl bude maximdilni (4). V pripadé molekul di-
fundujicich ve sméru aplikovaného gradientniho pulzu dochdzi k posu-
nim fdzi spind (spiny nabyvaji riiznou fdzi). Tento rozdil ve fdzich spint
vede ndsledné k poklesu MR signdlu (5).

Fig. 7. A schematic representation of the spin echo sequence with a sym-
metric pair of diffusion-sensitizing gradients (around the 180 refocusing
pulse) for measuring water diffusion (DWI sequence, Stejstal Tanner
sequence). After the application of the 90° RF pulse, the magnetization
vector in the examined tissue (e.g. a voxel with 5 protons) is tilted into the
transverse plane (1). The spins are firstly dephased (2) by the first diffu-
sion gradient (before the 180° RF pulse) and subsequently rephased by
the second diffusion gradient (after the 180° RF pulse) (3). The phase of
the stationary molecules induced by both diffusion gradient pulses will be
completely canceled and the resulting signal will be maximal (4). Howe-
ver, the diffusion of the molecules along the direction of the applied gradi-
ent pulse causes phase shifts of the spins (spins acquire a different phase)
which subsequently lead to the decrease of the resulting MR signal (5).
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uzivanéjsimi skalarnimi mapami jsou mapy frakéni anizotropie
(FA), aparentniho difuzniho koeficientu (ADC) a stopy tenzoru
(Tr, trace), popt. prosty difuzné vazeny obraz (DWI).

Frak¢ni anizotropie

Frakéni anizotropie (FA) je jeden z nejpouzivanéjsich DTI
indexti odrézejici usporddani a mikroarchitekturu vyset-
fované tkané. FA je smérové zavisla velic¢ina, kterd se odvo-
zuje od vlastnich ¢isel matice tenzoru (A, \,, A,) a pohybuje
se v rozsahu od 0 (izotropie) do 1 (maximdlni anizotropie).
Frakéni anizotropie je vypocitana podle nasledujici rovnice:

_ 1/(/\1 —RPZ+ (V- NP+ (M =L
V202 + 22+ D).

A, A, a ), jsou vlastni ¢isla difuzni matice (eigenvalues).

Vsechny biologické faktory prispivajici k vysledné hodnoté
FA nejsou presné znamy. Nicméné zasadni roli pfi tvorbé této
anizotropie v mozku hraje hustota axont, smérova soudrz-
nost svazkua bilé hmoty a stupenn myelinizace axon (19). FA
je dulezitym parametrem pri posouzeni stavu bilé hmoty,
kterd ve zdravé tkani vykazuje vyraznou anizotropii difuze.
Seda hmota mé velmi nizké hodnoty FA, a proto mé na FA
mapé Sedou barvu, likvor je pak na FA mapach zobrazen
¢erné (FA = 0 = izotropie). Smér maximalni difuzivity mtize
byt na FA mapach mapovan pomoci barev (nejcastéji RGB
systém) a hodnota FA pomoci intenzity (jasu) jednotlivych
pixeltt mapy. Vysledkem je sumdrni mapa, ze které je mozné
urdit jak stupen anizotropie, tak i lokalni orientaci nervového
vldkna (obr. 8).

FA

Obr. 8. Rekonstrukce skaldrnich map a smé-
rové mapy difuzniho zobrazeni u zdravého
dobrovolnika v programu MedINRIA metodou
FACT. 1 - mapa frakcni anizotropie (FA) bez in-
formace o sméru nervovych svazki, 2 - mapa
aparentniho difuzniho koeficientu (ADC) udd-
vd priimérnou difuzivitu v kazdém voxelu bez
ohledu na smér difuze. 3 - kombinaci FA mapy
a smérové mapy vznikd barevnd mapa FA (co-
lor coded directionality FA map). Barvy RGB
(red, green, blue) naznacuji hlavni difuzni smé-
ry (sméry trakti bilé hmoty) v kazdém voxelu:
cervend barva: levo-pravy; zelend barva: ante-
rior-posterior; modrd barva: superior-inferior.
CE: capsula externa, Cl: capsula interna. 4 -
mapa tenzorii ukazuje hlavni difuzni vektor
v kazdém voxelu FA mapy.

Fig. 8. Reconstruction of the scalar and diffusion
directional maps performed on a healthy volun-
teer using FACT algorithm in MedINRIA. 1 - fra-
ctional anisotropy map without information
about the direction of the nerve bundles. 2 - ap-
parent diffuison coefficient map that gives the
mean diffusivity in each voxel without conside-
ration of the diffusion direction. 3 - color coded
FA map is calculated using the FA and diffusion
directional maps. The colors RBG (red, green
and blue) indicate the major diffusion directions
(directions of the white matter bundles) in each
voxel. Red: left-right; green: anterior-posterior,
and blue: superior-inferior direction. CE: exter-
nal capsule, CI: internal capsule. 4 - diffusion
tensor map shows the main diffusion vector in
each voxel of the FA map.

Aparentni difuzni koeficient a stopa tenzoru

Dalsi ¢asto pouzivanou skalarni mapou udavajici primérnou
difuzivitu v kazdém voxelu bez ohledu na smér difuze je apa-
rentni difuzni koeficient (ADC) (obr. 8). ADC se vypocita na-
sledujicim zptisobem z vlastnich ¢isel difuzni matice:

(A, +A,+1)
3

ADC=

Casto se také misto ADC pouzivé tzv. stopa (Tr, trace) di-
fuzniho tenzoru, kterd je ddna prostym souctem jeho vlast-
nich ¢isel. Plati tedy:

Tr=(0,+A,+1)=3-ADC.

vevs

V nékterych pripadech ADC mapa poskytuje presnéjsi in-
formace nez DWI obrazy, zejména pfi eliminaci takzvaného
sviticiho efektu v disledku prodlouzeni T2 relaxa¢niho ¢asu
(T2 shine through effect). Ptikladem vyuziti ADC mapy muze
byt uréeni abnormalniho MR signalu v dusledku cytotoxické-
ho edému, kdy dojde k poruse Na*/K* pumpy a nahromadéni
vody uvnitf buniky. Signdl na ADC mapach u akutniho infark-
tu (cytotoxického edémuy) je hypointenzni na rozdil od difuz-
né vazeného obrazu, kde je signal hyperintenzni (25).

Rekonstrukéni algoritmy difuzniho tenzoru
a MR traktografie

Pro rekonstrukci nervovych svazki bilé hmoty byla navrze-
na cela rada algoritmd, které l1ze rozdélit do dvou zakladnich
skupin: deterministické a pravdépodobnostni. Déle je uveden
stru¢ny vyklad obou metod.
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Deterministické metody jsou zalozeny na vyuziti lokal-
ni informace tenzoru v kazdém voxelu. Mezi zastupce této
skupiny patti tzv. streamline tracking techniques - sledova-
ni a spojeni hlavnich vektort difuzniho elipsoidu v jednotli-
vych voxelech (26). Ptikladem této skupiny algoritmt je Fiber
assignment by continuous tracking (FACT) (27). FACT algo-
ritmus je jedna z nejpouzivanéjsich metod rekonstrukei svaz-
ki bilé hmoty. Pfi rekonstrukci svazkt axont se zada starto-
vaci bod (seed point) a spojuje se jeden hlavni vektor s dal$im
hlavnim vektorem v sousednim voxelu. Pokracuje se pfi tom
tak dlouho, dokud hodnota frakéni anizotropie neklesne pod
stanovenou kritickou hodnotu (napf. FA = 0,25-0,35), nebo
pokud velikost thlu mezi hlavnimi vektory v sousednich vo-
xelech neprekroéi stanoveny mezni thel (napt. 45°). Ackoliv
rekonstrukéni techniky streamline vystihuji velmi dobfe pa-
ralelné orientované svazky WM, selhavaji tyto techniky pii
ktizeni (crossing fibers) nebo vétveni (branching fibers) ner-
vovych drah. Tato limitace algoritmu vedla k vyvoji novych
metod takzvanych high angular resolution diffusion imaging
(HARDI) metod, u kterych je smér svazki v kazdém voxelu
popsan distribu¢ni funkci, tzv. orientation distribution func-
tion (ODF) a které umoznuji zobrazeni vice nez jednoho smé-
ru difuze ve voxelu. Prikladem HARDI technik jsou Q-ball
imaging - QBI (28) nebo diffusion spectrum imaging — DSI
(29). Ackoliv jsou tyto techniky velmi zadouci pro zpfesnéni
parametru difuze, jsou ¢asové velice naro¢né.

Pravdépodobnostni metody. Princip téchto metod spociva
v hledani spojnice mezi dvéma predem definovanymi body
(voxely) minimalizaci uréité funkce (tzv. globalni energie)
béhem hledani mozné cesty. Pravdépodobnostni metody jsou
velmi uzite¢né zejména pri rekonstrukei svazki bilé hmoty
v oblastech s nizkou FA - napriklad v oblastech, kdy svazek
vede skrze $edou hmotu, pti kiizeni drah a pfi rekonstruk-
ci slozitéjsich svazkt bilé hmoty (27). Priklad rekonstrukce
svazku bilé hmoty v corpus callosum a fornix u zdravého dob-
rovolnika v programu MedINRIA metodou FACT je na ob-
razku 9.
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Obr. 9. Vizualizace svazkii bilé hmoty v corpus
callosum a fornix u 30letého dobrovolnika. Vy-
bér oblasti zdjmu v corpus callosum a fornix
na stredni sagitdlni vrstvé barevné FA mapy
(A) a ndsledné rekonstrukce svazkii bilé hmoty
vobou vybranych oblastech metodou FACT (B-C);
D - tvorba tenzorové mapy (ODF, distribucni funk-
ce) technikou HARDI zachycuje krizeni svazka.
FLS: fasciculus longitudinalis superior. CST: kor-
tikospindlni trakt

Fig. 9. Visualization of white matter bundles of
corpus callosum in a 30 year old volunteer. Se-
lection of the regions of interest in the corpus
callosum and fornix viewed in the midsagittal
slice of the color coded directionality FA map (A)
and subsequent reconstruction of white mat-
ter bundles in both selected areas using FACT
algorithm (B-C); D - diffusion tensor map (an
orientation distribution function, ODF) created
with HARDI technique showing crossing fibers.
FLS: superior longitudinal fasciculus. CST: corti-
cospinal tract

MORFOMETRICKA ANALYZA CELEHO
MOZKU

Porovnavani strukturalnich zmén celého mozku mezi dvéma
studovanymi skupinami voxel po voxelu se stava dulezitou
metodou ve vyzkumu rtiznych neurologickych a psychiatric-
kych onemocnéni CNS. Neuropatologické zmény v mozko-
vé tkani casto vedou k atrofii mozku. Tyto atrofické zmény
mozkové tkdné jsou pritom casto specifické pro dané neurode-
generativni onemocnéni (30). Morfometricka analyza (VBM)
je (na rozdil od konvenénich morfometrickych technik (31))
kvantitativni a automaticka analyza celého mozku bez ohledu
na neuroanatomické znalosti vy$ettujiciho. Z 3D-MR obrazu
muzeme pomoci VBM techniky identifikovat lokalni rozdily
jak v $edé, tak v bilé hmoté mozkové. Podle komplexnosti po-
uzitych algoritmi muzeme VBM rozdélit na standardni a op-
timalizovanou VBM (32).

Standardni morfometricka analyza

Tato morfometricka analyza VBM vyzaduje ¢tyti hlavni kroky

(obr. 10):

1. VSechny anatomické MR obrazy méfené s vysokym rozli-
$enim (T1-3D MPRAGE) jsou normalizovany do spole¢-
ného stereotaktického prostoru (MNI).

2. Normalizované obrazy jsou pak segmentovany na $edou
a bilou hmotu mozkovou (GM, WM) a na likvor.

3. Pro zvyseni poméru signalu k Sumu a pro zajisténi sprav-
nych statistickych vlastnosti dat (Gaussovské rozdéleni)
potiebnych pro dalsi analyzu je segmentovana $eda a bila
hmota prostorové filtrovana konvolu¢nim Gaussovym fil-
trem (FWHM 8-12 mm). Volitelnym krokem je pak tak-
zvana modulace obrazu. U¢elem modulace je korekce zmén
objemu vzniklych v dtisledku normalizace MR obrazu.

4. Poslednim krokem je statistickd analyza pomoci obecné-
ho linedrniho modelu pro zjisténi signifikantnich rozdi-
It mozkovych struktur mezi studovanymi skupinami.
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analyza bilé hmoty (WM analysis)

Obr. 10. Schematické zndzornéni standardni morfometrické analyzy - VBM. Strukturdlni T1-3D MPRAGE obrazy jsou normalizovdny (1), segmentovd-
ny (2), prostorové filtrovdny (3) a voxel po voxelu statisticky analyzovdny pomoci obecného linedrniho modelu (4) v programu SPM8.

Fig. 10. A schematic representation of the preprocessing steps in standard VBM. Structural T1-3D MPRAGE images are normalized (1), segmented (2)
and smoothed (3). Subsequently, each voxel is analyzed using SPM8 with general linear mode (4).

Optimalizovana morfometricka analyza

Modifikovanou verzi standardni VBM je takzvana optima-
lizovand VBM. Optimalizace této metody spocivd zejména
v odstranéni chyb segmentace vzniklych u standardni VBM.
Anatomické MR obrazy jsou nejdfive segmentovany na GM
a WM, teprve potom jsou normalizovany do stereotaktické-
ho prostoru. Normalizované parametry jsou nasledné apli-
kovany na ptivodni MR anatomické obrazy a potom znovu
segmentovany na GM a WM. Dalsi kroky jsou totozné jako
u standardni VBM (modulace, prostorové vyhlazeni a statis-
tickd analyza) (33).

Ackoliv je VBM jednoduchd a citlivd metoda k subtilnim
zménam mozkovych struktur, vyzaduje kvalitni vstupni MR

obrazy, bezchybnou koregistraci a segmentaci analyzovanych
dat.

ZAVER

Vyvoj zobrazovacich modalit a pokroky v neurovédach ote-
vrely nové moznosti ve zkoumani kognitivnich funkei lid-
ského mozku, neurodegenerativnich a neuropsychiatrickych
poruch a ukazaly jejich spojitost s morfologickymi a patofy-
ziologickymi zménami mozkovych struktur. Casna detekce
abnormalnich zmén mozkové tkané pomoci rtiznych metod
a spravna diagnostika je predpokladem ucinné a adekvatni
1é¢by rtiznych onemocnéni CNS.
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