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Vyuziti technik difuzniho MR zobrazeni v diagnostice nadorti mozku
Abstrakt

Difuzni magneticka rezonance pfedstavuje neinvazivni metodu pro analyzu mikrostruktury
mozkové tkan¢ a klasifikaci nadorti. Prvni Cast této prace podava uceleny piehled o
principech dMRI, vyvoji akvizi¢nich technik, problematice optimalizace difuznich
sekvenci a pokrocilych zobrazovacich metoddch nad rdmec klasického difuzné
tenzorového modelu. Prakticka Cast se zamétuje na vyuziti pokroCilych difuznich metod
jako je Diffusion Kurtosis imaging ¢i Spherical Mean Technique v predikci muta¢niho
statusu izocitrat dehydrogenazy a histologického gradovani difuznich gliomt. Studie na 80
pacientech prokazala, ze pokrocilé difuzni techniky v kombinaci s komplexnim zpracovani
MR dat, umoznuji pfesnou a neinvazivni predikci IDH statusu i grading nadoru s vysokou
diagnostickou ptesnosti. Vysledky ukazuji potencial pokrocilych difuznich technik pro
klinickou praxi v oblasti neuroonkologie a podtrhuji vyznam pokroc€ilych difuznich metod

na pocatku éry kvantitativniho multiparametrického zobrazovani.

Klicova Slova

difuzni magneticka rezonance, difuzni tenzorové zobrazovani, pokrocild difuzni MRI,

Spherical Mean Technique, gliom, IDH mutace, DTI, neuroonkologie, radiogenomika



Use of diffusion MR techniques in diagnosis of brain tumors

Abstract

Diffusion magnetic resonance imaging represents a non-invasive method for analyzing
brain tissue microstructure and tumor classification. The first part of this thesis provides a
comprehensive overview of the principles of dMRI, the development of acquisition
techniques, the challenges of optimizing diffusion sequences, and advanced imaging
methods beyond the conventional diffusion tensor model. The second part focuses on the
use of advanced diffusion techniques, such as Diffusion Kurtosis Imaging and the
Spherical Mean Technique, in predicting isocitrate dehydrogenase mutation status and
histological grading of diffuse gliomas. A study of 80 patients demonstrated that advanced
diffusion techniques, combined with comprehensive MR data processing, enable accurate
and non-invasive prediction of IDH status and tumor grading with high diagnostic
precision and compare favorably to DTI and conventional MRI sequences. The results
highlight the potential of advanced diffusion techniques for clinical practice in neuro-
oncology and emphasize the importance of advanced diffusion methods at the beginning of

the era of quantitative multiparametric imaging.

Keywords:

diffusion magnetic resonance imaging, diffusion tensor imaging, advanced diffusion MRI,

Spherical Mean Technique, glioma, IDH mutation, DTI, neuro-oncology, radiogenomics



Seznam ZKkratek

AD: Axial Diffusivity

ADC: Apparent Diffusion Coefficient

ADEM: Acute Disseminated Encephalomyelitis

Al: Artificial Intelligence

AK: Axial kurtosis

AP: Anterior-Posterior

ASL: Arterial spin labeling

CEST: Chemical exchange saturation transfer
CHARMED: composite hindered and restricted model of diffusion
CNS: Centralni nervovy systém

DKI: Diffusion kurtosis imaging

DSC: Dynamic susceptibility contrast

DSG: Diffusion-sensitizing gradients, difuzné kodujici gradienty
DSI: Diffusion spectrum imaging

DTTI: Diffusion Tensor Imaging

DWI: Diffusion-Weighted Imaging

EPI: Echo-Planar Imaging

ET: Echo train

ETL: Echo train length

FA: Fractional Anisotropy

FAST: FMRIB's Automated Segmentation Tool
FLAIR: Fluid-attenuated inversion recovery

FLIRT: FMRIB's Linear Image Registration Tool
FOD: Fiber Orientation Distribution

FOV: Field of View

FSE: Fast Spin Echo

FSL: FMRIB’s software library

GEHC: GE Healthcare

GRAPPA: GeneRalized Autocalibrating Partial Parallel Acquisition
GRE: Gradient echo

GRE-EPI: Gradient echo echo-planar imaging
HARDI: High Angular Resolution Diffusion Imaging



HASTE: Half-Fourier Acquisition Single-shot Turbo Spin Echo
HW: Hardware

IDH: Isocitrat dehydrogenaza

IVIM: Intravoxel Incoherent Motion

LR: Left-right

MB: Multiband

MD: Mean diffusivity

MK: Mean kurtosis

ML: Machine Learning

MP-PCA: Marchenko-Pastur principal component analysis
MR: Magnetickd rezonance

MRI: Magnetic resonance imaging

NDI: Neurite density endex

NEX: Number of Eexcitations

NODDI: Neurite orientation dispersion and density imaging
ODF: Orientation distribution function

ODI: Orientation dispertion index

PA: Posterior-anterior

PCA: Principal Component Analysis

PET: Positron-emission tomography

PGSE: Pulsed gradient spin echo

PI: Parallel imaging

QBI: Q-ball imaging

RD: Radial diffusivity

RF: Radio frequency

RK: Radial Kurtosis

RS: Roztrousena sklerosa

RSI: Restriction spectrum imaging

SAR: Specific absorption rate

SE: Spin echo

SE-EPI: Spin echo echo-planar imaging

SENSE: Sensitivity encoding

SID: Susceptibility-induced distortion, susceptibilitou indukované distorze

SMS: Simultaneous multi-slice



SMT: Spherical mean technique

SNR: Signal-to-noise ratio

SSFP: Steady-state free precession

STE: Stimulated echo

STEAM: Stimulated echo acquisition mode

TE: Echo time

TR: Repetition Time

VERDICT: Vascular, extracellular and restricted diffusion for cytometry in tumors

WHO: World Health Organization
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Cast 1.: Uvod do difuzni MRI

1. Uvod do difuzni MRI

Difuzni magneticka rezonance (dMRI) je sofistikovana zobrazovaci metoda, ktera vyuziva
pohybu molekul vody v biologickych tkanich k ziskani detailnich informaci o jejich
mikrostruktute (Le Bihan et al., 2001). Na rozdil od ostatnich MRI metod, které vétSinou
zobrazuji kontrast v zavislosti na hustoté protonii ¢i relaxacnich vlastnostech tkani, se
dMRI soustfedi na difuzi vody jako sondu bunécného prostiedi (Assaf and Pasternak
2008). Tato jedinecna schopnost u¢inila AMRI nepostradatelnym néstrojem v neurovédach,
nebot’ poskytuje neinvazivni vhled do architektury a integrity nervové tkan¢ (Beaulieu et

al., 2002).

Princip dMRI vychézi z pozorovani, ze molekuly vody v neustalém Brownové pohybu
podléhaji omezené nebo anizotropni difuzi v pfitomnosti bunéénych struktur, jako jsou
bunécné membrany, myelinové pochvy ¢i organely (Mori a Zhang, 2006). Tyto difuzni
vzorce lze kvantifikovat a zobrazit, coz védcim a klinikim umozZnuje usuzovat na
mikrostrukturni vlastnosti tkani. V mozku je dMRI obzvlasté cenné pro studium bilé
hmoty, protoze zachycuje organizaci a konektivitu nervovych drah, které jsou zédkladem

mezineuronové komunikace (Jbabdi a Johansen-Berg 2011).

Cilem této uvodni, piehledové casti je poskytnout komplexni pohled na technické aspekty
dMRI, od jeho zakladnich principii az po pokrocilé techniky a aplikaéni moznosti
(Tournier et al., 2019). Pochopeni principt, jimiZ se dMRI fidi, a zplisobu, jakym vyuziva
difuzi vody k odhalovani mikrostruktury tkani, ndm umoznuje 1épe ocenit jeji pfinos v
neurozobrazovani i potencidl pro budouci objevy v zdkladnim i klinickém vyzkumu
neurovéd. V nasledujicich oddilech se podrobnéji zaméfime na historicky vyvoj, zakladni

principy, technické aspekty a vyuziti tohoto zobrazovaciho piistupu.
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Cast 1.: Uvod do difuzni MRI

1.1 Historicky kontext

Pocatky dMRI Ize vystopovat do poloviny 19. stoleti, kdy se zacaly zkoumat zakladni
principy difuze v laboratornich podminkéch (Fick 1855; Graham 1862). Zlomovou byla
Einsteinova prace z roku 1905, ktera nabidla matematicky rdmec pro popis ndhodného
pohybu molekul v prostiedi a propojila Brownlv pohyb s difuznim koeficientem (Einstein
1905). Tyto fyzikalni principy byly posléze vyuzity v zobrazovani, jakmile pokrok v

oblasti MRI oteviel moznost neinvazivné méfit difuzi vody.

Prvni difuzné véazené zobrazeni, jez piedchdzelo modernimu dMRI, se objevilo v 80.
letech 20. stoleti (Le Bihan et al. 1986). Védci tehdy vyuzili citlivosti MRI k méfeni
posunu molekul vody v €ase za pomoci lokalnich variaci magnetického pole, coz bylo
zpocatku demonstrovano pomoci pulznich gradientnich spin-echo (PGSE) sekvenci. Tyto
sekvence, zavedené Stejskalem a Tannerem (Stejskal a Tanner 1965), umoznily vibec
poprvé kvantifikovat difuzi za kontrolovanych podminek. Rané implementace DWI trpély
nizkym prostorovym rozliSenim, nizkym pomérem signalu k Sumu (SNR) a vysokou

nachylnosti k artefaktiim, polozily ale zaklad pro budouci inovace.

K zasadnimu prilomu doslo v 90. letech 20. stoleti s nastupem diffusion tensor imaging
(DTI), ktery zavedl matematicky model pro popis anizotropni difuze vody v tkanich,
zejména v bilé hmot¢ mozku (Basser, Mattiello, a LeBihan 1994). V ramci tohoto modelu
vznikly metriky, jako je frak¢ni anizotropie (FA) ¢i stfedni difuzivita (MD), jez se staly
standardnimi nastroji pro studium konektivity a mikrostruktury mozku. Soucasné se
zlepsilo 1 hardwarové vybaveni, piibyvaly silnéjsi gradienty, pokrocilejsi civky a rozvijely
se dal$i zobrazovaci a akcelerac¢ni techniky. To vSe pfispélo k SirSimu a nakonec i

rutinnimu vyuziti difuzniho zobrazeni jak ve vyzkumu, tak v klinické praxi.

S nastupem 21. stoleti se AMRI dale rozvijelo prostfednictvim technik s vysokym thlovym
rozliSenim (HARDI), multi-shell akvizic a novych modelovacich pfistupt, jako je napt.
spherical deconvolution, které jdou nad ramec tenzorového modelu a umoziuji
komplexnéji zachytit strukturu bilé hmoty (Tuch et al. 2002; Tournier et al., 2007). Tyto
pokroky rozsifily pole plsobnosti dMRI, ¢imZ ptfinesly detailngj$i pohled na stavbu

mozku, neurologicky vyvoj a patologické procesy.
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Cast 1.: Uvod do difuzni MRI

Znalost historického vyvoje nam umoziuje 1épe ocenit soucasné moznosti dMRI i
prekazky, které bylo nutné piekonat. Od plivodni teoretické koncepce az po dnesni klicové
postaveni v neurozobrazovani piedstavuje historie dMRI zajimavou souhru teoretické
fyziky, technického inzenyrstvi a neurovéd, ktera jej dovedla k soucasnému postaveni

jednoho z kli¢ovych nastrojii pro studium lidského mozku.

1.2 Zakladni principy difuzni MRI

dMRI stoji na poznani, ze molekuly vody v biologickych tkanich vykazuji neustaly,
nahodny pohyb v dasledku tepelné energie, znamy jako Browniv pohyb (Einstein 1905).
V Zivych systémech vSak tento pohyb neni zcela volny, nybrz je ovliviiovan bunéénymi
strukturami (od membran a myelinovych pochev po riizné organely) a téz extracelularni
matrix (Beaulieu et al., 2002). Méfenim difuznich vlastnosti vody tak 1ze neptimo odhalit

informace o mikrostrukturni organizaci tkani.

Z technického hlediska dMRI vyuziva specidlnich difuzné kodujicich gradientd (anglicky
“diffusion sensitising gradients”) v ramci pulznich MRI sekvenci (Stejskal a Tanner,
1965). Tyto gradienty koduji posun molekul vody v konkrétnich prostorovych smérech,
¢imz umoznuji mapovat velikost i orientaci jejich pohybu v pribéhu daného casového
intervalu. Kvantitativnim popisem tohoto pohybu je difuzni koeficient, ktery vypovida o

mife pohyblivosti molekul vody v dané tkani (Mori a Zhang 2006).

V izotropnim prosttedi, napiiklad v mozkomi$nim moku, je difuze molekul vody stejna ve
vSech smérech, a ma proto sféricky difuzni profil. Naopak v anizotropnich prostiedich,
jako je bild hmota mozku, je difuze smérové omezena, napiiklad axony a jejich
myelinovymi pochvami. Tato anizotropie poskytuje kli¢ové informace o struktufe a
usporadani tkani, zejména tam, kde orientace a soudrznost vlaken hraje stézejni roli (tj. v

nervovych drahach) (Basser et al., 1994).

Mira difuzniho vazeni je fizena bezjednotkovym parametrem, tzv. b-hodnotou (b-value),
ktery je dan silou, trvanim, profilem a nacasovanim difuzné kodujicich gradientd. Vyssi b-

hodnoty zvySuji citlivost na difuzni jevy a umoznuji zachytit jemnéj$i mikrostrukturni
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rozdily, avSak za cenu nizs§iho ziskaného signalu a tedy vétsiho relativniho zastoupeni

Sumu v obraze (Tournier et al, 2011).

Zékladnim vystupem dMRI jsou série difuzné vazenych obrazli, z nichz kazdy je
senzitivni na difuzi vody v ur¢itém sméru. Kombinaci dat z vice smérti a b-hodnot lze
aplikovat sofistikovanéj$i modely, napt. DTI, a odvozovat biologicky interpretovatelné
metriky. Mezi nejCastéji vyuzivané patii frakéni anizotropie (FA) a stfedni difuzivita

(MD), jez informuji o integrité a hustoté nervové tkané (4ssaf a Pasternak 2008).

Porozuméni témto zakladnim principim je klicové pro plné docenéni vSestranného
potencialu dMRI. Tim, Ze se piirozeny, ndhodny pohyb molekul vody pievadi do
biologicky smysluplnych parametrd, vytvaii dMRI dalezity most mezi biofyzikalnimi
principy a klinickymi ¢i vyzkumnymi aplikacemi. Nabizi tim jedine¢ny nahled na
strukturu lidského mozku 1 jinych biologickych systémii a usnadiiuje pokroky v

neurovédach, diagnostice onemocnéni 1 sledovani lé€ebnych intervenci.

Obr. 1: Browniiv pohyb. Schéma znédzoriiuje browniv pohyb v ptfipadé volné, izotropni
difuze (vlevo) a difuze anizotropni, kterou lze najit napt. v bilé hmoté mozku (vpravo)
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2. Technické zaklady difuzni MRI

dMRI je rozséhla oblast, v niz se vyvinuly rozmanité ptistupy a pulzni sekvence, aby bylo
mozné spolehlivé méftit pohyb molekul vody v Zivych tkénich. Tyto sekvence se lisi svym
designem 1 kombinaci RF pulzl a gradientl: nékteré vychazeji z konvencniho spin-echo
principu (SE), jiné ze stimulated echo (STE) nejcastéji vSak vyuzivaji pokrocilé echo-
planarni techniky (EPI) (Le Bihan et al. 2001). Existuji také varianty s dlouhymi ¢i
kratkymi dobami difuze, s jednim ¢i dvéma difuznimi kédovanimi (napt. double diffusion
encoding), anebo specialni schémata s oscilujicimi gradienty (Tournier et al., 2011).
Prestoze Skala dostupnych dMRI sekvenci je velmi pestra, vSechny maji jedno spolecné:
nezbytnou pritomnost difuzné kodujicich gradienta (diffusion sensitising gradients, DSG),
které umoznuji citlivou detekci a kvantifikaci difuzniho pohybu vody (Stejskal a Tanner,

1965).

V této kapitole se proto nejprve zamétime na princip a navrh difuzné kédujicich gradientt,
nebot’ pravé DSG reprezentuji jadro vSech difuzn€ vazenych sekvenci, bez ohledu na jejich
dalsi variace. Pokra¢ovat budeme typy difuzniho kodovani a nasledné se budeme vénovat
pfimo riznym typim pulznich sekvenci, v€etné tradi¢nich spin-echo rezimi, modernich
EPI pfistupi ¢i specializovanych schémat pro studium jemnych mikrostruktur. Tento
systematicky rozbor objasni, jak 1ze volbou gradientii a vhodnym vybérem sekvence cilené
ovlivnit jak citlivost k difuzi, tak miru artefaktl a vyslednou kvalitu obrazu (Tournier et

al., 2011).
2.1 Difuzné kodujici gradienty

Difuzné kodujici gradienty (DSG) predstavuji jadro kazdé pulzni sekvence pro difuzni
dMRI, protoze umoziiuji méfit pohyb molekul vody v biologickych tkanich. Peclivym
fizenim téchto gradientd Ize v dMRI tento mikroskopicky pohyb molekul vody popsat a
prevést jej na cenné informace o mikrostruktute tkadni (Mori a Zhang, 2006). Tato Cast se
podrobné zabyva navrhem, funkcnosti a dopadem difuzné kédujicich gradientii na difuzni

zobrazovani.
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2.1.1 Uloha difuzné kédujicich gradienti

Difuzné kodujici gradienty jsou Casové proménné gradienty magnetického pole, které se
aplikuji v prabéhu pulzni sekvence za ucelem zakddovani prostorového posunu molekul
vody. Tyto gradienty vyvolavaji fazové posuny ve spinech molekul vody, které¢ se
pohybuji, zatimco staciondrni molekuly si zachovéavaji svou pivodni fazi. Rozsah rozptylu
faze odrazi miru difuze a v DWI se projevuje jako utlum signalu (Stejskal and Tanner

1965).

Utlum signélu zptisobeny difuzi se #idi Stejskal-Tannerovou rovnici:
S =Sp * ebD

Kde:
So je intenzita signalu pted difuznim vazenim.
S je intenzita signalu po difuznim vazeni.
b je b-hodnota, kterd je dand parametry sekvence.

D je difuzni koeficient tkané.

Tato rovnice vyjadiuje vztah mezi technickymi parametry aplikovanych difuzné kodujicich
gradientii (b-hodnotou) na jedné stran€ a vyslednym utlumem signalu (v dusledku difuze)
na stran¢ druhé. Timto zpisobem je mozné kvantifikovat difuzni vlastnosti tkdn€, napf.

pomoci vypoctu koeficientu difuze (D) (Basser, Mattiello, and LeBihan 1994)
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2.1.2 Klicové parametry difuzné kédujicich gradientu (DSG)

Difuzné kodujici gradienty (Diffusion-Sensitizing Gradients, DSG) hraji z4sadni roli pfi
vytvateni difuzniho kontrastu v MRI. Jejich hlavni parametry: sila (amplituda, G), doba
trvani (tzv. ,,small delta®, §) a ¢asovy rozestup (tzv. ,large delta”, A) spole¢né umoziuji
citlivé a smérové kddovani pohybu molekul vody. Kazdd z téchto veli¢in se podili na
vysledné b-hodnoté, urcujici stupen difuzniho vazeni, a tudiz ovliviiuje, jaké difuzni
procesy dokaze dana sekvence zachytit (Stejskal a Tanner, 1965). PeClivé nastaveni a
vzajemné sladéni téchto parametrl je proto nezbytné pro optimalizaci protokolu s ohledem
na diagnostické cile, biologické charakteristiky zkoumanych tkdni i technické limity

skeneru (Tournier et al., 2011).

RF j D

Vrstva |_| |_|

e W
Echo 4 MMMMMNWMW—

1/2TE TE

Obr. 2: Stejskal-Tannerova metoda. Schéma SE-EPI single diffusion encoding difuzni
sekvence s vyznacenymi difuzné kodujicimi gradienty (DSG)

2.1.2.1 Sila gradientu (G)

Sila (amplituda) gradientu G je maximalni hodnota magnetického pole aplikovaného v
prubéhu kazdého DSG. V praxi se vyjadiuje v jednotkdich mT/m (miliTesla na metr) a
vychazi z konstrukénich moznosti gradientnich civek (Bammer et al., 2003). ZvySovani
amplitudy G vede ke kvadratickému rtstu b-hodnoty, coz znamend, Ze dvakrat siln¢jsi

gradient mize Ctyfnasobné navysit difuzni kontrast. Vyssi gradientni amplituda ale klade

24



Cast 1.: Uvod do difuzni MRI

naroky na hardware a chlazeni a zaroven silngjsi a rychlejsi pfepinani gradientli zvySuje
riziko vifivych proudii a periferni nervové stimulace (Jezzard et al., 2009). Ve vyzkumné
¢1 pokrocilé klinické praxi mohou byt gradienty silné az nékolik set mT/m, coz umoziuje
dosahnout vysokého difuzniho vazeni bez neimérné dlouhych TE. Tim se Setii signal, ale

je nutné pocitat s vyssi akustickou zatézi i s moznymi bezpecnostnimi limity (SAR) a

vvvvvv

Eas : : |

1/2TE TE

RF H ’_‘

DSG A A

Obr. 3: Priklad DSG s niZzsi a vyssi gradientni amplitudou (G).

2.1.2.2 Doba trvani gradientniho pulzu ()

Doba trvani DSG, oznacCovana jako ,,small delta® (6), pfedstavuje Casovy usek, béhem
n¢hoz je gradient udrzovan na pozadované (obvykle maximalni) amplitud€. Vzorec pro b-
hodnotu ukazuje, ze b roste se ¢tvercem 9, takze i mirné prodlouzeni tohoto intervalu mtze
podstatné zvysit difuzni kontrast (Mori a Zhang, 2006). Na druhou stranu je nutné brat
ohled na prodluzovani TE, nebot” delsi gradientové pulzy obecné odsouvaji vlastni odecet
signdlu do pozdéjsi faze, kdy je kvili T2 relaxaci k dispozici mensi mnozstvi vyuzitelného
signalu. DelSi 6 také zvysuje citlivost sekvence k mikroskopickym i makroskopickym
pohybim (napf. pohyb molekul, pohyb pacienta), coz miize generovat rizné¢ pohybové

artefakty.
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Obr. 4: Priklad DSG s kratSim a delSim trvani gradientniho pulzu

2.1.2.3 Casovy rozestup gradienti (A)

Rozestup mezi zacatkem dvou difuzné senzitivnich pulzi, tzv. ,large delta® (A), urcuje, jak
dlouho se molekuly vody mohou relativné voln€ pohybovat, nez se jejich faze znovu z¢asti

nebo zcela refazuje. Cim delsi A, tim vétsi vzdalenost molekuly urazi, a tim citlivéji se

-----

1/2TE TE

RF H ﬂ
DSG /—\ /—\

psG [ [

A2

A
v

Obr. 5: Priklad DSG s krat$im a del§im intervalem mezi DSG
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Cas sekvence a pozdé¢jsi echo, coz vede k nizSimu SNR (Basser et al., 1994).. ZvysSuje se
také riziko ruSivych efektl, jako je pohyb pacienta, cévni pulzace nebo jiné dynamické
déje, jez mohou vyrazné zkreslit méteni. Nekteré pokrocilé sekvence zdmérné modifikuji A
tak, aby mapovaly rizné casové Skaly difuze, naptiklad pro studium intracelularni vs.

extracelularni difuze v tkénich (Panagiotaki et al., 2015).

2.1.2.4 b-hodnota a vztah k biologickym procesim

Parametry G, & a A jsou spojené do vysledné b-hodnoty, kterd vyjadiuje celkovou silu
difuzniho vazeni sekvence. Obecné plati, Ze vyssi b-hodnota zvyrazni tkdné ¢i oblasti s
omezenou difuzi (napf. vysoce bunécné nadory), zatimco signal v oblastech s volnou
difuzi rychle zanikd. V onkologii se tak 1épe zviditelituji maligni 1éze, v neurovédach je
mozné presnéji sledovat organizaci vlaken, a v akutni cévni diagnostice se detekuji
ischemické 1éze. AvSak s rostoucim b narlistd Sum a Casto 1 rizné artefakty, takze klinické
protokoly typicky pracuji s hodnotami kolem 1000 s/mm?2, zatimco vyzkumné studie

mohou béZné dosahovat 1 2000-3000 s/mm”2 (za cenu ztraty SNR a delsi doby akvizice).

Na zacatku této kapitoly jsme popsali ziskany signal po difuznim vazeni rovnici dle

Stejskal-Tannerova modelu:
S =S * ebD

kde S je naméfeny signal po aplikaci difuzné kodujicich gradientl, So je referen¢ni signal
bez difuzniho vazeni (napft. pii b = 0), D je skalarizovany difuzni koeficient tkdn€ a b je b-
hodnota, kterd je dana zvolenymi parametry sekvence a charakterizuje silu difuzniho

vazeni. Pti pouziti idealizovanych pravothlych DSG pulzi 1ze b-hodnota lze vyjadiit jako:
b=y2G252 (A -5/3)

kde

v je gyromagneticky pomér pro protony (piiblizn€ 42,58 MHz/T ),
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G oznacuje amplitudu (DSG,
0 je doba trvani kazdého DSG,
A je Casovy rozestup mezi poc¢atky obou gradientovych pulzi.

Spojenim obou vztaht dostaneme Uplny popis vztahu mezi signialem a parametry

difuzné kodujicich gradientii:
S=S,*e[-y2G232(A-5/3) D]

Tato rovnice zachycuje, jak sila gradientu, doba trvani a Casovy rozestup (spolecné s
gyromagnetickym pomérem) ovliviiuji b-hodnotu, a tim i vysledek difuzné vézeného
obrazu. VeSkeré zmény v DSG parametrech se promitaji do velikosti atlumu signalu — ¢im
vetsi je vysledna b-hodnota, tim vyraznéji se potlaci difuzni slozka signalu v oblastech,
kde je difuze vysokd, zatimco restriktivni difuze (napt. uvnitt husté¢ bunécnych nadort) se

projevi pomalej$im poklesem signalu.
Polarity a tvar gradientniho pulzu

Vyse zminéna rovnice pro vypocet b-hodnoty plati pro idealizované, pravothlé DSG pulzy
v praxi se ale misto tohoto profilu DSG gradientli vyuZivaji trapezoidni nebo sinusoidni
profily. Vyhlazené rampy trapezoidnich a sinusoidnich DSG zmiriuji prudké piepinani
amplitudy, a tim omezuji eddy proudy a nelinearni distorze obrazu, avSak mirné se
komplikuje pifesny vypocet b-hodnoty podle zjednodusenych analytickych vzorct

(Callaghan 1993). Pro sinusoidalni pulzy 1ze b-hodnotu vypocitat jako:

b = 4y2G252(A—d/4)/Te
a pro trapezoidni pulzy s rise time &:

b = y2G2[52(A—-5/3) + E3/30 —5E2/6]
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Technické limity, bezpecnost a optimalizace

Sila a ¢asové charakteristiky DSG jsou omezeny konstrukci gradientnich civek, zesilovaci
1 bezpecnostnimi limity. Vy$si amplitudy gradient a kratSi ramp time mohou zpisobovat
vys$si akustickou zaté€z, periferni nervovou stimulaci a vétsi tepelné zatiZeni pfistroje i
pacienta. Moderni MRI systémy ale nabizeji vysokou variabilitu nastaveni, a tak je mozné
ptizplsobit parametry jednotlivym klinickym ¢i vyzkumnym potfebam. V praxi se proto
Casto navrhuji sekvence tak, aby bylo dosaZzeno optimalni rovnovédhy mezi vysokym
difuznim kontrastem, akceptovatelnou dobou skenovani a minimalizovanymi artefakty

spojenymi s pohybem a vifivymi proudy.

Celkovy dopad na dMRI protokoly spoc¢iva v tom, ze pecliva volba kazdého parametru
DSG (G, 3, A a tvar pulzu) umoziiuje cilené nastavovat citlivost k riznym difuznim
procesim v tkdni. Spravné nastaveni téchto gradienti mé piimo vliv na kvalitu a
vyuzitelnost vyslednych map difuznich koeficienttli, frakéni anizotropie ¢i jinych metrik.
Nékteré difuzni modely navic vyzaduji pfesny popis pouzitych DSG (G, o, A) ke
spravnému vypoctu svych metrik. Ptikladem je napt. VERDICT model (Panagiotaki et al.
2014).
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2.2 Pulzni sekvence v dMRI

Pulzni sekvence jsou zékladnim stavebnim kamenem dMRI, jelikoz urcuji zptisob, jakym
systémy magnetické rezonance generuji, manipuluji a detekuji signaly pro méfeni difuze
vody v biologickych tkanich (Callaghan 1993, Bammer 2003). Volba pulzni sekvence
vyznamné ovlivituje kvalitu, rozliSeni a robustnost ziskanych dat, stejn¢ jako schopnost
minimalizovat artefakty a dosahnout konkrétnich vyzkumnych ¢i klinickych cilt (Jezzardd
et al.,2009). Tato kapitola podavéa piehled zakladnich pulznich sekvenci a akvizi¢nich

parametrt dulezitych v kontextu dMRI a zdlraznuje jejich principy, vyhody a omezeni.
2.1.1 Uloha pulznich sekvenci v dMRI

V samotném jadru je pulzni sekvence sledem radiofrekvencnich (RF) pulzi a zmén
gradientniho pole, které podnécuji a kdduji signaly z vybrané tkané. V. dMRI jsou tyto
sekvence doplnény v piedchozim textu popsanymi difuzné kodujicimi gradienty (DSG),
jez umoznuji zkoumat pohyb molekul vody (Stejskal and Tanner, 1965). Tyto gradienty
jsou koncipovany tak, aby koédovaly difuzi ve specifickych smérech, coz umoziuje

kvantifikaci vlastnosti difuze vody (Basser et al., 1994).

Vseobecnou vyzvou pii navrhu pulznich sekvenci v  MRI je nalézt rovnovahu mezi
prostorovym rozliSenim, SNR, rychlosti akvizice a jeji odolnosti vici artefaktim (ZTournier
et al., 2011). V ptipadé dMRI navic pfibyva problematika citlivosti na difuzni jevy, které
déla design dMRI sekvenci jeSté komplexnéj$i. Nasledujici text popisuje nejCastéjsi

pristupy k designu dMRI sekvenci.
2.2.2 Echo-planar imaging (EPI) sekvence

Echo-planar imaging (EPI) ptedstavuje nejcastéji pouzivanou akvizi¢ni strategii pro dMRI,
a to predevSsim diky své rychlosti, flexibilit¢ a schopnosti minimalizovat pohybové
artefakty (Mansfield et al., 1977). Princip EPI spocivd v tom, Ze se béhem jediné¢ RF
excitace rychle odeCtou k-prostorovd data z celé anatomické vrstvy. To se provadi
extrémné rychlym pfepinanim fazovych a frekvencnich gradientt, které postupné vypliuji
k-prostor v né¢kolika desitkach (50-100) milisekund. Tento extrémné rychly odecet k-

prostoru (readout) je nutny m.j. pro eliminaci efektu pulzace tkané na meéteni difuze,
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ponévadz sledované difuzni fenomény se odehravaji na mnohem mensi prostorové Skale

nez makroskopické pulzace vznikla srdecni akei (Jezzard et al., 2009).

2.2.2.1 Zakladni principy EPI

V klasickém EPI se po excitacnim RF pulzu a pfipadném refokusujicim pulzu (napt. 180°
u spin-echo EPI) snima cely k-prostor v rdmci jednoho tzv. echo trainu (ET), béhem
kterého se naberou data vSech tadkt k-prostoru. Kazdy echo train sestava z rychle se
stfidajicich gradientnich pulzi, které se méni v ose fazového kdédovani (tzv. blips) nebo v
ose frekvencniho kédovani (readout gradient). Tim se po kazdé jednotlivé excitaci snima
celd 2D rovina dané vrstvy. Tato strategie pfinasi zdsadni vyhodu v potlaceni artefakta
zpiisobenych pohybem (v¢. pulsace), nebot’ celd rovina je zpravidla nasnimana za Cas
krat$i, nez se vyrazngji projevi makroskopicky pohyb pacienta (Bammer et al., 2003). EPI
strategie se dd4 kombinovat s vicero typy pulznich sekvenci, v pfipadé¢ dMRI je to
dominantné Spin-Echo (SE-EPI), vzacnéji se pouziva stimulated echo (STE-EPI). GRE-
EPI pfiistup, hojn¢ pouzivany ve fMRI a perfuznim zobrazovani se pro dMRI pfili§ nehodi
z vicero diivodid, naptiklad kvuli rychlému T2* poklesu signdlu omezujici prakticky
dosazitelné b-hodnoty ¢i pfidané nachylnosti k susceptibilitnim artefaktim (chybé&jici

refokusacni 180° SE pulz).

2.2.2.2 SE-EPI sekvence

Pro difuzni véazeni se EPI sekvence nejcastéji kombinuje s principem spin-echo (tzv. SE-
EPI). Spin-echo (SE) mechanizmus vyuziva dvojici RF pulzil - prvni je excitacni (typicky
90°) a druhy (180°) slouzi k refokusaci rozfazovanych spint (Stejskal a Tanner 1965). Tim
vzniké klasické spinové echo, které je mnohem odolnéjsi vici statickym nehomogenitam
B0 pole (na rozdil od GRE). EPI readout poté zajisti velmi rychlé vzorkovani k-prostoru v

ramci jednoho echo trainu (v ptipad¢ single-shot SE-EPI, tzv ssSE-EPI).

Difuzni senzitivita je do sekvence zakomponovana sadou DSG - zpravidla dvojici
identickych gradientnich pulzi, symetricky umisténych pfed a za 180° RF pulzem. Kazda
takovéa dvojice (stejné amplitudy a doby trvani) vyvold defdzovani spinii v zavislosti na

jejich pohybu (tj. difuzi).
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Obr. 6: Prehledné schéma difuzné vazené pulzni SE-EPI sekvence dle Stejskala a
Tannera.

Abychom si dokézali predstavit realny timing, mizeme sekvenci rozdélit do né€kolika

klicovych fazi:
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1. Excita¢ni RF pulz a pripravné gradienty

* RF pulz: Na pocatku sekvence se aplikuje 90° RF pulz, ktery pteklapi longitudinalni
magnetizaci do transverzalni roviny. Jeho profil a amplituda jsou zvoleny tak, aby doslo

k rovnomérné excitaci piislusné vrstvy.

* Selektivni gradient: Soucasné s 90° pulzem byva zapnut tzv. slice-select gradient, ktery
umozni excitovat pouze pozadovanou anatomickou rovinu. Po vypnuti RF pulzu se
obvykle pfidava dalsi gradientni pulz, tzv. dephasing/rephasing lobe pro vyrovnani

tazovych posunil uvniti vrstvy.

RF

Vrstva |_|

Faze

DSG
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Echo

Cas | | |
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Obr.7: Inicidlni faze SE-EPI sekvence sestava z 90 st. excitacniho pulzu a slice-select
gradientu.
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2. Prvni difuzné kodujici gradient

* V ramci difuzné vazenych sekvenci se do intervalu mezi 90° a 180° pulzem vklada prvni
DSG. Tomu se nékdy tikéd ,,dephasing lobe* z pohledu spinil, které budou nasledné

refazovany.

 Jak zminéno v ptredchédzejicim textu, amplituda a trvani tohoto a nésledujiciho DSG
pulzu urcuji b-hodnotu. Ve standardnim monopolarnim SE-EPI je gradient aplikovan ve
sméru (x, y nebo z) dle pfislusného difuzniho sméru pro aktualni méfeni. V piipadé

bipolarni akvizice je kazdy DSG rozlozen do 2 pulzii v opacné roving, jinak identickych.

RF
Vrstva |_||_|
Faze

DSG / DSG1 \

Readout

Echo

Cas | | {

1/2TE TE

Obr. 8: Prvni DSG v SE-EPI sekvenci
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3. Refokusujici RF pulz

* Piiblizné¢ v poloviné echa se aplikuje 180° refokusacni pulz, ktery oto¢i vektory

magnetizace o 180°. Tim se zrusi dopad statickych nehomogenit BO.

* Soucasné¢ je opct zapnut gradient pro vybér vrstvy, ovSem s inverznim znaménkem, aby

refokusoval pouze danou excitovanou rovinu.

RF (W

Vrstva |—| |_|
I

Faze

DSG / DSG1 \

Readout

Echo

Cas | | |

1/2TE TE

Obr. 9: Refokusujici 180 st. pulz se zapnutym slice-select gradientem
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4. Druhy difuzné kédujici gradient

* Druhy DSG pulz se objevuje symetricky za 180° RF pulzem. Jeho amplituda a trvéani
jsou stejné jako u prvniho pulzu, jen se lisi polaritou z pohledu excitovanych spini, které

prosly 180° RF pulzem.

* Molekuly vody, které se béhem intervalu mezi témito dvéma DSG gradienty pohnuly,
neziskaji identickou fazi jako spinova populace, ktera ziistala stacionarni. Vysledkem je

signalové zeslabeni itmérné difuzi.

90 180
RF

Vrstva |_||:| |_|
Faze

DSG / DSG1 \ / DSG2 \

Readout

Echo

Cas | l I

1/2TE TE

Obr. 10: Druhy DSG se pridava symetricky za 180 st. refokusacni puls.
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5. EPI readout

* Po odeznéni druhého difuzniho gradientu nastava cteni (readout), kdy se pomoci
rychlého pfepinani gradient v ose frekvenéniho kodovani a malych ,,blip* gradientli v

ose fazového kddovani postupné vyplni k-prostor.

* V single-shot EPI se sebere cely 2D k-prostor jednim echo trainem (tj. mnoho fadku k-
prostoru v rychlém sledu). Mezi jednotlivymi echy se méni fazovy kodovaci gradient

(blip) o maly krok, zatimco readout gradient periodicky invertuje svou polaritu.

* Centralni echo (spojené s momentem T2-refokusace) se objevi zhruba v polovin¢ EPI

sbéru. V té dob¢ je navazano i spin-echo maximum.

» U multi-shot EPI se k-prostor rozdéli do vice segmentil, ¢imz se zkracuje délka echo

trainu, ale vyZaduje se vice excitaci.

90° 180
RF H
Vrstva |_| |_|

Féze IRIRISTRIRTTAN E—
DSG / DSG1 \ / DsG2 \

esdowt W
Echo i WVM"MMMMM’W“—

Cas | ] |

1/2TE TE

Obr. 11: EPI Readout. Po ukonceni DSG2 mitize zacit vrozkovani k-prostoru - readout.
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6. Ukonéeni a relaxace

* Po skonceni echo-planarniho ¢teni se vétSinou aplikuji malé spoiler gradienty k potlaceni

zbytkové magnetizace.

» Sekvence kon¢i a magnetizace se nasledn¢ vraci k ekvilibriu v ¢ase TR, nez se zacne

dalsi cyklus, bud’ se stejnym, nebo jinym difuznim smérem (resp. b-hodnotou).

2.2.2.3 Vyhody EPI v difuzni MRI

EPI zobrazeni poskytuje mimotadnou rychlost akvizice, diky c¢emuz snizuje vliv
pohybovych artefaktii, at’ uz jde o dychani, srde¢ni pulzaci, nebo mimovolni pohyby hlavy.
Cela 2D rovina snimku se nasnima béhem nékolika desitek milisekund, coz je zasadni pro
difuzné vazené protokoly, kde se vyzaduje mnoho difuznich smérti nebo vicero b-hodnot.
Kratkd doba na jeden snimek navic usnadiiuje kompenzaci niz§tho SNR u difuznich
sekvenci, protoze 1ze SNR jednoduse zvysit opakovanim akvizice s primérovanim, nebo
jesteé lépe pridanim unikatnich difuznich smérti, coZz ma i pozitivni vedlejsi efekt

zvysené¢ho smérového rozliseni.

Dilezitou prednosti je 1 vysoka efektivita, nebot’ v rdmci rozumného Casového intervalu
1ze poridit velké mnozstvi dat, ktera mohou byt nezbytna pro pokroc¢ilé metody zpracovani
(napt. multi-shell modely). EPI soucasné¢ dobie koexistuje s poZadavkem soucasného
vysokého prostorového a thlového rozliSeni, protoze rychlé odecitani minimalizuje
prodlouzeni skenu, ke kterému by jinak dochéazelo pii jemnéjsi matici nebo vétsim poctu

difuznich sméru.

Popularita a dominantni postaveni SE-EPI DWI sekvenci v neurovédach také znamena, ze
softwarova knihovna pro tento typ sekvenci je zdaleka nejbohatsi, coZz jednak usnadnuje
sestaveni optimalni post-processingové pipeline, ale i existuje i mnoho moznosti post-

processingu, které kompenzuji mnoha negativa tohoto designu.
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2.2.2.4 Omezeni EPI v difuzni MRI

Navzdory vyhodam ziistava EPI citlivé k susceptibilitnim artefaktiim, zejména v oblastech,
kde se stfetdva vzduch a tkan, jako je baze lebni nebo okoli paranasalnich dutin.
Nehomogenity v magnetickém poli zde mohou vést k vyraznému geometrickému zkresleni
obrazu, které se obvykle projevuje natazenim ¢i smrsténim struktur ve sméru fazového
kodovani. To relativné bézné vede k sumaci signalu z vétsi anatomické oblasti do jednoho
nebo n¢kolika malo voxell, coz komplikuje anatomicky spravnou alokaci difuznich dat
behem post-processingu.V krajnich ptipadech miize dojit i k uplnému vypadnuti signédlu

(signal drop-out).

Dal8im limitujicim faktorem je vysoka citlivost k vifivym proudim (eddy currents),
vznikajicim pii prudkém prepinani gradientd v dMRI (Jezzard et al.,2009). Tyto doCasné
lokalni pole se mohou liSit pro kazdy smér difuzniho gradientu, coz zplisobuje prostorové
deformace, které miZze byt obtizné v postprocessingu sjednotit. Vysledkem byvaji
komplikace pii registraci difuznich objemi na strukturdlni sekvence, pifipadné i1 pfii

koregistraci jednotlivych DWI volumi z jedné akvizice mezi sebou.
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2.2.2.5 Zakladni varianty EPI pro dMRI

Readout-Segmented SE-EPI (rsSE-EPI nebo msSE-EPI)

Tato varianta rozd€luje k-prostor do nékolika segmentti neboli ,,shoti“. Kazdy shot
nasnima pouze ¢ast k-prostoru v ramci jedné expozice, a teprve nasledné se segmenty spoji
do celistvého obrazu. Diky kratSim ETL dochazi ke zmirnéni susceptibilitnich deformaci,
T2/T2*-indukovaného rozmazani i k navySeni SNR (Porter a Heidemann, 2009). Takto
ziskany obraz je ostiejsi, coz se uplatni zejména v zadni jam¢ lebni a dalSich oblastech se
silnymi magnetickymi nehomogenitami. Na druhé stran¢ se umérné poctu shotl
prodluzuje doba skenovani, ¢imz se omezuje maximalni pocet difuznich smérti a b-hodnot,

vvvvvv

mezi shoty.

ssSE-EPI rsSE-EPI

Obr. 12: Vzorkovani k-prostoru u ss-EPI a rs-EPI. [lustrace readoutu u ss-EPI
sekvence (vlevo) a 3-shot rs-EPI sekvence (vpravo). Kratsi readout umoziuje vyraznou
redukci napt. SID artefaktii (viz Obr. 13)
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Obr. 13: Dopad délky readoutu na susceptibilitni artefakty. Neakcelerovana ss-EPI
(vlevo) s dlouhym readoutem, akcelerovana ss-EPI readoutem zkracenym na polovinu
(GRAPPA faktor 2, uprostied) a 7-shot rs-EPI (vpravo). Vidét je vyrazné sniZovani
distorzi pii zkracujicim se readoutu.

Reduced-FOV EPI

Nejcasteji pouzivany ptistup pii vysetfovani o malém zorném poli (small field-of-view,
sFOV) je v MR obecné akvizice s malym rekonstrukénim FOV doplnénd akvizi¢nim
oversamplingem ve sméru fazového kodovani. Tohoto pfistupu se pouziva naptiklad pii
cileném T1 ¢i T2 zobrazeni hypofyzy nebo prostaty. Tato metoda je ale pro EPI sekvence
nevyhodnd, ponévadz fazovy oversampling v jejich pfipadé znamené prodluzovani ETL,
coz vede k akcentaci susceptibilnich artefaktl, neostrosti obrazu a niz§imu dosazitelnému

SNR za dany ¢asovy usek.

Vhodnéj$im postupem pro sFOV zobrazovani v ptipad¢ EPI sekvenci je akvizice s malym
FOV, bez oversamplingu, ale se zajiSténim cilené excitace zaméfené jen na oblast zdjmu. V
praxi se pouzivaji 2 rizné pfistupy. Tzv. inner volume excitation, pouzivd 2 nebo 3
navzdjem kolmé RF pulzy, které excituji pouze pozadovanou oblast - podobné jako v
piipad¢ STEAM MR spektroskopie (Saritas et al., 2008). Outer volume suppression

metoda naopak vyuziva saturacnich pulzii mimo oblast zajmu (Wilm et al., 2007).

ZmenSenim FOV pfi zachovani rozliSeni dochazi ke snizeni poctu fazovych (i

frekvencnich) krokt, zkracuje se ETL a tim i susceptibilitni efekty. Nevyhodou je ztrata
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kontextu okolnich struktur a vys$s$i komplexita akvizicnich a rekonstrukénich kroku.
Nutnost selektivnich RF pulzi ¢i dalSich saturacnich pulzit mize navic vést k navySeni

SAR a prodlouzeni minimalniho TE.

Obr. 14: Reduced-FOV EPI. Pii pouziti reduced-FOV EPI (vlevo) se zkracuje ET, coz
vyusti v ostfej$i obraz méné zatizeny EPI artefakty, jako jsou naptiklad susceptibilitou
indukované anatomické distorze. Aliasingu je zabranéno bud’ inner volume excitation or
outer volume suppression pristupy.

Multiband EPI

Multiband (MB) EPI, znamé téZ jako Hyperband nebo Simultaneous Multi-Slice (SMS),
se uplatnuje tam, kde je potieba urychlit sbér mnoha difuznich smérti nebo b-hodnot. V
jediné RF expozici se totiz simultdnné excituje vice rovin (napiiklad dvé, tfi nebo i Ctyti),
coz znacn¢ zkracuje celkovy Cas nabéru (Feinberg et al., 2010). Pro oddéleni signalu z
vice vrstev se ovSem pouzivaji pokrocCilé algoritmy paralelniho zobrazovani a
rekonstrukce, které musi zabranit aliasingu mezi vrstvami a omezit nartst Sumu.
Multiband dokéze zachovat kvalitu obrazu pfi rychlej§i akvizici, nicméné vyzaduje
vhodnou civku, spravné nastaveni parametrti sekvence a v neposledni fadé i1 robustni

rekonstrukéni software.
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2.2.2.6 Akvizi¢ni pristupy minimalizujici nedostatky EPI

Ackoli EPI trpi zminénymi omezenimi, existuje vice cest, jak je zmirnit. Paralelni
zobrazovani (SENSE, GRAPPA) dokaze zkratit ETL a tim i susceptibilitni deformace
(Blaimer et al., 2004). Paralelni zobrazovani je primarn¢ akceleracni technika, dovoluje
tedy 1 zvySit pocet difuznich smérti ¢i b-hodnot. Pokles signalu lze jednoduse
kompenzovat vice difuznimi sméry. Spravny profil DSG gradientd nebo jejich bipolarni
schéma snizuji vyskyt eddy currents (Bodammer et al., 2004). Nékteré protokoly pouzivaji
také navigacni echa ¢i externi senzory pro korekci makroskopického pohybu v realném
case. Tyto upravy v kone¢ném dusledku vylepsuji kvalitu a spolehlivost difuznich dat, aniz

by se ztratila hlavni pfednost EPI, tedy velmi rychlé akvizice.
2.2.2.7 Shrnuti EPI sekvenci v dMRI

EPI je v soucasné dobé pateti difuzniho zobrazeni, nebot umoznuje béhem extrémné
kratkého intervalu akvizici difuzné€ vazenych obrazii a vytvorit tak velké datové sady pro
analyzu Sirokého spektra difuznich vlastnosti a modelt. Kvili své podstaté (dlouhé echo
trainy, vysoka citlivost k BO nehomogenitam a vifivym proudiim) vSak EPI nese zna¢nou
zatéz ve formé susceptibilitnich artefaktl, ptfipadné snizeného SNR a kompromisniho
prostorového rozliSeni. Varianty jako segmented EPI, reduced-FOV EPI a multiband EPI
fesi tyto problémy riznymi zplsoby, napt. segmentovanim sbéru k-prostoru, zmensenim
zorného pole nebo simultanni excitaci vice vrstev. Vyvoj paralelniho zobrazovani,
navigatort a optimalizovanych gradientll navic neustéle rozsifuje moznosti, jak tyto limity
EPI omezit a zachovat vysokou prostorovou i thlovou flexibilitu. Popularita DWI SE-EPI
téz umoznuje Siroky vybér post-processingového software pro kompenzaci nedostatka
tohoto ptistupu (Garyfallidis et al., 2014). Diky témto pokrokim se EPI udrzuje v poptedi
vyzkumnych 1 klinickych aplikaci difuzniho zobrazovéani, a to zejména diky jedinecné
rychlosti akvizice a bohatstvi difuznich informaci, které dovede ve velmi kratkém case

poskytnout.
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2.2.3 Alternativy k SE-EPI v difuznim MR zobrazeni

Ackoli SE-EPI ziistava klinickym i vyzkumnym standardem pro difuzni MRI, existuji
situace, kdy jsou jeho inherentni limity (pfedevSim nachylnost k susceptibilitnim
artefaktim a geometrickému zkresleni) natolik vyrazné, ze je zddouci zvolit jinou pulzni
sekvenci. V sou€asné praxi proto nachdazeji uplatnéni rtizné ,,alternativni pfistupy, které
mohou Iépe potlacovat pohybové ¢i susceptibilitni chyby nebo poskytnout vétsi flexibilitu
pro delsi difuzni casy. Mezi né patii predev§im SE-DWI na bazi turbo spin echa, tzv.
HASTE ¢i ssFSE, dale stimulated echo (STE) sekvence a v nékterych specializovanych
pfipadech také varianty steady-state free precession (SSFP) ¢i SE akvizic s radialnim

readoutem.

2.2.3.1 Spin-echo DWI (nap¥. ssFSE / HASTE)

Zakladem je spin-echo mechanizmus, avSak misto echo-planarniho (EPI) odecitani se
pouziva FSE akvizice, ¢asto ve varianté single-shot (ssFSE, HASTE). Tim se do jisté miry
snizuje citlivost k susceptibilitnim nehomogenitam, typickym pro EPI, protoze se k-prostor
nevypliuje jednim dlouhym de facto gradientnim echo trainem, ale sérii kratSich spin-echo
refokusaci. Vysledkem je mensi zkresleni zejména v oblastech s velkymi rozdily
magnetické susceptibility (naptf. zadni jama, okoli vedlejSich dutin) (Pokorney et al.,
2017). Z praktického hlediska s sebou ovsem SE-DWI nese obvykle delsi dobu akvizice,

geometricky blurring a relativné niz§i SNR, nebot’ je nutné vyuzivat fadu 180° pulzl coz

Obr. 15: Srovnani konven¢ni SE-EPI, reduced-FOV EPI a FSE-DWI. Na reduced-
FOV EPI (uprostied) a hlavné FSE-DWI (vpravo) je patrno sniZzeni deformace a
anatomického posunu hypofyzy pii srovnani s konvencéni SE-EPI DWI. Na tadku nize
patrna redukce anatomickych distorzi frontalnich lalokii z ethmoidalnich sinu (stejné
poradi sekvenci).
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neumérné prodluzuje efektivni TE. Pro nékteré situace (napt. zadni jdma) ale predstavuje

potencidlni variantu k SE-EPI.

2.2.3.2 Stimulated echo sekvence

Stimulated echo pfedstavuje dalsi spin-echo alternativu, kde je odliSnost v tom, Ze se
nepracuje s klasickym 180° pulzem, nybrz se tiemi 90°-90°-90° RF pulzy (Frahm et al.,
1985). Hlavni vyhodou STE je, ze po prvnich dvou pulzech se ¢ast magnetizace ,,ulozi“ do
podélného sméru a nedochézi k dalsi T2 relaxaci (misto toho signal klesa dle T1 relaxace).
Diky tomu lze vyuzit delsi difuzni Casy, coz miize byt vyhodné pro aplikace cilené na
velmi pomalé difuzni procesy ¢i v ptipadech, kde jsou T2 hodnoty tkané piilis kratké
(napt. v tkanich s krvacenim ¢i vyS$$i hustotou bun€k). Na druhou stranu byvéa STE
sekvence relativné slozitd na implementaci a samotny pomér signalu k Sumu (SNR) je
niz$i nez u konvencniho spin-echo (Deuster et al., 2016). Zaroven po druhém 90° RF
pulzu se magnetizace vytraci longitudinalni relaxaci, vysledny signal béhem cteni je tedy
nejen obvyklou kombinaci T2 hodnot tkdn¢ a difuzniho vaZeni, ale navic zavisi i na T1
hodnotach métené tkang€. Proto se STE pouziva spiSe ve specializovanych vyzkumnych
aplikacich nebo pfi omezené sile gradientl, kde klasicky SE-EPI nardzi na své vlastni

technické limity.

2.2.3.3 DalSi alternativni pristupy

Mimo HASTE a STE lze nalézt i pokrocilejsi varianty, které minimalizuji susceptibilitni a
pohybové artefakty jinymi zplsoby. Naptiklad sekvence typu PROPELLER (resp.
BLADE) sbiraji k-prostor v rotacnich pruzich, ¢imz zlepSuji robustnost vuci
makroskopickému pohybu ¢i nehomogenitam pole (Pipe et al., 1999). Nevyhodou jsou
akvizi¢ni Casy jesté delsi néz v pripade kartézskych non-EPI SE DWI sekvenci. Relativni
podvzorkovani periferie k-prostoru, inherentni pro radidlni readout navic akcentuje
geometricky blurring (4Arfanakis et al, 2005). DWI zalozena na SSFP sekvenci pak mtze
nabizet vysoky SNR i rychlou akvizici, avSak vyzaduje sofistikované gradientni schéma

pro skutecné difuzni vazeni a peclivou kontrolu RF cyklt (McNab et al., 2010). V zasad¢
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tyto techniky piedstavuji kompromisy mezi casem skenovani, mirou zkresleni a slozitosti

sekvence.

Obr. 16: Srovnani SE-EPI and PROPELLER DWI sekvence. PROPELLER DWI
sekvence (vlevo) vyrazné snizuje piitomnost SID artefakti ve srovnani s konven¢ni SE-
EPI a umoznuje lepsi piehlednost patologii v oblasti baze lebni - v tomto ptipadé
schwannomu v levém meatus acusticus internus. Dani za to je zvyraznény blurring
obrazu, i kvili radidlnimu vzorkovani k-prostoru.

2.2.3.4 Porovnani a pouziti v praxi

SE-EPI si stale drzi prvenstvi, jelikoz je rychlé a poskytuje dostatecné vysoky difuzni i
smerova kontrast pro bézné klinické 1 védecké aplikace. V momentech, kde EPI degraduje
kvtli vyraznym susceptibilitnim odchylkdm nebo je potieba extrémné dlouhych difuznich
dob, mize byt vyhodnéjsi pfechod k HASTE, STE ¢i jinym metodam. V redlném
klinickém provozu je nicméné tieba vyhodnotit, zda pfinos (napt. mensi zkresleni) vyvazi
omezeni v podobé¢ delsi doby akvizice, komplikovanéjsi pifipravy pulzti, mensiho SNR

nebo dal$ich technickych obtizi.
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2.2.3.5 Shrnuti

Alternativy k SE-EPI v difuznim zobrazovéani nejsou pouhymi ,,druhofadymi postupy,
nybrz specializovanymi sekvencemi feSicimi problémy klasické EPI: susceptibilitni
distorze, pohyb, nizké SNR ¢i omezenou moznost prodlouzit difuzni casy. At uz se jedna o
single-shot FSE sekvence (ssFSE nebo HASTE), stimulated echo (STE) ¢i jiné pokrocilé
koncepty, jejich nasazeni obvykle vychazi z konkrétnich potfeb daného vySetieni,
napiiklad nadorti v oblastech s vyraznymi magnetickymi nehomogenitami, detekce velmi
pomalych difuznich procesti nebo potlacovani vysoce viditelnych eddy proudii. Kazda z
uvedenych variant ma své specifické vyhody a nevyhody a je na erudici inzenyri 1 klinik

vybrat takovou kombinaci, ktera nejlépe splnuje diagnostické i casové naroky.

2.2.4 Zavér

Spravné zvolena pulzni sekvence je stézejnim prvkem uspésného vyuziti AMRI, pficemz
kazda z nich nabizi jiné vyhody a omezeni v zdvislosti na pozadavcich konkrétniho
zobrazovaciho protokolu. Od zakladnich EPI sekvenci az po pokrocilé techniky se vyvoj
pulznich sekvenci nepfetrzit¢ posouva vpred. Diky tomu se rozSifuje pole plsobnosti
dMRI a oteviraji se nové aplikacni moznosti 1 pfistupy k detailnimu zkouméni
mikrostruktury tkani. Spolu s dal§im technologickym pokrokem lze ocekavat, ze dalsi
vylepSeni v navrhu pulznich sekvenci je§t¢ vice zpfesni a rozsifi vyuziti difuzniho

zobrazovani.
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2.3 Akvizi¢ni parametry

Kvalita, rozliSeni i interpretovatelnost dat z dMRI do zna¢né miry zéavisi na volbé
parametr akvizice obrazu. Kazdy z téchto parametrti pfimo ovliviiuje SNR, prostorové
rozliSeni, nachylnost k artefaktim a také biologickou informaci, kterou lze z dat vyvodit
(Jones et al., 2013). V této ¢asti se zameétime na kliCové parametry akvizice a podrobné

rozebereme jejich dopad na vysledné charakteristiky obrazu.
2.3.1 Repeticni ¢as

Repeti¢ni Cas (TR) predstavuje interval mezi zaatkem jednoho RF excita¢niho pulzu a
zaCatkem pulzu nasledujiciho. U spin-echo sekvenci zahrnuje tento interval nejen excitacni
a refokusujici pulzy, ale také ptipadné DSG a odecet MR signalu. TR urcuje, jak dlouho se
muze podélna magnetizace zotavovat pred dalsi excitaci. To mé zasadni vliv na kontrast a

intenzitu signalu.

2.3.1.2 TR a SNR

Zatimco maximalni dosazitelné TR je de facto neomezené a v praxi pouze omezeno dobou
vysetieni, minimalni dosazitelné TR zavisi na mnohych dalSich parametrech sekvence -
napf. poctu fezl, akvizicni matrix, zvolenych akceleracnich technikach. Kratsi TR sice
urychli akvizici, ale mize vést k netiplné obnoveé magnetizace, a tim ke snizeni vysledného
SNR. V piipadé fyziologickych tkani mozku kdy bild hmota m& T1 hodnotu kolem
1150ms a Seda hmota 850ms, se jako teoretické minimalni vhodné TR jevi 4 000ms - pfi
které dochazi k témét uplné longitudinalni relaxaci obou tkani. V pfipadé bézného
klinického provozu za pouziti relativné nizkych b-hodnot se dé spokojit s minimalnim TR
kolem 3 000 ms (Celik, 2015). V ptipad¢ pokrocilych protokolti s vysokymi b-hodnotami a
hodnoticimi patologie s dlouhymi T1 relaxa¢nimi casy je ale ke zvazeni TR prodlouzit i

nad udavané 4 000 ms.

2.3.1.3 TR a T1 heterogenita vySetrovanych tkani

Kratké TR mulze zaroven zvyraznit rozdily v T1 mezi rGznymi tkdnémi. V mozkovych
nadorech se Tl-relaxani Casy mohou vyrazné lisit (kvili edému, krvaceni, vysoké

bunécnosti nebo nekroze), a piilis kratky TR by mohl tyto rozdily neimérné zvyraznit ¢i
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Obr. 17: Dopad zmény TR na DWI. Se snizujicim se TR klesa SNR, ptedevsim pfi
sniZzeni TR pod 2000 ms. Na TR jsou zavislé i naméfené ADC hodnoty, hlavné v ptipadé
tkani s dlouhym T1 relaxa¢nim ¢asem jako je likvor. Naméfené ADC likvoru byly 3100,
2900, 2700 a 2000 s/mm?2 pii TR 3000, 2000, 1500 a 700 ms.
naopak nékteré tkané¢ nadmérné saturovat. Ackoliv hlavni kontrast v .dMRI vychézi z
difuze, vychozi troven signalu pted aplikaci difuzniho vazeni je stale dulezitd a muze byt

ovlivnéna T1 obnovou (Celik, 2015).

2.3.1.4 TR a Multi-shell protokoly

Multi-shell protokoly vyuzivaji krom vicero smérti difuze i kombinaci vicero b-hodnot.
Pouziti pfili§ kratkého TR pii kterém by nedoSlo k dostatecné T1 relaxaci ve vSech
pouzitych b-hodnotach by mohlo vytvafet nepiesnosti v mefeni difuznich parametrii dle

pouzitého modelu (Celik, 2015).

2.3.1.5 TR a doba skenovani

Kratké TR ma ale i své nesporné vyhody. Ty vychazeji z faktu, Ze v rdmci jednoho TR je v
pfipadé SE-EPI sekvenci nasniman k-prostor pro vSechny zobrazované vrstvy (tzv. 3D
volum) - jinymi slovy, béhem jednoho TR se naberou vSechna data pro dany difuzni smér
o zvolené¢ b-hodnoté. Kratsi TR tedy zkracuje dobu akvizice kazdého jednotlivého

difuzniho sméru a umoziuje ndm za stejny ¢as nabé&r vice difuznich sméri a b-hodnot.
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2.3.1.6 Shrnuti

TR je stéZejnim parametrem v difuznim zobrazovani, protoZe ovliviiuje obnovu signalu,
celkovou dobu vySetfeni 1 vysledné SNR. V zobrazovani mozkovych nadort je
optimalizace TR zvlasté narocnd, nebot’ je nutné zohlediovat heterogenitu T1-relaxac¢nich
vlastnosti nadoru, potfebu vySSich b-hodnot a soucasné zajistit pacientim snesitelnou
délku vysetfeni. Pecliva volba TR ndm umozni ziskat kvalitni difuzni data s maximem

moznych difuznich smért a b-hodnot, 1épe odrazejici redlnou mikrostrukturu nadort.

2.3.2 Echo Time

Echo Time (TE) piedstavuje Casovy interval mezi RF excitatnim pulzem a vrcholem
naméfeného MR signélu (echo). Spolu s TR patii k tstfednim parametriim, které ovliviiuji
kontrast a mnozstvi detekovaného signélu. V kontextu dMRI je optimalizace TE obzvlasté
naro¢na, protoze kromé T2 relaxace se musi zohlediiovat i pfitomnost difuzniho vazeni,

které mohou prodluZovat ¢as potiebny k ziskani echa a zaroven snizovat vysledné SNR.

2.3.2.1 T2 relaxace a SNR

Béhem intervalu definovaného TE dochézi k T2 relaxaci, pfi niZ se spiny s transverzalni
magnetizaci postupné rozfazovavaji. Delsi TE umoziuje vyraznéjsi rozfazovani, a tedy

nizsi vyslednou intenzitu signdlu v okamziku akvizice. To vede k:

Vys§§imu T2 vaZeni, protoze delsi TE vice zdlraznuje rozdily v T2 ¢asech mezi riiznymi

tkanémi.

Niz§imu SNR, protoze prodlouzené TE zlisobuje vétsi roztfazovani a tedy 1 ztratu signalu,
coz muze byt problematické zejména u sekvenci, kde uz je signal vyrazné sniZzen vlivem

difuzniho vazeni.

V SE-EPI zobrazovani, obvyklém formatu pro DWI, se T2 utlum kumuluje s dodatecnym
utlumem zpisobenym difuznimi gradienty a dlouhym ET s gradientni readoutem. Vyvazit
délku TE je tedy zasadni pro zachovani dostatecného mnozstvi signalu, hlavné u vysokych

b-hodnot, kde je samotnd difuze ptic¢inou znaéné¢ho signalového poklesu (Jones, 2013).
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Tento pokles je obzvlast¢ vyrazny u tkani s relativné nizkou restrikei difuze jako napf.

low-grade difuzni gliomy (Wang 2023).
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Obr. 18: b-hodnota a minimalni dosaZitelné TE. Pti vysSSich b-hodnotach MR systémy
jiz nemohou zvySovat difuzni vazeni zvysenim amplitudy ¢i trvani DSG, uchyluji se tedy
k prodluzovani intervalu mezi DSG. Vzhledem k nutnosti zachovani symetrického
ulozeni DSG pred a za 180 st. refokusa¢nim pulzem toto zplisobuje posouvani

4

efektivniho TE do pozd¢jsi faze, kdy je k dispozici méné signalu. Toto mize byt alespon
castecné kompenzovano akceleracnimi a partial Fourier technikami.

2.3.2.2 Interakce TE a DSG

Difuzné vazené scany vyzaduji piidani DSG, které sonduji pohyb molekul vody. Zatazeni
DSG prodluzuje interval nutny pro tvorbu echa a tim zvySuji minimalni moznou hodnotu

TE:

Vysoké b-hodnoty: K dosazeni vysSich b-hodnot je tfeba siln€jSich ¢i déle trvajicich
difuznich gradient. Zatimco v pfipad¢ nizSich b-hodnot 1ze manipulovat s amplitudou
DSG, pti vyssich b-hodnotach systém narazi na limity svého HW a vyssi citlivost na difuzi
lze ziskat pouze prodlouzenim Casu po ktery se dovoli spintim difundovat. Toto natahuje
celou pulzni sekvenci a nuti pouzivat delsi TE. I kdyZ vysoké b-hodnoty zdlraziuji
restriktivni difuzi (napf. v hypercelularnich oblastech nadort), jde pouze o zvyraznéni
pouze relativni oproti tkani s mensi restrikci difuze, prodlouzené TE déle snizuje signél

(Jones et al., 2013).
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Casové omezeni sekvence: Symetrické umisténi DSG kolem 180° refokusujiciho pulzu
muZze omezovat nejranéjsi mozny okamzik vzniku echa. U multi-slice ¢i multi-shell dMRI
navic musi byt difuzni kédovani provedeno pro vSechny fezy ¢i b-hodnoty, coz mnohdy

vynucuje dlouhé TE i pro volumy s nizsi b-hodnotou.

2.3.2.3. TE a SID artefakty

EPI je obecné nachylné ke geometrickym zkreslenim a lokalnim vypadkiim signalu v
oblastech s magnetickou susceptibilitou (napt. v blizkosti vedlej$ich dutin, metalickych
svorek, okraje Cerstvych poresekénich dutin). Samotné TE nemé v SE-EPI zasadni vliv na
anatomické susceptibilitni distorze, ale ostatni proménné, které s minimalnim
dosazitelnym TE souviseji (partial Fourier, akvizi¢ni FOV, akcelera¢ni techniky atd.) jiz
mohou mit na artefakty vliv a v takovém piipadé¢ muize snizeni TE nepiimo signalizovat

nizsi nachylnost k off-resonance efektim (Haskel et al., 2023).

2.3.2.4. TE a Chemicky posun

Volba TE rovnéZz miize ovliviiovat efekt chemického posunu mezi tukem a vodou na
vysledném obraze. Ackoli u SE-EPI nejsou chemické posuny tak vyrazné jako u GRE

sekvenci, mohou 1 tak narusit pfesnou interpretaci obrazu.

2.3.2.5. Shrnuti

TE je jednim z kli¢ovych parametriit v dMRI, protoze kromé obvyklého T2-indukovaného
utlumu signalu musi vzit v potaz 1 silné DSG. Delsi TE vice zdlrazituje T2 kontrast a
muze pomoci rozlisit tkan¢ s odliSnymi T2 Casy, ale zaroven prohlubuje celkovy pokles
signalu, ktery je jiz zna¢né oslaben difuznimi pulzy a vysokymi b-hodnotami. V SE-EPI
formatu se navic T2 utlum kombinuje s efekty echo-plandrniho Cteni, a tak je nutné volit
TE tak, aby se minimalizoval ubytek signalu, zejména v oblastech s relativné mensi

restrikci difuze (napt. low-grade gliomy).

vvvvvv

prodluzuji nutné TE. Tim miiZze klesat SNR do té miry, Ze vyhody zvyraznéné restrikce
difuze jsou vyvazeny zhorSenou kvalitou obrazu. Delsi TE zaroven muze véstit vyssi

nachylnost k susceptibilitnim zkreslenim. Pfesné nastaveni TE je proto kompromisem
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mezi potfebou vyssi difuzni citlivosti a zachovanim pfijatelného SNR i1 minimalizaci
artefaktli, jez mohou zkreslovat hranice 1ézi ¢i bréanit detekci drobnych ¢i infiltraénich

lozisek.

2.3.3 Field of View

Field of View (FOV) udava prostorovy rozsah, v némz probihé akvizice MR dat ve sméru
frekvencniho a fazového kédovani. V. dMRI je volba FOV obzvlasté dulezita, protoze
kromé obvyklé problematiky FOV se zde piidavd dimenze susceptibilitnich artefaktii a
efektd dlouhého gradientniho readoutu SE-EPI sekvenci (Shi, 2025). V Pti navrhu FOV se
proto hled4 rovnovaha mezi témito faktory a zaroven se zohlediuji limity v délce skenu a

toleranci pacienta.

2.3.3.1 FOV a off-resonance efekty

V ptipadé vySetfovani mozku je idealni postup omezit FOV tak, aby pokryvalo celou
hlavu, s minimem vzduchu okolo. Mensi FOV umozni pouziti mensi akvizi¢ni matice a
tim padem 1 kratStho ET, coZ snizi susceptibilitni artefakty a geometricky blurring (Ski,
2025). Drobny pokles SNR (kvili mensimu poctu fadkl k-prostoru - obdoba partial
fourier) lze snadno vykompenzovat vétSim poctem akvizic (difuznich sméri) (Hwang,
2018). FOV by tedy mélo byt vybrano minimalni moZné pro danou populaci na kterou
bude sekvence pouzita. U dospélych je tedy vhodné se vyvarovat jinak bézné
pouzivanému FOV 256mm, které je prostoroveé velmi $tédré a v piipadé SE-EPI sekvenci
obsahuje pfili§ vzduchu kolem hlavy pacienta, ktery nijak nepfispiva ke kvalit¢ obrazu,
naopak zbytecné protahuje ETL pfi daném prostorovém rozliSeni. Pokud je ale FOV v ose
fazového kodovani mensi, nez je realnd velikost snimaného objektu, signal z oblasti mimo

zorné pole se ,,preklopi® do vySetfovaného prostoru.
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FOV =230 mm FOV =345 mm FOV =460 mm

Obr. 19: FOV a jeho dopad na SID. Obrazy vySe byly nabrany s identickym rozliSenim
2mm isotropicky, 1i8i se vSak v pouzitém FOV. Velké FOV v takovém ptipadé€ prodluzuje

vewr

ET zaroven akcentuje SID artefakty.

2.3.3.2 FOV a velikost voxelu:

Pro danou velikost obrazové matice plati, ze zvétSenim FOV se zvétSuje také velikost
voxelu (a tedy klesa prostorové rozliSeni). V neurozobrazeni je tfeba pocitat s anizotropii
mozkové tkan€ (hlavné bilé hmoty), kterd miiZze zpisobovat Spatny vypocet difuznich
metrik pfi Spatné vybranych rozmérech akvizi¢niho voxelu (Oouchi, 2007). Pro vétSinu
védeckych aplikaci je vhodno dodrzet isotropni voxel, naptiklad o rozmérech 2x2x2 mm.
Takovéto rozméry voxelu jsou relativné snadno dosazitelné s dnesnim hardware na 3T i1

1,5T systémech.

2.3.3.3 Reduced FOV neboli ,,zoomed* zobrazovani

Reduced FOV techniky omezuji excitovanou oblast na men$i anatomicky region
prostiednictvim specidlnich RF pulzl ¢i tprav gradientti. Tim lze v cilové zéné¢ dosahnout
vyssiho rozliSeni, protoZze vice krokl fazového kddovani se soustfedi na mensi plochu a
soucasn¢ se zkracuje ET, ¢imz klesa citlivost k off-resonance efektim (Jin, 2011). Tato
vyhoda se vSak poji se ztratou SirSiho anatomického kontextu, coz ptredstavuje problém u
multifokalnich nadorti, difuzni infiltrace a neumoznuje komplexni hodnoceni konektivity

mozku.
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Obr. 20: Dopad matice a FOV na ETL a TE. Zmenseni FOV pfi zachovani velikosti
voxelu (a tedy pii sou¢asném zmenseni matice) zpisobi zkraceni ETL a efektivniho TE.
Diagram vyexportovan ze scanneru béhem vySetfeni fantomu.

2.3.3.4 Shrnuti

FOV zédsadné ovliviiuje rovnovahu mezi pokrytim anatomické oblasti, prostorovym
rozliSenim a néchylnosti k artefaktim v dMRI. V neurozobrazeni je obvykle zddouci
zobrazeni celého (nebo alespon supratentorialniho) mozku. Optimalni volba FOV vychazi
z typu nadoru, pravdépodobného rozsahu infiltrace a tolerance pacienta ke skenovani.
Dusledné sladéni FOV s ostatnimi parametry (matice, velikost voxelu, akceleracni
techniky) umoznuje ziskat kvalitni difuzni data, kterd jsou klicova pro diagnostiku,

charakterizaci nadorti a planovani terapie.
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2.3.4 AKkvizi¢ni matice

Akviziéni matice (matrix) ur¢uje pocet vzorkovacich bodl ve sméru frekvenéniho
kodovani a fazového kodovani v MR zobrazovani. V kombinaci s definovanym FOV pak
rozméry této matice piimo ovliviuji prostorovou velikost (délku hrany) jednotlivych

voxell v rovin¢ snimku (in-plane).
Velikost voxelu = FOV / Akvizi¢ni matice

Zvétseni velikosti matice (pfi zachovaném FOV) vede k mensSim voxelim a lepSimu
rozliSeni, coz je dilezité pro detekci jemnych anatomickych detailli a odliSeni tkani na
jejich vzajemné hranici. Mensi voxely vSak zachycuji méné spinti, a tim snizuji intenzitu
signadlu a snizuji jiz omezeny pomér signalu k Sumu (SNR) v difuzné¢ véazeném
zobrazovani (DWI). Vétsi voxely jsou zase nachylngjsi k partial volume efektim, kdy
stejny voxel mize obsahovat vicero typt tkané, jako napt. viabilni tumor, nekrézu, edém i
zdravou tkan. Toto primérovani muze maskovat dilezité mikrostrukturdlni rozdily a
ztézovat interpretaci difuznich parametrii (Gattu, 2009). Mensi voxely tyto partial volume
efekty zmirnuji, ale mohou snizit celkové SNR natolik, Ze spolehlivé kvantifikace difuze

se stavaji naro¢nymi.

2.3.4.2 Matice a SNR

Co se ty€e vztahu mezi matici a SNR, obecné plati, ze SNR $kaluje s objemem voxell.
Zjemnovani matice tedy redukuje signal na voxel, a tim zhorSuje celkovou kvalitu obrazu.
Mezi postupy, jez mohou ubytek SNR aspon ¢asteéné vyvazit, patii napiiklad pouzivani
vysokych poli (3 T a vice), paralelniho zobrazovani nebo multiband akvizici, modernich
vicekanalovych civek se sofistikovanymi rekonstrukénimi algoritmy, ¢i vysSiho poctu
praméri (NEX). Kazda z téchto metod nicméné piinasi i ur¢itd omezeni—naptiklad delsi

Cas vySetfeni, nariist Sumu ¢i vys$si ukladani energie do pacienta (SAR).

2.3.4.3 Matice a artefakty

Zvétsovani matice také obvykle zvysuje pocet krokt fazového kodovani, coz v single-shot

EPI protahuje echo train a miiZze vést k vyraznéjSimu T2* neostrostem a susceptibilitnim
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artefaktim (Jin et al., 2011). Jiné, naptiklad Gibbsovy artefakty ale s jemnéjsi matici
klesaji na intenzité. Multi-shot EPI rozklada sbér k-prostoru mezi nékolik segmentt,
zkracuje echo train v kazdém shotu a umoznuje lepsi rozliSeni, ale soucasné¢ prodluzuje
dobu skenovani a citlivost na pohyb mezi shoty. Pii snaze o vyssi rozliSeni se Casto
uplatituje paralelni zobrazovani (SENSE, GRAPPA), které¢ efektivné snizuje pocet krokli
fazového koédovani, a tim zkracuje dobu akvizice, avSak obvykle s vy$Sim Sumem.

Techniky paralelniho zobrazovani lze s vyhodou kombinovat s multiband akvizici.

Obr. 21: Akvizi¢ni matrix a gibbsovy artefakty. S pfibyvajicim rozliSenim klesa
intenzita gibbsovych artefakti, které vznikaji na ostrych pifechodech intenzit. Jiné
artefakty ale s pfibyvajici matici mohou nabirat na intenzité (napt. SID). Obrazova data
jsou pfednesena s tizkym oknem a zosttujicim filtrem pro lepsi zndzornéni gibbsovych
artefaktt.

2.3.4.6 Shrnuti

Akviziéni matice je klicovym faktorem urcujicim prostorové rozliSeni, velikost voxell a
dobu trvani sniméni v difuzni MRI. ZvétSeni matice miize zlepSit rozliSeni v dané vrstve,
coz je zésadni pro presné vymezeni hranic nadoru a odhaleni jemnych infiltrativnich
procesti, ale zaroven snizuje SNR, mize prodlouzit dobu akvizice, a zvysit intenzitu

susceptibilitnich artefaktt.
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2.3.5 Phase Field of View a smér fazového kodovani

Phase FOV piedstavuje zmenSeni rozsahu zobrazeni cilené ve sméru fazového kddovani,
pricemz rozmér ve sméru ¢teni (readout) zlistavad beze zmén. Omezenim poctu fazove
kodovacich linii 1ze zkratit dobu skenovani ¢i echo train, coZ se v neurozobrazovani ¢asto
vyuziva k efektivnéjsi akvizici. Lidska hlava byva rozmérmnéjsi v predozadni (AP) nez v
lateralni (LR) ose, takze zvolenim lateralniho sméru jako fazového kodovani a zmensenim
Phase FOV muze byt vhodné pokryta celd oblast s niz§im poctem kddovacich krokii. SE-
EPI v8ak pfedstavuje vyjimku, nebot’ anatomické zkresleni vyvolana BO nehomogenitou
se obvykle propaguji ve sméru fazového kodovani. Aby se tyto artefakty stranové
symetricky rozlozily, voli se u SE-EPI piedozadni (AP) ¢i zadoptedni (PA) smér tazového
kodovani. V takové situaci je pak obvykle vyhodnéjsi zmensit celkové nominalni FOV, nez

zachovavat obdélnikovy FOV s nadbyte¢nym zobrazenim okolniho vzduchu u spank.

2.3.5.1 Phase FOV a SNR

Snizeni krokt fazového kodovani znamena snizeni SNR v kazdém voxelu (dle rovnice
relativni SNR = \/(poéet kroki fazového kodovani)) a tmérné i akviziéni ¢as. V kontextu
dMRI je ale dulezity fakt, Ze se témét vzdy pouzivaji sekvence s vysSSim poctem
akvizi¢nich sméri a primért. Ziskand ¢asova Uspora lze investovat do vysSiho poctu
difuznich smérti ¢i primérd, a tim si SNR navratit. S ohledem na difuzni sekvenci
(zejména EPI) navic plati, ze kratsi echo train obvykle znamend méné susceptibilitnich
deformaci a mensi T2* blurring, takze vysledné obrazy mohou byt paradoxn¢ ostiejsi a ve

findle s lepSim rozliSenim detaild. IkdyZ nomindlni SNR v daném volumu se nezvysi,

subjektivni o objektivni kvalita obrazu se Casto zlepsi.

2.3.5.2 Phase FOV a artefakty

Pii zmenSeném Phase FOV roste riziko aliasingu (,,wrap-around*), kdy se signal z oblasti
mimo definované FOV promitne do obrazové roviny. Pro pfedchdzeni wrap-around je
proto klicové, aby hlavni anatomie byla pfesn¢ usazena v mensim fazovém poli, nebo se
doplni satura¢ni pulzy na okrajich. Dal§im aspektem je naklddani s susceptibilitnimi
deformacemi. Mensi pocet fazovych krokli znamena krat$i ET, coz sniZuje susceptibilitni

deformace a zvysSuje ostrost obrazu.
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2.3.5.3 Shrnuti

Reduced phase FOV je potencialné uZite¢ny nastroj pro optimalizaci EPI sekvenci, ktery
zmenSenim akvizi¢niho prostoru ve sméru fazového kdédovani snizuje pocet nezbytnych
fazovych krokl a tim zkracuje dobu skenovani, echo train a redukuje vyskyt asociovanych
artefaktli. Tato strategie nachdzi uplatnéni hlavné tam, kde anatomie nevyzaduje plnou §ifi
tradicniho FOV, coz se odviji jednak od vysetfované oblasti a druhak od predpokladanych
artefaktl. V pfipad¢ hlavy je vSak zaddouci zachovani sméru fazového kodovani v AP/PA
rozméru pro symetrickou distribuci susceptibilitnich artefakti a v takovém piipad¢ se jako
vhodnéjsi alternativa nabizi mensi c¢tvercové FOV (napf. 220mm x 220mm) nez
obdélnikové FOV s omezenym poctem fazovych kroka (napt. 220mm x 256mm). Tento
pfistup krom snizeni poc¢tu fazovych krokli navic zkracuje i readout, coz déale zvySuje

ostrost obrazu a SNR (Holdsworth et al., 2008).

2.3.6 Partial Fourier Acquisition

Caste¢na Fourierova akvizice (partial-fourier, nekdy taky ,,half-Fourier* nebo ,.fractional
NEX*) je strategie zkraceni doby MRI skenovani tim, ze se ziska pouze cast (napi. 62-75
%) k-prostoru (Feinberg et al., 1986). Chybé¢jici linie v k-prostoru se nasledné rekonstruuji
pomoci piedpokladu o konjugované symetrii k-prostoru. V. dMRI se ¢astecnd Fourierova
akvizice nejCastéji pouziva ke snizeni poctu kroka fazového kodovani v single- i multi-

shot EPI, a tim ke zkraceni délky echo trainu a celé akvizice.

2.3.6.1 Partial Fourier a TE

Caste¢na Fourierova akvizice zpravidla posouva sbér centralnich linii k-prostoru na
drivéjsi Cas, ¢imz se snizuje efektivni TE, zlepSuje se SNR a snizuji T2*-vazané artefakty
a neostrosti (Henzler, 2009). V nékterych ptipadech (napiiklad kombinace relativné nizké
b-hodnoty, U¢inného gradientniho systému a dlouhého readoutu) navic muze byt
limitujicim faktorem pro minimalni TE vzdalenost od centra readoutu k centru druhého
DSG pulzu, protoze DSG pulzy musi byt ulozeny symetricky kolem 180 st. refokusa¢niho

pulzu a ten zase musi byt uloZen piesné mezi 90 st. excitaénim pulzem a TE.
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Obr. 22: Partial Fourier a jeho dopad na vysledny obraz. Identicka akvizice
optimalizovana na minimalni TE, jedinou zménou byl partial Fourier (znaceno vlevo
nahote). S klesajicim procentem vzorkovani k-prostoru se méni kontrast obrazu (méné
T2 vazeni) a jeho ostrost.
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2.3.6.2 Partial fourier a SNR

Ackoli castecna Fourierova akvizice zkracuje Cas sbéru dat, snizuje také mmnozstvi
surovych dat. Toto ale maze byt ¢aste¢né ¢i zcela kompenzovano kratsim TE a readoutem,
coz minimalizuje negativni dopady T2 a T2* relaxace na SNR. Navic partial fourier mtize
zkratit ¢as akvizice jednotlovych volumi a tim padem zvySit SNR skrze zvysSeni poctl
NEX. Vhodné vyuzitd partial fourier akvizice tedy miize zvysit kvalitu difuznich dat bez
zasadni nevyhody (Lee, 2021)

2.3.6.3 Partial fourier a artefakty.

Partial Fourier rekonstrukce spoléha na predpoklady o symetrii k-prostoru, které se nemusi
idealné naplnit, naptiklad z divodu ptitomnosti nehomogenit B0, pohybu pacienta nebo
suboptimalni funkce gradientniho systému. To muizZe vést ke ztrat¢ SNR a v né€kterych
piipadech k artefaktliim, jako je rozmazani ¢i Nyquist ghosting (Reeder et al., 1997).

Zvyseny vyskyt artefaktd se da predpokladat pti nabéru méné jak 70% k-prostoru.

2.3.6.4 Partial Fourier a ostrost obrazu

Je n¢kolik moznych strategii jak vzorkovat k-prostor u partial Fourier techniky. Nejcastéji
se ale relativné husté vzorkuje stied k-prostoru a vice podvzorkovava periferie. To ma
vyhodu v relativnim zachovani SNR, nevyhodou je ale ztrata vysokofrekven¢ni informace
na periferii k-prostoru a tedy i1 ztrata ostrosti obrazu. Ta muze byt rGzné dobfie

kompenzovana kratSim TE a ET.
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2.3.6.5 Shrnuti

Céste¢na Fourierova akvizice predstavuje efektivni strategii pro zkraceni doby skenovéni a
mozné snizeni TE v difuzni MRI. Ackoli mize akcentovat rekonstrukéni artefakty a mit
riznorody dopad na SNR a ostrost obrazu, tyto nevyhody jsou ¢asto vyvazeny klinickymi
a vyzkumnymi pifinosy, pfedev§sim v neuroonkologii, kde je dalezité zajistit pacientim
pohodli a minimalizovat pohyb. Kombinace ¢astecné Fourierovy akvizice s pokroc¢ilymi
civkami, paralelnim zobrazovanim a robustnim gradientnim hardwarem umoziiuje dMRI
protokoliim dosahnout rychlejsi a flexibilngjsi akvizice a tim 1 vysokého rozliSeni, multi-
shell ¢i vysokych b-hodnot, jez piinaseji klicové informace pro diagnostiku a lécbu

mozkovych nadori.
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Obr. 23: Partial Fourier a efektivni TE. Partial Fourier zkracuje readout, coZ spolu s
navazujicimi zménami v ¢asovani sekvence muze znamenat vyznamné zkraceni TE.
Diagram nahote zachycuje readout gradienty u 62,5% vzorkovani k-prostoru s
efektivnim TE kolem 95ms. Diagram dole je s plnym vzorkovanim k-prostoru a

efektivnim TE kolem 135ms. Diagramy ziskany piimo z MR piistroje béhem vySetfovani
fantomu.
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2.3.7 Parallel Imaging

Techniky paralelniho zobrazovéani (Parallel Imaging, PI) jako SENSE (Sensitivity
Encoding) a GRAPPA (GeneRalized Autocalibrating Partial Parallel Acquisition) vyuZzivaji
prostorové citlivostni profily vicekanalovych RF civek k podvzorkovani k-prostoru. Tento
pfistup umoziiuje zredukovat pocet potiebnych krokl fadzového koédovéni, coz vede k
celkovému zrychleni akvizi¢niho procesu. Vysledkem je zkraceni ET, tedy doby potiebné

pro sbér signalu po RF excitaci, coz mé zasadni dopad na kvalitu vyslednych obraz.
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Obr. 24: Parallel Imaging a délka ETL. Se zvySujicim se faktorem paralelniho
zobrazovani (PIF) se zkracuje ETL a snizuje efektivni TE. Krat$i ETL pomuze s
redukci SID a neostrosti obrazu, zatimco nizs$i efektivni TE kompenzuje tbytek
signalu zptisobeny podvzorkovavanim k-prostoru. Diagramy ziskany pfimo ze
skeneru béhem vysetiovani fantomu.
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Parallel imaging je dnes nedilnou soucasti modernich protokold v MR zobrazovani, a to
véetné dMRI, kde se klade dlraz na rychlou akvizici kviili omezeni artefaktli a degradace

signalu.

2.3.7.1 Parallel imaging a susceptibilitni artefakty

Jednim z hlavnich pfinost vyuziti parallel imagingu v difuznim zobrazovani je sniZeni
susceptibilitnich artefaktu. Zkraceni délky ET pomoci parallel imagingu snizuje dobu,
po kterou signal podléha T2* relaxaci a béhem které dochazi ke kumulaci fazovych chyb
zpiisobenych off-resonance efekty. Tim se omezuje jak T2* rozmazani, tak 1 geometrické
zkresleni obrazu. To je zésadni pro dosazeni vyssi prostorové piesnosti a kvality difuznich
map, coz ma piimy vliv na spolehlivost klinickych i vyzkumnych aplikaci difuzniho MR

zobrazovani (Ablefoni et al., 2022).

2.3.7.2 Akceleraéni faktor

Obvykle znaceny R (napt. R=2 nebo R=3) urcuje, jak velkou ¢ast k-prostoru v ose faze je
mozné ,,preskocCit”. Kazdy kanal civky snimé signal s odliSnou citlivostni charakteristikou

dle své polohy, coz umoziuje rekonstrukénimu algoritmu ,,rozbalit™ aliasovana data.

2.3.7.3 Parallel Imaging, g-faktor a SNR

Pti paralelnim zobrazovani (Parallel Imaging, PI) se ¢ast k-prostoru umysin¢ vynechava
(podvzorkovavd), aby se zkratila doba skenovani nebo zmensSil echo train. Vysledny
aliasovany signal se poté ,;rozbaluje* (unfold) pomoci citlivostnich profila vicero civek
(Glockner et al, 2005). Tento proces ovSem obecné nema feSeni bez urcitych chyb a SNR

penalizace, které se v souhrnu popisuji tzv. g-faktorem (geometry factor).

7 matematického pohledu je g-faktor ukazatelem, jak moc se v dané lokalit¢ obrazu
(daném voxelu) pii rekonstrukci nasobi a ,,zesiluje” pfitomny Sum, jelikoz rekonstrukéni
algoritmus se pokousi z jedné (aliasované) linie odvodit signal pattici k n€kolika poloham
ve ,,skute¢ném* prostoru. Cim méné jsou civky v dané oblasti schopny rozliit aliasované
signaly (napf. kvili vzdjemné podobnym citlivostnim profilim nebo malé geometrické

rozdilnosti), tim vys$si bude g-faktor, a tedy 1 zesileni Sumu.
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Obr. 25: Parallel imaging a susceptibilitou indukované distorze. Kratsi readout pfi
pouziti PI snizuje intenzitu SID. Zarovein umoziuje kratsi TE, coz ¢astecné ¢i zcela
kompenzuje upadek signalu dany podvzorkovavanim k-prostoru a g-faktorem. Data
nabrany s PIF 0, 2, 3 (zleva doprava)

Pti paralelnim zobrazovani mtze byt tedy pokles signalu vétsi, nez ocekavany pouze dle
snizeného poctu ctenych tadkt k-prostoru. Tento vztah mezi akcelerovanym SNR,

neakcelerovanym SNR a g-faktorem lze popsat:

SNRparallel=SNR / g\/R

kde R je akcelera¢ni faktor a g geometricky faktor. Pro moderni systémy a civky je typicky

g-faktor v rozmezi 1.0 a 2.0, Casto vSak méné nez 1.3.

2.3.7.5 Shrnuti

Féazova akcelerace pomoci paralelniho zobrazovani je kliCovym nastrojem v difuzni MRI,
nebot’ umoznuje rychlejsi akvizici a robustnéjsi data diky podvzorkovani k-prostoru. V
kontextu mozkovych nadori je tato metoda vyuZitelnd pro minimalizaci zkresleni,
zvladani ubytku signalu u vysokych b-hodnot a realizaci HARDI ¢i multi-shell protokoli.
Prestoze paralelni zobrazovani pifinasi inherentni penalizaci v podob¢ Sumu, moderni
konstrukce civek a promySlena optimalizace protokoli udrzuji kvalitu obrazu v
diagnosticky vyuzitelné roviné. Paralelni zobrazovani se tak v pokrocilych

neuroonkologickych dMRI protokolech stalo standardem.
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2.3.8 Multiband/Hyperband Imaging

Multiband (MB) nebo Hyperband zobrazovani—t¢éz oznacované jako Simultaneous Multi-
Slice (SMS)—ptedstavuje akvizici, pii niz je nékolik fezli excitovano a ¢teno soucasné.
Misto pofizovani jednoho fezu v kazdém TR bloku sbira skener paraleln¢ data z vice fezt,

¢imz urychluje objemové pokryti bez zhorSeni ¢asového nebo prostorového rozliSeni.

Difuzni protokoly—zejména ty vyzadujici desitky ¢i stovky difuznich smért—mohou byt
casov€ velmi narocné. Simultdnni sbér vice fezli dramaticky urychluje pokryti, coz
umoznuje vyssi rozliSeni nebo zahrnuti vétsiho poctu difuznich sméri v ramci stejné doby

skenovani.

2.3.8.1 MB faktor

MB faktor (napi. MB=2, 3 nebo vice) udava, kolik ezl je excitovano naraz. Specialni RF
pulzy a rekonstrukéni algoritmy (napf. slice-GRAPPA) poté oddé€luji aliasované signaly
jednotlivych fezl podle rozdili v citlivostnich profilech civek, podobné jako u paralelniho

zobrazovani ve sméru fezu.

2.3.8.2 Vliv MB na dobu skenu a pokryti

Pti kombinaci se standardnim paralelnim zobrazovanim mitize SMS nabidnout vysoké
akceleracni faktory (naptf. 8-12x celkové). Tim se stdva velmi rychlé difuzni snimani
celého mozku redlnou moznosti, coz je piinosné v klinické 1 vyzkumné praxi, kde je
prioritou komfort pacienta ¢i omezeni pohybu (Wall et al., 2023). Diky Casové uspote

dosazené simultdnnim sniméanim vice fezl lze:
Zvysit pocet b-hodnot: a vyuzit pokrocilé difuzni modely (napt. DKI, NODDI).

ZlepSit rozliSeni v roviné: Ziskat detailnéjSi strukturu ¢i piesnéj$i vymezeni hranic

nadoru.
Zvysit pocet sméru: Dosdhnout vy$siho tthlového rozliSeni pro pokrocilé difuzni modely.

Zvysit pocet Fezii: Vyssi pokryti zvysi i robustnost sekvence a mnozstvi vytézitelnych dat.
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Tato vylepSeni je ovSem nutné vyvazovat s moznymi obtizemi pii rekonstrukci a

penalizaci ve formeé sniZeni SNR zplisobené podvzorkovanim ve sméru fezu 1 faze.

2.3.8.3 MB a kontrast obrazu

Protoze multiband dokdze nabirat n¢kolik vrstev najednou, jeho pouziti zkracuje nutnou
délku TR potiebnou k pokryti vSech vySetfovanych vrstev. Napiiklad MB faktor 2 zkrati
minimdlni TR sekvence na polovinu, MB faktor 3 na '5 atd. PIné vyuziti MB tedy bude
znamenat i zménu T1 vazeni difuzni sekvence, které se projevi predevSim pii TR

hodnotach pod 4000.

2.3.8.4 Artefakty a slozitost rekonstrukce

Slice aliasing

U simultanni multi-slice akvizice se v surovych datech ptekryvaji signdly z vice fezi.
Rekonstrukéni algoritmy tak spoléhaji na profily citlivosti civek, aby tyto signdly od sebe
oddg¢lily. Pokud civkova geometrie nedokaze dostatecné rozlisit jednotliveé fezy, mize dojit

k rezidualnimu aliasingu ¢i ghostingu, ktery snizuje kvalitu obrazu (McNabb et al., 2020).

g-faktor a zesileni Sumu

Stejné jako u paralelniho zobrazovani v roviné se 1 u SMS metod projevuje Sumova
penalizace vyjadiena g-faktorem. Vysoké MB faktory ¢i méné optimalni uspotradani civek
mohou tuto ztratu zesilovat a vést k neimérnému snizeni SNR. V difuzni MRI, kde je
vychozi signal jiz slabsi, je tento jev obzvlast vyznamny. V piipadech vhodné zvolené
civky, vysSetfované anatomie a kombinace akceleracnich technik dokaze MB vyrazn¢ snizit
dobu akvizice s relativné minimalnim dopadem na SNR, casto niz§im, nez pii pouziti

parallel imaging (Zhang et al., 2023)

SAR a konstrukce RF pulzii

Multiband excitacni pulzy mivaji vyssi energetické naroky a mohou zvySovat specifickou
miru absorpce (SAR) (Blaimer et al., 2013). Je tieba dbat na to, aby nebyly piekroceny
bezpec¢nostni limity pro pacienta, zejména u vysokych poli, rozsédhlych pacientii nebo pii

dlouhotrvajicich difuznich gradientnich pulzech.
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2.3.8.5 Shrnuti

Multiband/Hyperband zobrazovéani urychluje objemové pokryti v difuzni MRI tim, Ze
simultdnné excituje vice fezl, ¢imz vyrazné urychluje akvizice. V neurozobrazovani tato
metoda umoznuje pokrocilejsi dMRI protokoly (napt. vyssi b-hodnoty, vétsi pocet
difuznich smért, lepSi rozliSeni) pii zachovani klinicky pfijatelnych dob vySetfeni.
Navzdory pietrvavajicim vyzvam, jako je aliasing fezti, SAR omezenim a penalizace g-
faktorem, se diky neustalym pokrokim v konstrukei civek a rekonstrukénich algoritmech
zvySuje uzite€nost téchto technik. Multiband zobrazovani je tedy klicovym nastrojem pro

komplexni difuzni studie zaméiené v klinickém 1 vyzkumném neurozobrazovani

2.3.9 Vybér b-hodnot

2.3.9.1 Vyznam b-hodnoty v difuzni MRI

b-hodnota v DWI reflektuje silu a trvani difuzné senzitivnich gradientli a popisuje, do jaké
miry je signdl tlumen pohybem molekul vody. Matematicky je b-hodnota umérnd druhé
mocniné amplitudy gradientu, trvani kazdého gradientniho lobu a rozestupu mezi nimi. V
klinickych a vyzkumnych protokolech l1ze zménou b-hodnoty modulovat citlivost sekvence
na difuzni déje a ovliviiovat tak kontrast obrazu i meéfitelné difuzni parametry (DeLano,

2020).

Nizké b-hodnoty (napfr. 0-500 s/mm?)

Zdiraziuji rychlou ¢i méné omezenou difuzi vody, obvykle spojenou s extracelularnimi
prostory (Peckham et al, 2018). Zdrojova data také obsahuji velké zastoupeni T2
informace/vazeni, coz vede k moznému efektu ,, T2 shine-through® v edematéznich ¢i
tekutinou naplnénych oblastech. Dal§im fenoménem ktery ovliviiuje signdl ziskany pfi
pouziti nizkych b-hodnot je tzv. intravoxel incoherent motion (IVIM) efekt (Bihan et al.,
1988). Ten vznika pomalym tokem krve v drobnych cévach ktery je jinak pod zobrazovaci
moznosti DWI. IVIM efekt zpiisobuje rychlejsi pokles signalu pii nizkych b-hodnotach,
nez by odpovidalo monoexponencionalnimu ADC modelu a mize byt vyuzit pro

kvantifikaci vaskularity vySetfované tkané.
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Stif‘edni b-hodnoty (nap¥. ~800-1200 s/mm?)

Bézné klinické DWI Casto vyuziva prave tuto oblast, aby vyvazilo difuzni kontrast a SNR.
Naprosta vétSina neurozobrazovacich studii vénujicich se ADC a DTI modelim byla
provedena za pouziti téchto b-hodnot, coz je dilezité pro jejich interpretaci a
reprodukovatelnost, protoze ziskané hodnoty metrik z téchto (a mnohych dalSich) modeli

jsou zavislé na zvolené b-hodnot¢.

Vysoké b-hodnoty (>2000 s/mm?)

Zvysuji citlivost na omezenou difuzi, naptiklad v oblastech s vysokou bunécnou hustotou
(agresivni nadory). Siln¢jsi gradienty a nutnost delSiho TE ovSem vedou k vyraznéjSimu

poklesu signalu, zhorSuji pomér SNR a mohou vice trpét na susceptibilitni artefakty.

IVIM effect
2 ADC Model
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=37
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: -
2 Kurtosis effect
[77)
0 500 1000 1500 2000 2500 3000
b-value
(in s/mm?2)

Obr. 27: ADC, IVM a DKI modely. Diagram ukazuje odchylky od ptfedpoklada
monoexponencionalniho ADC v oblasti nizkych hodnot (IVIM efekt) a vysokych hodnot

(efekt kurtozy)
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Narozdil od b-hodnot kolem 1000 s/mm? lze métit komplexnéjsi difuzni jevy a ubyvajici
podil T2 signalu poméha i v klinické praxi pro lep$i rozliSeni oblasti s omezenou difuzi

(Kim et al., 2005).

Syntetické b-hodnoty

Syntetické b-hodnoty oznacuji postup, kdy se z nékolika namétenych (skutecnych) b-
hodnot numericky extrapoluje ¢i interpoluje vystup pro dalsi, ve skute¢nosti neméienou b-
hodnotu. Naptiklad z datasetu obsahujiciho akvizice pii b=0 a 1000 s/mm? lze odvodit
nsynteticky“ obraz pro b=2000 s/mm?, aniz by byla skute¢né pofizena data s danou
hodnotou gradienti. Tohoto se dosahuje pouzitim matematickych modelt (napf.
monoexponencialni fit), které vSak ptredpokladaji idealizovany prabéh utlumu signélu s
rostoucim b. I kdyz tak lze n€kdy uSetfit Cas ¢i SNR pii redlném méfeni, tyto syntetické b-
hodnoty neptfesné odrazeji skuteCnou fyzikalni interakci molekul vody s gradienty a
vnaseji do méfeni dal§i chybu zejména u biologicky heterogennich tkani. Proto jsou
zpravidla nevhodné pro védecké ucely, kde je potieba robustni a validni popis difuznich
procesii. Modelové dopocitané hodnoty mohou zkreslit vyhodnoceni ptedevSim v
piipadech, kde skute¢na difuze neodpovida jednoduchému monoexponencidlnimu prubéhu
a jednoducha extrapolace (komplexni, heterogenni tkané - jako napt. agresivni nadory)

vede k chybnym interpretacim.

2.3.9.2 Kompromisy pri volbé b-hodnot

Citlivost na difuzi vs. SNR

Zvysené b-hodnoty 1épe odhaluji oblasti s omezenym pohybem vody (naptiklad husté
zabalené nadorové buiiky), ale zaroven vyrazné snizuji intenzitu signalu. Protoze DWI uz
tak trpi nedostatkem SNR (zejména pii vysokych b-hodnotach) je tieba peclivé zvazovat,

zda pfinos vyS$siho kontrastu pfevysi riziko nedostatecného signalu k diagnoze.

T2 efekt

Pti nizsich b-hodnotach Casto dominuje T2 vazeny signal v tkénich s dlouhym T2 (napf.
edém, cystické oblasti, nekroticka loziska), coz mize ve zdrojovych datech ptekryvat
skutecné difuzni efekty. Pii dlouhych TE naopak mtize nizky rezidudlni signal struktur s

rychlejsi T2 relaxaci nepfiznivé ovliviiovat vypocet difuznich metrik.
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Casové a TE omezeni

Vys$si b-hodnoty obvykle vyzaduji silnéj$i nebo delSi gradientni pulzy, coZ prodluzuje
minimalni dosazitelny TE a zvysuje citlivost k T2 atlumu a off-resonance artefakttiim. Pti
navrhu sekvence je nutné zachovat co nejkratsi TE a soucasné dosdhnout pozadované b-

hodnoty.

Doba vySetieni a komfort pacienta

Protokoly zahrnujici vice b-hodnot (multi-shell) vyzaduji del$i dobu skenovani c¢i
efektivnéjsi akceleracni strategie (paralelni zobrazovani, multiband). Pacienti s nadory
mozku, ktefi se mohou potykat s bolesti ¢i pohybovymi problémy, mohou mit omezenou
toleranci k prodlouZzenym vySetfenim. Je proto nutné peclivé vyvazit pocet b-hodnot s

klinickou proveditelnosti.

2.3.9.3 Multi-Shell akvizice

Multi-shell dMRI piedstavuje pokrocilou akviziéni strategii, pti niz jsou difuzni snimky
pofizovany s vice b-hodnotami, nikoli pouze s jednou jako v ptipadé konvenénich ADC a
DTI modelt. Tento pfistup umoziiuje detailnéjsi charakterizaci difuznich vlastnosti tkéni,
nebot’ riznad b-vazeni sonduji difuzi na odliSnych prostorovych Skéalach. Diky tomu lze
aplikovat komplexnéjsi biofyzikalni modely, jako jsou NODDI, DKI ¢i CHARMED, které
jdou nad rdmec jednoduchého tenzorového popisu tkané¢ a umoZziuji odhadovat napf.
hustotu a orienta¢ni rozptyl neuriti nebo miru negaussovské difuze. Multi-shell akvizice
onkologii, kde poskytuji bohatsi a biologicky specifitéj$i informace o mikrostruktute
mozkové tkané. (Jensen et al., 2005; Zhang et al., 2012; Assaf et al., 2005 ). Mozkové
nadory ¢asto obsahuji smés vysoce bunéénych zon, edému, nekrézy a vaskulatury. Pristup
s vice b-hodnotami a pokrocilej§$imi modely miiZze tyto rozdilné kompartmenty rozlisit

uc¢innéji nez jedno b (Panagiotaki et al., 2015).
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2.3.9.4 Shrnuti

Volba vhodnych b-hodnot predstavuje zakladni kdmen pii navrhu protokolu difuzni MRI a
rozhoduje o kontrastu, SNR 1 diagnostickém pfinosu vyslednych obrazii. V kontextu
mozkovych nédort umoznuje pecliva optimalizace pouzitych b-hodnot detailngjsi
hodnoceni nadorové biologie, vCetné charakterizace bilé hmoty, edému, ¢i identifikace
hypercelularnich a nekrotickych zén. Kazdd dalSi b-hodnota a silnéjSi gradienty vSak
znamenaji kompromis v podobé¢ del§i doby vySetfeni, vétsi zatéze pro pacienta ¢i vysSich
narokll na hardware a post-processing. Zaroven pouziti vysSich b-hodnot casto znamena
prodluzovani TE, se vSemi jeho negativnimi dopady na kvalitu obrazu. Vyvazeni téchto
faktort je proto klicové pii zavadéni b-hodnot do spolehlivych klinickych nastrojii pro

diagnostiku, planovani terapie a dlouhodobé sledovani v neuroonkologii.

2.3.10 Vybér difuznich sméri

Volba difuznich smérd, spole¢né s doprovazejicimi hodnotami casto oznacovana jako
,b-table* (difuzni vektor + b-hodnota), predstavuje zasadni komponentu pii navrhu
protokolu pro dMRI. Pocet a rozmisténi sméri difuznich gradientl piimo ovliviuji
schopnost popsat anizotropii a mikrostrukturu v tkani, dobu skenovani i miru Sumu v
datech. V praxi se obvykle vychazi z definovaného schématu, které zajiStuje dostatecné

homogenni tthlové pokryti a zaroven zohlednuje ¢asové ¢i hardwarové limity.

2.3.10.1 b-table a uhlové pokryti

b-table oznacuje uspotradani (orientaci) a pocet difuzné kodujicich gradientl, Casto
znazornénych jako vektory na povrchu sféry. Ve zjednodusené podobé se v tabulce urci
jednotlivé sméry v prostoru (x, y, z) spolecné s ptislusSnou b-hodnotou. Nasledné se pro
kazdy objem béhem méfteni aplikuji gradienty dle této tabulky. Pro robustni anizotropni
analyzu ¢i vicekompartmentové modely je klicové, aby byly sméry rozvrzeny rovnomérné

a vyhnuly se nadmérné koncentraci v nékterych oblastech/thlech.
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Obr. 27: Q-space sampling. Tii riizné multi-shell akvizice vizualizované na dvou
sférach - vnitini (modra) reprezentuje b1000 a vnéjs$i b3000. Na obrazku vlevo je
viditelné nahromadéni difuznich vektort v jedné oblasti sféry, coz miize vnaSet smerovy
bias béhem preprocessingu i analyze dat. Prostifedni akvizice je takzvana hemisféricka
akvizice, ktera a¢ nékdy pouzivana (nemusi nutn¢ trpét na smerovy bias) je nevyhodna
pro vyssi vyskyt eddy currents. Akvizice vpravo ma b-table vporadku, difuzni vektory
jsou rovnomérné rozprostieny po povrchu sféry, coz eliminuje smerovy bias a vyskyt
eddy currents.

2.3.10.2 Spherical, hemispherical a grid sampling

Spherical sampling znamend, ze gradienty jsou rozmistovany rovnomérné po celé ploSe
sféry, coz minimalizuje smérovy bias a umoziuje piesnéjsi rekonstrukci tenzor ¢i
vicerozmérnych difuznich modelii. K dosazeni rovnomérnosti se pouzivaji algoritmy jako

electrostatic repulsion (Jones et al, 1999) ¢i Fibonacciho miizka (Song et al, 2014).

V néekterych ptipadech, zejména pokud z urcitych anatomickych nebo experimentalnich
divodli neni potifeba symetricky pokryvat vSechny sméry, muze stacit hemispherical
sampling, kde se gradienty soustfedi jen do jedné polokoule. Pro kalkulace vétSiny
difuznich jevi tento postup nema zasadni dopad, jeho hlavni negativum je ale amplifikace

artefaktt, hlavné vitivych proudu.

Jinym, mén¢ pouzivanym piistupem je grid sampling (Yeh et al, 2010), kdy se difuzni
sméry vyberou podle rovnomérné rozmisténé miizky na sféfe (nebo v urcitém uhlovém

rozpéti).
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2.3.10.3 Kdy lIze vyuzit nizky pocet difuznich sméri

Pro zékladni odhad difuzniho tenzoru postacuje v idealnim piipadé€ jiz Sest unikétnich
difuznich smért (plus b=0 volum), coz dava nejmensi nutnou sestavu k vypoctu metrik
jako FA (frak¢ni anizotropie) ¢i eigenvalues. Klinicky se 1ze setkat se 6-30 sméry, protoze
Sum a neidedlni rozloZzeni difuznich sméri mize vnaSet do vypoctl chyby. Nizky pocet
smeri se da akceptovat i tam, kde jsou cilem pouze konvencni parametry typu ADC,

ptipadné kdyz pacient nemtize dlouho setrvat v klidu a akvizi¢ni Cas je striktné omezen.

2.3.10.4 Kdy je potieba vysoky pocet difuznich sméri

HARDI bézn¢ zahrnuje 30-100 sméra a pokrocilé metody jako Q-ball imaging (Tuch,
2004) ¢i spherical deconvolution (Dell’Acqua et al, 2018) vyzaduji Casto i1 vice. Takové
schéma dovoluje mnohem piesnéji zachytit komplexni architekturu bilé hmoty (napf.
kiizeni Ci kissing fibers) a snizuje citlivost na aliasing kitizicich se drah, ktery se v modelu
jednoho tenzoru projevuje faleSnym poklesem anizotropie. V mozkovém zobrazeni pro
pokrocilou traktografii, detailni mapovani tumort infiltrujicich bilou hmotu ¢i pfi multi-
shell studiich je tudiz vétsi pocet smérti nezbytny, aby se odhalily sloZité mikrostrukturni

vztahy a vlastnosti.

2.3.10.5 Vyhody pouziti vicero difuznich sméri

Vyssi pocet difuznich smérit vede k presnéjSimu odhadu tenzorovych i netenzorovych
modelt difuze, zlepSuje SNR a smérovy bias a umozZiuje lepsi rekonstrukei slozitych
konfiguraci vldken. Tim se zdokonaluje i traktografie, coz miize byt vyhodné pro
chirurgické planovéani, zejména v piipadech nadorti mozku zasahujicich hlavni trakty.
Mimo anizotropii a dalsi klasické parametry (napf. FA, RD, AD, MD) pfinéseji vice
smérové datasety moznost uplatnit modely jako NODDI DKI, jez dokazou lépe popsat

heterogenni nadory i edematdzni oblasti.

2.3.10.6 Efektivita nabéru difuznich sméru

V multi-shell protokolech, kde se sbiraji data pti vice b-hodnotach, je vhodné rovnomérné
rozmistovat difuzni sméry (tzv. gradient vectors) na kazdém b-shellu pro zachovani
homogenni thlové pokryvky. Navic je pfinosem, aby uspotadani sméra na rtiznych shell-

ech bylo vzajemné provazano, coz zvySuje celkovou robustnost odhadu modelii. Dilezitou
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otazkou je pocet sméri na kazdy shell a celkovy ¢as skenovani. Vysoké pocty smért
zlepSuji odhady mikrostrukturalnich vlastniosti tkang, protahuje ale vySetfeni a zvySuje
riziko pohybu, zatimco pfili§ maly soubor dat mize vést ke zkreslenym ¢i neurcitym

vysledkim.

2.3.10.7 Koncept gq-prostoru

Q-prostor je konceptudlni rdmec vyuzivany v dMRI, ktery popisuje, jak ménici se DSG
sonduji mikroskopicky pohyb molekul vody. V tomto kontextu je ,,q“ vektor umérny
velikosti, trvani a sméru pouzitého gradientu a matematicky se definuje jako q = (y-G-9) /
2n (Yeh et al., 2017), kde y je gyromagneticky pomér, G je amplituda gradientu a o je doba
jeho trvani. Q-prostor si miizeme piedstavit jako matematické zobrazeni, které umoziuje z
udaju ziskanych pomoci rizné silnych a orientovanych difuznich gradientti odhadnout,
jakym zptusobem se molekuly vody v tkéni pohybuji. Jinymi slovy, zmény signalu v
zavislosti na parametrech akvizice ndm umoznuji nepifimo ziskat informace o rozlozeni
trajektorii téchto molekul. Nizké g-hodnoty sonduji volnéjsi difuzi, zatimco vysoké g-
hodnoty zachycuji jemna mikrostrukturdlni omezeni kladend molekulam vody, jako jsou
napf. bunééné membrany ¢i axonalni svazky. Z hlediska akvizice vyjadiuje vzorkovani g-
prostoru zpusob, jakym jsou gradienty rozlozeny, napft. single-shell, multu-shell nebo grid
sampling. Spravné vzorkovani g-prostoru je klicové pro rekonstrukci pokrocilych
difuznich modelll a umoznuje ziskat detailni informace o mikrostruktufe tkani, které bézné

DTI nepodchyti (Mao et al., 2020).

2.3.10.8 Zavér

Rozlozeni difuznich smért je klicovym krokem pii navrhu dMRI protokolu. Maly pocet
sméru staci pro zakladni parametry jako ADC ¢i FA. Vys$si pocet smérti a peclivé sférické
uspofadani vSak oteviraji prostor pro detailni rekonstrukci slozitych vlédknovych
architektur, riizné multi-shell modely a lepsi popis mikrostruktury a to nejen u mozkovych
nadorii. Konec¢nd volba b-table proto vzdy piredstavuje kompromis mezi maximalnim
uhlovym rozliSenim, SNR a ¢asovym ¢i technickym omezenim, pficemz peclivé navrzené

schéma gradientt je klicem k robustnim a klinicky i1 védecky uzitecnym vysledkim.
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2.3.11 Zavér

Volba a optimalizace akvizi¢nich parametri v difuzni MRI je proces, ktery balancuje
potiebu robustniho difuzniho kontrastu, dostate¢ného prostorového rozliseni, piimefeného
poméru signalu k sumu (SNR) a proveditelné¢ doby skenovani. Parametry jako TR, TE a
dal$i urcuji, jak efektivné se pfipravuje a snimd magnetizace, ¢imz ovliviiuji SNR 1
nachylnost akretakfim. Prostorové faktory, véetné FOV, akvizicni matice a Phase FOV,
pak definuji rozméry voxelt a pokryti, zatimco techniky jako partial Fourier, paralelni
zobrazovani (fazova akcelerace) a multiband excitace slouzi ke zkracovéani casu skenovani

a potlacovani nékterych artefakti.

Pecliva volba b-hodnot a difuznich sméra (b-table) dale urcuje citlivost akvizice k riznym
difuznim procestim a mikrostrukturdlnim vlastnostem dané tkang, coz je klicové pii popisu
heterogenniho prosttedi mozkovych nadort. Vysoké b-hodnoty zlepSuji detekci
hypercelularnich oblasti, ale vyzaduji robustnéjSi sekvenci i1 hardware, aby se
kompenzovala ztrata signdlu, zatimco multi-shell akvizice odemykaji moZnosti
pokrocilého modelovani za cenu del§i doby wvySetfeni. Stejné tak zvySeny pocet
gradientovych smérti zlepSuje uhlové rozliSeni pro vizualizaci a hodnoceni slozité

vlaknové architektury.

V neurozobrazovacich aplikacich musi byt tyto parametry vyladény k zachyceni jak
rozsahlé infiltrace nadort, tak jemnych mikrostrukturdlnich variaci. Konzisteni protokoly
jsou nutné pro dlouhodobé sledovani, aby se zmény v difuznich metrikéch daly spolehlivé
pfipsat lécebné odpovédi nebo progresi onemocnéni, nikoli proménlivym akvizi¢nim
podminkam. Usp&sné dMRI protokoly vychazeji z dikladného porozuméni tomu, jak
kazdy parametr ovliviiuje kvalitu obrazu a diagnostickou hodnotu, coz umoznuje klinikim
a vyzkumniklim generovat vysoce kvalitni data slouZzici k pfesnéjsi diagnostice, planovani

operaci a terapeutickych intervenci u pacientll s nddorem mozku.
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3. Pokrocilé metody difuzni MRI

Difuzni MRI se od svych pocatki vyrazné vyvinula a umoziuje stile sofistikovanéjsi
popis mikrostruktury tkdni a jejich konektivity. Zatimco konvenéni DTI piinasi cenné
informace o uspotfadani bilé hmoty, ma v oblastech komplexnich vlaknovych struktur
(ktizeni, ,kissing®™ ¢i vétveni vlaken) své limity. Aby bylo mozné tyto limity piekonat,
vznikly pokro€ilé metody dMRI s propracovanéjSimi akvizi¢nimi schématy, modelovacimi

piistupy a vypocetnimi algoritmy.

Diky témto pokrocilym technikam Ize v dMRI zachytit detailn€j$i mikrostrukturalni
vlastnosti a zpfesnit odhad orientace vldken. Metody z oblasti HARDI umoznuji 1épe
modelovat vice vlaknovych populaci v jediném voxelu, zatimco multi-shell difuzni
zobrazovani dovoluje odhad jednotlivych mikrostrukturnich kompartmentti (napt. hustota
neuritl ¢i difuze v extraceluldrnim prostoru). Déle techniky jako DSI (Wedeen et al., 2005)
a sféricka dekonvoluce vylepSuji rekonstrukci komplikovanych drah bilé hmoty a

podporuji pokrocilé aplikace traktografie.

Integrace téchto pfistupti nejen zvysila spolehlivost mapovani strukturalni konektivity, ale
také oteviela nové moznosti pro studium patologickych procesit mozku. S postupujicim
vyvojem se synergie mezi hardwarovymi inovacemi, akvizi¢nimi strategiemi a pokrocilym

modelovanim nadale prohlubuje.

Tato kapitola se zpocatku vénuje DTI jakoZto zakladnimu modelu pro kvantitativni
hodnoceni difuznich vlastnisti mozkové tkané. Dale se zaméiuje na pokrocilé dMRI
techniky v pravém slova smyslu, véetn¢ HARDI a multi-shell technik a nové vznikajicich
analytickych pfistupt. Pochopeni jejich principti, vyhod a uskali ndm umozituje docenit,
jak tyto metody piispivaji k SirSimu cili neinvazivniho zobrazeni mozkové (a obecné

biologické) mikrostruktury.
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3.1 Diffusion Tensor Imaging (DTTI)

DTI je zakladni metodou v dMRI, kterd poskytuje elegantni matematicky ramec pro
kvantifikaci a vizualizaci anizotropni difuze molekul vody v biologickych tkanich (Basser
et al., 1994). Od svych pocatkli v poloving¢ 90. let se DTI stalo klicCovym néstrojem
klinického 1 vyzkumného neurozobrazovani. Umoznuje ziskdvat informace o organizaci
bil¢é hmoty, patologickych procesech a integrit¢ tkani. Navzdory pokracujicimu vyvoji
pokrocilejSich dMRI metod si DTI zachovava své misto diky relativni jednoduchosti,

krats$i dobé akvizice a dobfe zavedenym metrikam.
3.1.1 Zaklady tenzorového modelu difuze

Molekuly vody podstupuji Brownlv pohyb s gaussovskym rozdélenim vyslednych
posunt. V piipadé volné izotropni difuze (napt. voda ve volném roztoku) je difuze stejna
ve vSech smérech. V bilé hmoté mozku je vSak difuze anizotropni, omezena bunécnymi
membranami, myelinovymi pochvami, cytoskeletem a geometrii intra- i extracelularniho
prostoru (Roberts et al., 2020; Reveley et al., 2022). Konvenéni dMRI se senzitivnim
gradientem ve tfech ortogonalnich smérech poskytuje pouze skalarni miru utlumu signalu,
ktera vSak nepopisuje anizotropii. DTI pfekonava toto omezeni méfenim difuze ve vice

smérech, coz umoziuje popsat cely 3D tvar difuzniho elipsoidu.

3.1.1.1 Matematické vyjadreni

Difuzni tenzor je symetrickd matice, kterd popisuje, jak se difuze liSi ve vzajemné

kolmych osach:

(Dyex ny D,
D = |Dyx Dyy Dy,
D,y Dzy D,

Na vzorci je patrna symetrie matice (Dxy = Dyx apod.), kterd zmensuje devet prvkl na

Sest nezavislych parametrd. V praxi je tedy k urceni téchto Sesti neznamych prvka

zapotiebi alesponl Sest difuzné vaZenych snimkul (s rliznymi, unikatnimi sméry gradientu)
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plus jeden referencni snimek s b=0. Moderni protokoly vSak casto toto minimum
prekracuji - vyuzivaji 30 1 vice smérl, coz zlepSuje odolnost sekvence viici Sumu ci

suboptimalni distribuci gradientnich sméra.

3.1.1.2 Od atlumu signalu k odhadu tenzoru

Zakladni vztah v DTI vychazi ze Stejskal-Tannerovy rovnice, kterd spojuje logaritmus

nameéteného signalu se zvolenou b-matici a difuznim tenzorem :

n(2) = b D,
S
kde So je intenzita signalu pfi b=0 a dvojtecka ,,:*“ pfedstavuje dvojity skalarni soucin.
Kazdy difuzné vazeny snimek, pofizeny s jinym smérem gradientu, poskytuje jednu
instanci této rovnice. Z téchto naméefenych hodnot se stanovi Sest nezavislych komponent
tenzoru. Artefakty (napft. vifivé proudy, pohyb pacienta, odchylky BO) mohou do méteni
vnéset systematické chyby, proto je dilezité¢ provadét korekce pohybu, eddy proudi ¢i

zkresleni pole k zptesnéni vysledkl (Oguz et al., 2014).

3.1.1.3 Vlastni rozklad

Po odhadu tenzoru se Casto ptistupuje k diagonalizaci, kterd poskytne eigenvalues (A1, A2,

A3) a eigenvectors (v1, v2, v3):

D= VAV
— !
kde v je matice vlastnich vektort a A je diagondlni matice vlastnich ¢isel. V koherentnich

svazcich bilé hmoty:
Al (tzv. axidlni difuzivita, AD) se orientuje podle hlavniho sméru vlaken (v1),
A2, A3 (tzv. radidlni difuzivity, RD) lezi v roviné kolmé k v1.

Tento vlastni rozklad poskytuje pfimou informaci o tom, jak je pohyb vody v dané tkéni

prostorove rozlozen.
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3.1.2 Skalarni metriky odvozené z DTI

Ackoli kompletni tenzor nese veskeré informace o difuzi, v praxi se ¢asto vyuZzivaji

skalarni metriky shrnujici rizné aspekty integrity bilé hmoty.

3.1.2.1 Frak¢ni anizotropie (FA)

(A1-22)2+(A2-23)%+(A1—2A3)?
2(A1%+2,%+13%)

FA =

Interpretace: FA vyjadfuje miru anizotropie, od 0 (izotropie, napi. v mozkomiSnim moku)
po 1 (dokonala linearni difuze). V bilé hmoté znamena vysoka FA Casto vysokou hustotu

axond, intaktni myelin a koherentni orientaci vlaken.

Klinické vyuziti: Snizena FA je typickd pro stavy s naruSenym myelinem, poskozenou
cytoskeletalni strukturou ¢i edémem, ktery zpiisobi dezorganizaci vldken. FA je tedy

citlivym, ale nikoli specifickym ukazatelem patologie bilé hmoty (4lexander et al., 2007).

3.1.2.2 Stiedni difuzivita (MD)

Mt
3

MD = (A)

Interpretace: MD odrazi celkovy ,,objem™ difuze. Byva vysoka v mén¢ organizovanych

tkanich (napf. edém, nekroza) a nizka v hypercelularnich oblastech (napt. nékteré nadory).

Klinické vyuziti: MD byva zvySené naptiiklad u neurodegeneraci, low-grade gliomii ¢i
destrukci tkéani, zatimco snizené MD se poji s restriktivni difuzi (abscesy, agresivni

tumory, cytotoxicky edém).
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3.1.2.3 Axialni difuzivita (AD) a radialni difuzivita (RD)

AD =N | =A1>A2,A3

RD = AL = (A2 + A3)/2

Interpretace: RozliSuji slozku difuze rovnobéznou s vlakny (AD) a kolmou k nim (RD).

AD byva citliva na integritu samotnych axontl, zatimco RD odrézi myelinovou vrstvu.

Klinické vyuziti: Snizend AD se Casto spojuje s axonalnim poskozenim (napf. traumatické
poskozeni mozku), zvySend RD poukazuje na demyelinizaci (napf. roztrouSena sklerdza ¢i
nadorova infiltrace) (Song et al., 2002). Spole¢né vyhodnoceni AD a RD pomaha 1épe

rozlisit zmény tkanové struktury nez samotna FA ¢i MD (Garcia-Lazaro et al., 2016).

3.1.2.4 DalSi indexy

Nekteti autofi pouzivaji tzv. mode of anisotropy ¢i indexy ,,planar anisotropy* a “linear
anisotropy”, které dale rozliSuji tvar difuzniho elipsoidu. V praxi jsou v§ak méné rozsifené

a nachazeji vyuziti hlavné ve specifickych vyzkumnych studiich (Zhang et al., 2004).
3.1.3 Vyuziti DTI v neurovédach a mediciné

DTI je velmi rozsifenou metodou v klinickém neurovédnim vyzkumu. Jeji schopnost
mapovat a kvantifikovat uspofddani bilé hmoty vedla k malé védecké revoluci v
neurologii, psychiatrii, neurochirurgii a dalSich oborech. Nize jsou uvedeny hlavni

ptiklady, kde DTT hraje vyznamnou roli v diagnostice, planovani terapie ¢i vyzkumu.

3.1.3.1 Vyvoj CNS

Zrani bilé hmoty: U kojencii, déti a dospivajicich odrazi postupné zvySovani FA
probihajici myelinizaci a zlepSenou koherenci traktii. Dlouhodobé DTI studie poméahaji

chéapat normalni vyvoj i odchylky. (Mukherjee et al., 2006)
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Pred¢asné narozeni novorozenci: U nedonosSenych déti se ¢asto zjistuje snizend FA v
hlavnich drahach (kortikospinalni drahy, corpus callosum). DTI tyto deficity zachyti v¢as a

v

umozni cilengjsi intervenci a sledovani. (Gupta et al., 2005)

3.1.3.2 Neurodegenerativni onemocnéni

Alzheimerova choroba (AD): DTI ukazuje typické vzorce snizené FA a zvySené MD v
cingulu, fornixu ¢i corpus callosum, které koreluji s kognitivni poruchou. Nékteré prace
naznacuji, ze DTI muze detekovat 1éze bilé hmoty dfive, nez dojde k makroskopické

atrofii. (Esrael et al., 2021)

Parkinsonské syndromy: Casné mikroskopické zmény v substantia nigra nebo
souvisejicich drahach se projevuji zménami FA a RD, coz poméha odlisit Parkinsonovu

nemoc od jinych poruch hybnosti. (Zhang et al., 2020)

3.1.3.3 Psychiatrické poruchy

Schizofrenie: DTI konzistentné¢ nachazi abnormity bilé hmoty ve fronto-temporalnich a
fronto-limbickych okruzich, jez mohou odpovidat naruSenému neurovyvoji nebo teorii
dyskonektivity. Zmény FA se Casto poji s tizi symptomi ¢i kognitivnim deficitem.

(Kubicki et al., 2005)

Afektivni poruchy: Dysfunkce limbickych a frontdlnich drah mize souviset s poruchami
emoc¢ni regulace. Dlouhodobé DTI sledovani dokdZze mapovat zmény bilé hmoty u

chronické deprese 1 jejich vyvoj béhem terapie.(Sexton et al., 2009)

3.1.3.4 Traumatické poskozeni mozku

Difuzni axonalni pos§kozeni: DTI je obzvlast’ citlivé na mikrostrukturalni poskozeni, které
je jinak okultni v konven¢nich T2 snimcich. Pokles FA poukazuje na porusené drahy (napf.

ve spleniu corpus callosum). (MacDonald et al., 2007, Vo et al., 2022)

Predikce zotaveni: Rozsah zmén FA mnohdy koreluje s neurokognitivnimi vysledky a

mirou zlepSeni. (Paolini et al., 2025)
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3.1.3.5 Nadory mozku

Diagnostika a grading: DTI pomaha odliSit vysoce gradované nadory (Casto se silnéjsi

restrikci difuze ¢i infiltraci) od nizSich gradu (Sedlak et al., 2025).

Infiltrace bilé hmoty v okoli tumoru: Nadory mohou ovliviiovat okolni drahy piimou
infiltraci nebo vasogennim edémem. DTI miZe tyto zmény zachytit (Sternberg et al.,

2014).

Chirurgické a radiaéni plianovani: Neurochirurgové vyuzivaji DTI traktografii k
zachovani elokventnich oblasti a klicovych traktl (napf. kortikospinalni drahy, fasciculus
arcuatus). Radiacni onkologové mohou upravovat cilové objemy na zéklad¢ informaci

ziskanych pomoci DTI.

Sledovani 1é¢by: Dlouhodobé DTI rozpozna subtilni mikrostrukturdlni zmény po
ozafovani ¢i chemoterapii dfive, nez se projevi morfologicky na standardnich MR
snimcich. Mohou tak slouzit jako Casné biomarkery recidivy ¢i progrese (De Belder et al.,

2016).

3.1.4 Technicka hlediska pro spolehlivé DTI

Tenzorovy model je sice robustni a srozumitelny, pro zachovani relevance jeho klinickych
a védeckych vystuptl je ale v dnesni potieba dostate¢na kvalita dat. To vyzaduje peclivou
konstrukci difuznich sekvenci v kontextu Sir§iho optimalizovaného protokolu a dikladné

zpracovani.

3.1.4.1 Pocet a rozmisténi gradientovych sméri

Minimum: 6 sméri: Teoreticky dostacuje, ale limitace Sumem a malda smérova
redundance zpravidla znamenaji, ze 6 smérové sekvence jsou nedostateCné a nevyuzivaji

potencial DTI.

Typické klinické protokoly (12-30 sméru): Kompromis mezi délkou skenu a piesnosti,
Casto pouzivany v neuroonkologii k pfedoperacnimu plénovani ¢i v rdmci kombinovanych

klinicko-védeckych protokold.
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Vysoké uhlové rozliSeni (=30 sméri): ZlepSuje kvalitu fitu a snizuje riziko artefakt, DTI
model ale jiz nedokédze vyuzit potenciall HARDI sekvenci a pii pouZiti sekvence s
vysokym uthlovym rozliSenim je tedy ke zvadzeni optimalizace akvizice pro jiné,

komplexnéjsi modely (napf. pomoci multi-shell akvizice) (Merisaari et al., 2023).

3.1.4.2 b-hodnoty a utlum signalu

Bézné b=1000 s/mm?: Osvédceny kompromis mezi difuznim kontrastem a SNR.

Vysoké b (2000-3000 s/mm?): Vhodné pro zvyraznéni restriktivni difuze, vyzaduji ale
delsi TE a vyrazné snizuji SNR. Namétené hodnoty se téZ budou odchylovat od predikce
monoexponencionalniho modelu difuze a komplikuji tedy reprodukovatelnost a integraci s
jiz dostupnou literaturou. Extrémné vysoké b-hodnoty (napt. >3000 s/mm?) zdiraziuji
negaussovské jevy a mohou standardni DTI model porusit. V piipadé pouziti vysokych b-

hodnot je tedy vhodnéjsi zvolit jiny model (Wongkornchaovalit et al., 2022).

3.1.4.3 Artefakty

Pohyb a vifivé proudy: I maly pohyb ¢i gradientem vyvolané eddy proudy vedou k
prostorovému posunu a zkresleni. Diirazné¢ se doporucuje provadét specializovanou

korekei (napt. FSL Eddy) pro pfesné uréeni tenzoru (Andersson, 2015).

Susceptibilitni deformace: Nehomogenity BO pole zptisobuji geometrické zkresleni v
single-shot EPI, hlavné na rozhranich mezi vzduchem, tkéni a kosti. Existuje nékolik
moznosti jak témto deformacim piedchézet ¢i je redukovat post-processingem (Andersson

et al,, 2003).

Sum: Signél pii vyssich b-hodnotach mize byt velmi nizky. Pokrogilé postprocessingové
metody a robustni zpracovani pomahaji eliminovat poSkozend data data bez ztraty kvality

finalnich dat.

3.1.4.4 Prostorové rozliSeni vs. doba skenovani

Velikost voxelu: SoucCasnym standardem pro DTI i1 nckteré dalsi difuzni metody je
izotropni voxel kolem 2mm v kazdém rozméru. Tato velikost je rozumnym kompromisem

mezi prostorovym rozliSenim a SNR, pfedevs§im pfi pouziti vysSich b-hodnot. Izotropicky

83



Cast 1.: Uvod do difuzni MRI

voxel zarovenn minimalizuje dopady smérového biasu na smérové zavislé parametry DTI

modelu (Oouchi et al., 2007)

Paralelni zobrazovani a multiband: Akcelerace umoziuji vice sméru ¢i lepsi rozliSeni ve
stejném Case a Casto jsou nutnosti kvili klinickému stavu pacienta. Snizuji vSak SNR,
zpusobuji nehomogenni, negaussovskou distribuci Sumu a maji relativné komplikované

dopady na ptitomnost artefaktt (Yanasak et al., 2014).
3.1.5 Omezeni DTI a soucasny vyvoj

3.1.5.1 Pfedpoklad jediné gaussovské komponenty

DTI se opird o piedpoklad, ze v kazdém voxelu lze chovani vody popsat jednim
homogennim gaussovskym procesem. Tento zjednoduseny model piedpoklada, ze se spiny
v dané tkani pohybuji izotropn€ nebo anizotropné, ale uvnitf jediného ,.kompartmentu* se
stalymi difuznimi vlastnostmi. Ve skutecnosti je vSak bild hmota, a zvlasté mozkova tkan
obecné, slozena z mnoha rtiznorodych mikroprostredi (Tonnesen, 2023). V jediném voxelu
se mohou prolinat intraaxondlni a extracelularni prostory, oblasti myelinizovanych i
nemyelinizovanych vlaken, kapilary ¢i gliové bunky, pficemz kazdé z téchto prostiedi se
vyznacuje ponckud jinym pribéhem difuze, ktery se cCasto od gaussovské distribuce

odchyluje (Jensen et al., 2005).

Zejména tam, kde se vlakna vyrazné kiizi nebo kde jsou ptitomné patologické procesy
(naptiklad nadorova infiltrace s riznou mirou edému, nekrdézami a heterogenni buiiéénou
populaci), se gaussovsky predpoklad mize ukdzat jako ptilis§ restriktivni. Proto DTI nékdy
nadhodnocuje nebo podhodnocuje frakéni anizotropii (FA), naptiklad v oblastech kiizeni
vlaken muze DTI falesn¢ vykazovat relativné nizkou FA (Figley et al., 2021). Podobné v
mistech s vicero populacemi mikroskopickych struktur (nekréza, nadorové bunky,

normalni tkan) mize dochdzet k nepiesné interpretaci difuznich parametrti, které budou

zprimeérovane.

Toto zjednoduseni je hlavnim omezenim DTI, a snaha o jeho vyfeSeni vedla k rozvoji
pokrocilejSich vicekompartmentovych a negaussovskych model, nékdy téz nazyvané

beyond-DTI (napt. NODDI, CHARMED, AxCaliber, DKI). Ty lépe vystihuji realitu
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raznorodych difuznich prostfedi, v nichz se molekuly vody pohybuji. Zejména pfi detailni
zobrazovaci analyze nadorti nebo jinych patologii, tak nové modely piindseji potencidlné

piesn€jsi a vérn€jsi informace o mikrostruktuie, nez je mozné ziskat z DTI (Yang et al.,

2021).

Obr. 28: DTI tenzory: Difuzni tenzory fizované se sagitdlnim FLAIR obrazem. Kazdy
voxel v DTI akvizici obsahuje po rekonstrukcei tenzor, jehoz hlavni smér se da barevné
zakodovat. LR smér je ¢erveny, AP zeleny, SI modry. Na obrazku je napt. vidét
dominantni LR distribuce vlaken v corpus callosum, AP v gyrus cinguli a SI v kmeni.

3.1.5.2 Nizké ahlové rozliSeni

V klinickém pouziti se u difuzné tenzorového zobrazovani (DTI) bé€zné pracuje s 6-30
difuznimi sméry. Takova konfigurace postacuje pro zakladni vypocet tenzorovych
parametri (napt. FA), nedokaze ale pfesné rozlisit slozitou vldknovou architekturu,
typickou pro mnohd mista v bilé hmot€. Problém je nejzietelnéj$i v oblastech, kde se
vyznamné kiizi ¢i sbihaji svazky (napf. centrum semiovale). Model vychézejici z n€kolika
malo smérit zjednodusi data natolik, ze mize dochéazet k faleSnému sniZovani anizotropie

nebo k nejednoznaénému stanoveni hlavniho vlaknového sméru (Figley et al., 2021).
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HARDI metody piinaSeji vyrazné vice difuznich smért (Casto 50 a vice), coz umoziluje
podrobnéjsi zobrazeni vicesvazkovych konfiguraci a piesngjsi trakcing vlaken. Prestoze
HARDI [épe pokryvéa g-prostor, vyzaduje delsi dobu skenovéni a mé vysS$i naroky na
hardware a post-processing. Podobné multi-shell akvizice zahrnuji sniméni pii vicero b-
hodnotach i pocetnéjsi sadé¢ smérl, ¢imz se daji jeSté presnéji popsat mikroskopické
vlastnosti difuze. I tyto pokrocilé protokoly vSak dale prodluzuji vySetfeni. V praxi je proto
nutné zvazit kompromis mezi ¢asovymi limity, ochotou pacienta setrvat nehybné v MRI a
potfebou vyssiho uhlového rozliSeni pro spolehlivéjsi analyzu vldknovych svazka,
zejména v oblastech s hustym kiizenim ¢i pfi vySetieni slozitych patologii, jako jsou

nadorova loziska.

3.1.5.3 Komplexni vlivy patologie

Dalsi vyzvou pro DTI je skutecnost, ze v realnych patologickych stavech ( zejména u
mozkovych nadort) byvaji difuzni parametry ovlivnény celou fadou procesii nardz. Vysoce
bunécné oblasti omezuji difuzi a snizuji MD, avsak v tésné blizkosti ¢i dokonce uvniti
stejn=ho voxelu mohou leZet nekrézy a edematozni zony s vyS$$im MD anebo mista s
krvacenim a zcela jinymi T1 1 T2 relaxa¢nimi charakteristikami. Podobné niz§i FA,
obvykle interpretovana jako znamka disrupce vlaken, nékdy pochazi z pouhého kiizeni
vldken ve zdravé bilé hmoté. V prostiedi nadoru tak nelze spoléhat na to, Ze snizena
anizotropie znamena Cist¢ destrukci axont ¢i infiltraci ale Casto odrazi celé spektrum
procest (Figley et al, 2021) Vysledkem byva, ze totéz Cislo (napt. zvySeny MD) muiize v
riznych regionech symbolizovat rizné procesy - napf. rozpad tkdné nebo navyseni
extracelularniho prostoru kvili edému. Snizend FA mize odrazet realné poskozeni vlaken,
ale téz jen jejich slozitou geometrii. Tyto soub¢hy casto komplikuji DTI-analyzu a
zdiraziuji potfebu pokrocilych modeli a kontextovych informaci (napi. korelace s T2/
FLAIR, T1 s kontrastem, perfuznimi daty), které mohou pomoci rozlisit riizné prispévky

ke zméné difuznich metrik.
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Obr. 29: DTI vs beyond DTI. DTI model selhava v mistech s kfizenim ¢i vétvenim
vlaken. Rekonstrukce kortikobulbarniho a kortikospinalniho traktu pomoci DTI (vlevo) a
Q-ball imaging (vpravo)

3.1.7 Shrnuti

DTI znamenalo revolucni krok v dMRI, kdyz zavedlo robustni a prakticky model
anizotropni difuze vody. Prostfednictvim metrik jako FA, MD, AD a RD poskytuje DTI
klicové ukazatele pro pochopeni normalniho neurovyvoje, odhalovani patologii a

planovani neurochirurgickych intervenci.

Ackoli tenzorovy model ma své limity v oblastech se sloZitou architekturou vlaken ¢i1 v
mistech patologické heterogenity, DTI si diky efektivit¢ a zazitym interpretacnim

postupim zachovava vysokou popularitu v klinickych 1 vyzkumnych aplikacich. S
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pokracujicim rozvojem hardwaru a rekonstrukénich algoritmt se DTI déle zdokonaluje a
Casto se propojuje s modern¢jSimi technikami (napt. HARDI, multi-shell zobrazovani),
které¢ kompenzuji zjednodusujici piredpoklady tenzoru. Spojeni DTI a téchto novéjSich
modelii povede k hlub§imu porozuméni mikrostruktury mozku i k G¢inn€jSim nastrojim

pro sledovani biologie mozkovych nadorti a posuzovani integrity bilé hmoty.
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3.2 Beyond-DTI metody

DTI zasadné promeénilo zpiisob, jakym klinici a vyzkumnici studuji drahy bilé hmoty a
mikrostrukturni integritu mozku. Tensorovy model ale doprovazi mnoha zjednoduseni a
limitace, jak jiz bylo zminéno v pfedchozim textu. V reakci na tato omezeni se rozvinula
fada pokrocilych dMRI technik, souhrnné oznacovanych jako Beyond-DTI. Tyto metody
dokazou rozlisit vice populaci vldken v jednom voxelu, popsat negaussovske jevy v difuzi,
oddélit razné tkanové kompartmenty a dokonce odlisit vaskuldrni perfuzi od skutecné

molekularni difuze.
3.2.1 AkviziCni strategie

3.2.1.1 HARDI

HARDI je akvizi¢ni strategie, kterd navazuje na zakladni principy DTI, ale jde o krok dal
v poctu difuzné kodujicich smér. Namisto minimalni sestavy 6-30 smért, typické pro
konvenéni DTI, se pti HARDI potizuje 50 i vice sméry difuznich gradientl, obvykle
rozloZenych rovnomérné po sféfe (napf. pomoci algoritmi pro elektrostatické odpuzovani
viz predchozi text). Zatimco DTI zpracovava data z mensiho poctu smért a vystaci si s
jedinym tenzorem popisujicim difuzi, HARDI sam o sob& neni rekonstrukéni metodou,
nybrz ,bohat§Sim“ akviziénim piistupem, ktery poskytuje hustsi thlové vzorkovani
difuznich jevii. Teprve nasledné mohou byt tato HARDI data podrobena riiznym
rekonstrukénim technikdm (napt. Q-ball imaging, spherical deconvolution) umoZznujicim

1épe postihnout slozité vldknové konfigurace (kfiZeni, sbihani, vétveni).

Hlavni vyhodou HARDI je tedy vyrazné vyssi tthlové rozliSeni oproti DTI, coZ omezuje
falesné¢ nizkou anizotropii v mistech s kiizenim vldken a poskytuje podrobnéjsi popis
sméru difuze (Descateaux et al, 2015). V modernim neuroimagingu je HARDI cenny pro
piesn¢j$i rekonstrukci vldken v oblastech s hustym a komplikovanym uspotfadéanim,
napiiklad v centrum semiovale, kde se potkava nékolik vyznamnych drah bilé hmoty.
Cenou za toto zlepSeni je ovSem delsi doba skenovani a vys§i ndroky na hardware, ktery
musi zvladnout vicendsobné snimani bez znatelného propadu SNR. Presto se HARDI ve

vyzkumu 1 klinickych aplikacich (napt. pfedoperacnim mapovani drah) stdva dalezitym
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prvkem, protoze nad ramec pouhého tenzoru odhaluje mnohem komplexnéjsi

mikrostrukturu.

3.2.1.2 Multi-shell akvizice

Dalsim rozsifenim oproti zakladnimu DTTI je pouziti vice b-hodnot v rdmci jedné akvizice,
coz se oznacuje jako multi-shell dMRI. Zatimco klasické DTI pracuje obvykle s dvéma b-
hodnotami (obvykle b = 0 a b = 1000), multi-shell pfistup sbira data pii n¢kolika odliSnych
urovnich difuzniho vazeni (napt. b=0, 1000, 2000, 3000 s/mm?). Kazda z téchto tzv. shells

dava mirn¢ odlisny pohled na difuzni chovéni molekul vody: niz$i b-hodnoty obsahuji

v

b500 b1000 b2000 b3000

Obr. 30: Infiltrativni high-grade gliom na multi-shell akvizici. Restrikce difuze v
tumoru zpiisobuje zachovani relativné vysokého signalu i za pouziti vysokych b-hodnot

relativné velky podil T2 vaZeni a zachycuji volngjsi difuzi, zatimco vysoké b-hodnoty
odhaluji omezenou difuzi v hustéjSich strukturach. S vyssimi b-hodnotami se téz zvySuje

relativni podil intracellularniho kompartmentu na vysledném signalu (4ssaf et al, 2005).

Kombinaci vice b-hodnot se otevird moZznost uplatnéni pokrocilych vice-
kompartmentovych a negaussovskych modelt (napt. NODDI, DKI), které mnohem lépe
popisuji heterogenitu tkané. Tim se zvySuje citlivost k detekci abnormalit, jez klasické DTI
se svym jedinym gaussovskym kompartmentem muze piehlédnout (Vanden Bulcke et al,
2024). Pro moderni neuroimaging, zvlasté v onkologii nebo vyzkumu
neurodegenerativnich chorob, se multi-shell zobrazovani stava klicovym vyzkumnym
nastrojem, protoze umoziuje odliSeni riznych difuznich procesl, napf. intraaxonalni

versus extraaxonalni difuze (4ssaf et al, 2005).
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Obr. 31: Grafické znazornéni difuzniho kontrastu a b-hodnot. S

pribyvajici b-hodnotou ustupuje podil T2 vazeni a zvyraziiuje se

zastoupeni difuzni informace na signalu. Dani za vyssi difuzni kontrast

je nizsi celkové SNR obrazu.
Nevyhodou multi-shell protokoli je opét delsi doba akvizice a niz$i SNR vyssich b-
hodnot. Dalsi komplikaci je interakce jednotlivych shells mezi sebou, napf. v rdmci
smerového pokryti nebo pfi eliminaci vifivych proudii. Tyto nevyhody Ize ale v dnesni
dob€ zmirnit akceleratnimi technikami, vybérem vhodnych gradientnich pulzi a

postprocessingu.

Obr. 32. Pokles signalu s b-hodnotou. S pfibyvajici b-hodnotou klesa podil T2 signalu
a nelinearné se snizuje i celkové SNR. Obrazy vyse jsou z jedné multishell akvizice,
vSechny s indentickou rovni a §itkou okna v DICOM vieweru.
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3.2.2. Rekonstruk¢ni metody

3.2.2.1 Diffusion Kurtosis Imaging

Zékladni odlisnost DKI od klasického DTI modelu je zohlednéni faktu, ze pohyb vody v
biologickych tkanich casto vykazuje odchylky od cCisté gaussovského prubéhu (Jensen et
al, 2005). Zatimco DTI k popisu Gtlumu signalu vyuziva Stejskal-Tannerovu rovnici, DKI
pridava tzv. kurtdzni Clen k popisu odchylky od gaussovské distribuce difuznich posunt.
Tento piistup odrazi skutecnost, Ze bunééné membrany, makromolekuly a dalsi strukturdlni
bariéry ovliviiuji rozlozeni posunti vody vice, nez by piedpokladal idedlni gaussovsky

model.

IVIM effect

ADC Model

Kurtosis effect

Signal intensity
(In S/So)

0 500 1000 1500 2000 2500 3000

b-value
(in s/mm2)

Obr. 33: ADC, IVIM a DKI modely. Signalova kiivka v zavislosti na b-hodnoté¢
demonstruje odchylky od ptedpokladaného signalu dle ADC v modelu v zavislosti na
efektu pseudodifuze v nizkych b-hodnotach (IVIM) a v zavislosti na tkénové
heterogenité v oblasti vysokych b-hodnot (Kurtosa).
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DKI vyzaduje méfeni alespoii na dvou nenulovych b-hodnotach (typicky kolem 1000-2000
s/mm?), aby bylo mozné odhadnout nejen standardni difuzni tenzor, ale také tenzor
kurtézni, ktery popisuje miru odchylky od gaussovského chovani. Z této kombinované
aproximace se odvozuji metriky jako stfedni kurtéza (MK), axialni kurtoza (AK) a radialni
kurtéza (RK). MK priméruje kurtézu napfi¢ vSemi sméry a predstavuje globalni méftitko

komplexity tkané; AK a RK pak popisuji zmény v hlavnim, resp. kolmém sméru difuze.

Vyuziti ve vyzkumu a klinice

DKI se osvédcilo pfi detekci jemnych mikrostrukturnich zmén, jez unikaji standardnimu
DTI. U nadort mozku mohou vysoce bunécné oblasti vykazovat zvysené hodnoty kurtozy,
coz odrazi heterogenitu tkan¢ danou heterogennimi nadorovymi buitkami (4bdala et al.,
2020). Rovnéz odliSeni infiltrace nddoru od okolniho vasogenniho edému muze byt
presnéjsi, nebot’ edematdzni tkan se v dimenzi kurtdzy casto projevuje jinak nez skute¢né
omezend difuze v nadorové zoné (Cao et al., 2020). DKI se navic zkouma i v kontextu
casnych neurodegenerativnich zmén (napf. u Alzheimerovy choroby), kde se
mikrostrukturdlni abnormality objevuji dfive nez makroskopickd atrofie (Zhang et al.,

2023).

Hlavnim omezenim DKI je vys$i narok na SNR i na del§i skenovani (vice b-hodnot,
dostatecny pocet smérit). Interpretace kurtéznich parametrii je klinicky méné intuitivni a
zatim neexistuji unverzalné ptiaté cut-offy pro oddéleni patologie od zdravého stavu. S
postupnym rozsifovanim této metody vSak DKI nabyva v pokrocilych védeckych

protokolech na vyznamu.

3.2.2.2 Ball-and-Stick model

Ball-and-Stick model je jeden z nejstarSich a nejrozsifenéjSich vicekompartmentovych
modelt pouzivanych k popisu difuzni MRI v oblastech se slozitou vladknovou
architekturou (Behrens et al., 2003). Jeho klicovou myslenkou je rozdé¢lit signal ve voxelu

na dv¢ zakladni slozky:
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Obr. 34: DKI u high-grade gliomi. Graf ilustruje relativni intenzitu signalu high-

grade gliomu (Cervend) a normalné vzhlizejici bilé hmoty (NAWM, zluta). Ve

viabilnich oblastech high-grade gliomt je difuzni kurtoza zvySena, coz je ddvano do

souvislosti s vyssi tkanovou a bunécnou heterogenitou. To se na dMRI projevuje jako

vyssi signal pti vysokych b-hodnotach, nez jaké predpokladda ADC model.

e , Stick* predstavuje idedlni vldknitou strukturu, ve které dochazi k difuzi pouze

podél jedné osy (nulova difuze v kolmych smérech). Tento kompartment modeluje
anizotropni pohyb vody uvniti axonalnich svazki.

e . Ball“ reprezentuje izotropni difuzni prostfedi, tedy volny pohyb vody ve vSech

smérech, odpovidajici naptiklad extracelularnimu prostoru nebo CSF.
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Obr. 35: DTI vs Ball-and-stick model. DTT umi relativné dobte popsat vysoce
anisotropni drahy bez komplikované anatomie (vlevo). V ptipadé vétveni nebo kiizeni
vldken ale DTI faleSné interpretuje tuto anatomii jako oblasti s nizkou FA (uprostied).
Beyond-DTI modely jako napt. Ball-and-Stick (vlevo) dokazi 1épe popsat
mikroarchitekturu bilé hmoty v ptipade vétveni vlaken.

Pomoci tohoto jednoduchého rozdéleni 1ze ve voxelu detekovat nejen hlavni smér vldken,
ale 1 existenci vice vladknovych populaci (pokud se model rozsiti na vicestickovou
variantu). Ball-and-Stick model je proto schopen rekonstruovat kiiZeni, sbihani ¢i vétveni
vlaken, kde klasicky DTI model selhava. DTI by v takovych mistech faleSn¢ vykazoval
nizkou anizotropii, zatimco Ball-and-Stick spravné identifikuje vicesmérné struktury.
Tento model umoznuje nejen identifikovat hlavni vlaknové sméry ve slozitych regionech,
ale 1 kvantifikovat pravdépodobnosti, s jakymi jednotlivé sméry pfispivaji k namérenému

signalu.

I tento model ma sva omezeni. Ball-and-Stick model pfedpoklada idealni, nekoneéné
disperze jejich orientaci nebo interakce mezi kompartmenty. Také vyzaduje kvalitni
HARDI, piipadné multi-shell data s dostatecnym thlovym rozliSenim, kontrastem a
dobrym SNR. V mistech s vyraznou orientacni disperzi (napt. Sedd hmota) nemusi Ball-

and-Stick model podavat zcela ptesny obraz (Afzali et al, 2021). Ptesto tvoii dilezity
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zaklad pro pokrocilou traktografii a inspiroval fadu novéjSich vicekompartmentovych

modeli, jako napt. NODDI.

3.2.2.3 Q-Ball Imaging

QBI je pokrocila rekonstrukéni technika, ktera navazuje na rozsifené akvizicni schéma s
vy$$im poctem difuznich smérh (Tuch et al., 2004). Namisto jednoho tenzoru ¢i jednoho
gaussovského procesu se QBI opira o vypocet tzv. Orientation Distribution Function
(ODF), tedy funkce popisujici, jak je ve voxelu difuzni pohyb vody rozlozen napfi¢
riznymi sméry. Zatimco tradicni DTI miize v oblastech kiizeni vlaken uméle snizovat
anizotropii, QBI diky hustéjSimu thlovému vzorkovani dokédze detekovat vicero vtchola
difuzniho signalu, ¢imz piesnéji rozliSuje komplikovanou vldknovou architekturu (napf.

crossing, kissing ¢i branching fibers).

Hlavnim krokem QBI je aproximace funkce, jez transformuje namétfené signaly pii
riznych smérech a b-hodnotich (zpravidla jedné stfedni az vyssi) do ODF. Pro tento
vypocet se v puvodnich formach vyuziva tzv. Funk-Radonova transformace, kterd pievadi
naméfenou sférickou distribuci difuznich signald na prostor orientaci vlaken. Ziskana ODF
tak v kazdém voxelu poskytuje informaci o poctu a orientaci hlavnich sméra difuze. Diky
vy$si uhlové citlivosti umozenuje QBI detailni traktografii v oblastech komplexni axonalni

mikrostruktury.

Za nevyhodu QBI lze povazovat vyS$si narok na pocet difuznich sméri (typicky 60 a vice)
a tim 1 del§i dobu skenovani ve srovnani s konven¢nim DTI. Navic je pro uspéSnou
rekonstrukci potieba relativné vysoké SNR a pouziti robustnich rekonstrukénich metod.
Ptesto, jako jedna z prvnich metod vyuzivajicich HARDI, QBI otevielo cestu dalS§im
pokrocCilym postupim, jez posouvaji moznosti neinvazivni charkterizace mikrostruktury

bilé¢ hmoty nad rdmec jednoho tenzoru.

3.2.2.4 Spherical Deconvolution

Spherical Deconvolution je dalsi pokrocila rekonstruk¢ni metoda pro analyzu difuznich
MR dat, typicky nasnimanych v rezimu HARDI nebo dokonce multi-shell (7ournier et al.,
2007). Zakladni mySlenkou je pfevést naméteny difuzni signdl na Fiber Orientation

Distribution (FOD), coz je funkce, jez ve voxelu popisuje, kolik vlaken a v jakych smérech
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probiha. Na rozdil od Q-ball imaging, které odhaduje obecnou ODF, spherical
deconvolution se pokousi explicitné ,,dekonvolvovat* naméfend data s tzv. ,response
function, modelujici, jak vypada signal z jednoho idealniho svazku vlédken. Diky tomu

dokéze FOD lépe potlacit Sum a pfesnéji rozlisit vicenasobné vldknové populace.

Velkou ptednosti spherical deconvolution je citlivost k viceCetnym, anebo 1 slabym
regionu, jak Casto vidime u DTI, FOD profil jasné indikuje n€kolik vrcholi. Pro mozkové
nadory, které narusuji nebo pfemistuji svazky bilé hmoty, to otevirda moZnost
spolehlivéjsich traktografickych rekonstrukei. V praktickém nasazeni je ale nutné pocitat s
tim, Ze spherical deconvolution pfedpokladd zndmou ¢i dobfe odhadnutelnou response
function zdravych vlaken, coz se v patologicky zménéné tkani nemusi zcela naplnit.

Soucasné, jako kazdd HARDI metoda, vyZaduje vice smérti difuze a dostatecné vysoké

SNR.

3.2.2.5 Neurite Orientation Dispersion and Density Imaging

NODDI vzniklo z potfeby mapovat biologicky smysluplné parametry mozkové tkang,
prekracujici pouhy popis anizotropie nebo gaussovské difuze. Na rozdil od DTI ¢i DKI,
které se opiraji o tenzorovy nebo kurtézni popis, NODDI zavadi vicekompartmentovy
model navrZzeny explicitné k rozliSeni intra- a extra-neuritovych prostor (Zhang et al.,

2012). V ramci kazdého voxelu se voda rozdéli na:

1. Intraneuritovy kompartment, reflektujici prostor axonii ¢i dendriti s vyraznou

restrikci a orientaci.

2. Extraneuritovy kompartment, zahrnujici intersticidlni extracelularni prostor s

v

volngjsi, izotropnéjsi difuzi.
3. Pripadnou slozku volné vody (napi. CSF) dle konkrétni implementace modelu.

Z tohoto rdmce NODDI odvozuje dvé hlavni metriky. Neurite Density Index (NDI)
popisuje frakci objemu obsazenou neurity, a tedy pfedstavuje aproximaci axonalniho ¢i

dendritického obsahu. Orientation Dispersion Index (ODI) kvantifikuje, do jaké miry jsou
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tyto neurity orientacné koherentni nebo naopak rozvétvené, ¢imz rozliSuje kompaktné

uspotadané svazky od vldken s cetnymi odbockami.

V ptipad¢ nadortt mozku mize model NODDI pomoci odlisit infiltraci od ¢istého edému
(Okita et al., 2021). Zatimco standardni DTI mtize v obou ptipadech zaznamenat pokles
FA, NODDI dokaze odhalit, zda je nizsi anizotropie disledkem sniZzené hustoty neuritl

nebo vyssiho podilu extracelularniho prostoru.

Omezeni a praktické aspekty

Pro NODDI jsou nutné multi-shell akvizice, tedy alesponl dvé vyrazné odlisné b-hodnoty,
aby bylo robustné rozliSeno chovani intra- a extraneuritového signalu. To nevyhnutelné

prodluzuje dobu skenovani a miize snizovat SNR na vysokych b-hodnotach, coz je pro

vvvvvv

specialni software 1 vétsi vypocetni kapacitu.

3.2.2.6 Intravoxel Incoherent Motion

Zatimco DTI, DKI a NODDI se zamé&iuji pievazné na mikroskopické (bunécné) prostiedi
difuze, IVIM model rozliSuje makroskopickou interakci mezi difuzi v tkéni a lokalni
mikrovaskularni perfuzi (Bihan et al., 1988). IVIM piedpoklada, ze difuzné vazeny signal
se sklada ze dvou slozek: pomalejsi, skute¢né difuze odrazejici molekularni pohyby vody

v tkani a rychlejsi pseudodifuzni sloZky pochéazejici z proudéni krve v kapilarni siti.

IVIM vyzaduje sbér dat pti vice nizkych b-hodnotach (napt. <200 s/mm?) pro zachyceni
pseudoperfuze, a zaroven vyssi b-hodnoty pro zmapovani samotné difuze. Prostfednictvim

bi-exponencidlniho fitu pak IVIM urc€uje parametry jako:

* D: skute¢ny difuzni koeficient, odpovidajici molekuldrnimu pohybu vody.

* D*: pseudodifuzni koeficient, popisujici mikrovaskularni tok.

« f: perfuzni frakce, urcujici, jak velky podil signalu vytvafi krevni tok.

U nadort mozku lze IVIM parametry vyuzit k objasnéni zmén v mikrovaskularni

struktufe. Vysoce vaskularizované tumory mohou mit zvySenou perfuzni frakci (f) a
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pseudodifuzi (D*), zatimco nekroticka ¢i Spatn¢ prokrvend nadorova jadra mohou mit
velmi nizkou perfuzni sloZzku, coZ je odliSuje od okolni Zivotaschopné nadorové tkéané.
Takto IVIM muze dopliovat klasické perfuzni techniky, jako je DSC nebo ASL, a nabizi

dalsi pohled na vaskularni hustotu a prutok.

IVIM analyza vSak byva citliva na Sum, na pohybové i rekonstrukéni artefakty, jelikoz
odde¢lit pomalou a rychlou slozku difuze vyzaduje pfesné méteni signalu pii nizkych b-
hodnotach, kde se Casto uplatiiuje silné T2/T2* vazeni nebo susceptibilitni zkresleni. Pro
spolehlivou detekci IVIM parametrti je tudiZz zdsadni dobfe optimalizovany protokol i
robustni algoritmus pro modelovani. ZvySena slozitost metodiky mutze brzdit plosné
klinické nasazeni bez specializovaného zazemi. Pro ilustraci viz obr. 30 na pfedchozich

strankach.
3.2.6 Praktické aspekty a budouci smérovani

Vsechny zminéné piistupy nad ramec DTI poskytuji podrobné;si vhled do mikrostruktury
tkan¢, kiizeni vlaken ¢i perfuzni dynamiky, a tim zmiriiuji zékladni omezeni standardniho

tenzorového zobrazovani. Kazda metoda vSak zéroven klade dodatecné naroky:

Delsi doba akvizice: Snimani mnoha b-hodnot nebo vysokého poc¢tu sméra prodluzuje

vySetfeni, coz je problematické u nékterych pacienta.

Vys$i pozadavky na SNR: Vysoké b-hodnoty a mnoho sméra signal zeslabuji, tudiz je

vyhodné pouziti vykonnych civek a vyssich magnetickych poli (3 T ¢i dokonce 7 T).

Slozita rekonstrukce a interpretace: Fitovani modell je vypocetné narocné a vyzaduje
specializovany software. V neuroonkologii se navic pokrocilé metriky obtizné posuzuji

bez hlubsich znalosti biologie nadort a principii zobrazovani.

Navzdory témto obtizim se vyuziti beyond-DTI v neurovédach rozsifuje. Kvantitavini
popis patologickych afekci miiZze usnadnit personalizovany terapeuticky piistup a s dalSim
rozvojem akcelera¢nich metod (nyni hlavné zaloZzené na rekonstrukce s vyuzitim umélé
inteligence) miiZze byt pokroc¢ilé dMRI proveditelné 1 v klinické praxi. VylepSeni hardwaru

a algoritmu tak pfiblizi tyto sofistikované pfistupy béznému vyuziti v neuroonkologii, kde
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zachyceni selhani 1écby ¢i recidivy.

3.2.7 Zavér

DTI se stalo zakladnim ndstrojem kvantitativniho zobrazovani bilé hmoty, avSak jeho
zjednodusujici pfedpoklady jako napf. jediny kompartment s gaussovskou distribuci difuze
¢1 omezené uhlové vzorkovani, neumoznuji zcela zachytit komplexitu mozkové tkanég,
zejména v patologickych stavech. Pokrocilé beyond-DTI techniky tato omezeni
ptekonavaji zvySenim uhlového rozliSeni (HARDI), zahrnutim negaussovské difuze
(DKI), rozlisenim kompartmentt (NODDI) ¢i zohlednénim mikrocirkulace (IVIM). Kazda
metoda tak pfinasi detailng;si zobrazeni mozkové mikrostruktury, kterou DTI samo o sobé

nezachyti.

Ackoli skenovaci doba, pozadavky na SNR a sloZitost interpretace predstavuji vyznamné
piekazky, zdokonalujici se technologie MR pfistrojii 1 rekonstrukci délaji tyto piistupy
stale dostupnéj$imi. V neuroonkologii a dalSich oborech, kde je dilezité porozumét jemné
struktufe tkan€, nabizi beyond-DTI velky potencial pro zvySeni diagnostické piesnosti i
1é¢ebné ucinnosti. Jejich detailni, kvantitativni charakteristika normalni 1 postizené tkané
na mikroskopické trovni napomaha personalizovanému planovani intervenci a sledovani

lécebnych vysledk.
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4. Preprocessing difuznich dat

Preprocessing piedstavuje zasadni fazi v analyze dMRI dat, pfi niZ se surové obrazy
prevadéji do formy vhodné pro spolehlivé odhady metrik odvozenych z difuze. Akvizice
dMRI je citlivd na celou fadu artefaktli - od systémovych nedokonalosti pfes pohyby
pacienta az po rozdily v susceptibilité¢ tkani, které mohou vyznamné ovlivnit pfesnost
pocitanych metrik. Systematickym pouzitim postupli pro potlaceni Sumu, korekci
anatomickych distorzi ¢i kompenzaci pohybi lze tyto rusivé faktory omezit a zlepsit

reprodukovatelnost napti¢ studiemi.
4.1 Odstranéni Sumu

Zdrojoveé difuzné€ vazené obrazy obvykle vykazuji nizké SNR, zejména pii vysokych b-
hodnotéch ¢i pfi mensi velikosti voxeld. Tento fakt komplikuje odhad difuznich parametrt
a Sum miZe navic uméle navySovat metriky typu FA (Farrel et al., 2007), ptipadné
zkreslovat mikrostrukturni modelovéani. Eliminaci téchto nidhodnych fluktuaci signéalu
(thermal noise) lze zvysit kvalitu ziskanych difuznich dat. Denoising obvykle piedchéazi
dal§im kroktim typu korekce pohybu a zkresleni, aby se nasledné algoritmy opiraly o data
s minimdlni Grovni Sumu, v nékterych ptipadech je ale lze pouzit i na data ¢astecné

pfedzpracovana (napt. P2S algoritmus).
4.1.1 Metody

4.1.1.1 Prostorové vyhlazovani (Gaussova filtrace)

Klasické vyhlazovani (napf. Gaussovym kernelem) omezi vysokofrekvencni Sum, ale
miZze rozmazat jemné anatomické detaily (napf. ostré hranice tumoru nebo drobné rozdily
v orientaci vlaken). Ackoliv jde o snadno implementovatelny postup, nadmérné vyhlazeni
snizuje presnost traktografie ¢i mikrostrukturnich metrik, obzlasté v pfipadé malych ¢i

heterogennich patologii.

4.1.1.2 Denoising zaloZené na PCA (MP-PCA)

Marchenko-Pastur Principal Component Analysis (MP-PCA) vyuziva redundanci napfic¢

sméry difuze a v lokdlnich prostorovych blocich (Veraart et al., 206). Modelovanim
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spektra vlastnich hodnot v lokdlni datové matici dokdze MP-PCA identifikovat slozky
odpovidajici Sumu a vyloulit je z rekonstrukce signalu. Tato metoda zvySuje SNR s

wewvr

prostému gaussovskému filtru.

4.1.1.3 Al-based denoising (Patch2Self, P2S)

Nedavné pokroky v self-supervised Al umoziuji vykonné metody pro odstraiiovani Sumu,
které nepotiebuji externi tréninkova data. Napiiklad algoritmus Patch2Self vyuziva
prostorové i uhlové redundance v difuznich signalech a dokéaze tak Iépe oddélit Sum od
ziskaného signalu (Fadnavis et al., 2022). Tyto pfistupy casto pied¢i tradicni metody v
zachovani hran a jemnych mikrostrukturnich ryst, vyzaduji vSak dostate¢né husté

vzorkovani (vice sméri, vice b-hodnot), aby se algoritmus mohl spolehlivé natrénovat.

Original Denoised Output Residuals

Obr. 36: Patch2Self denoising. Smérovy b2000 obraz pied (vlevo) a po (uprostied)
denoisingu. Kvalita denoisingu se dd posutovat na rezidualnich mapach, kde by mél byt
ptitomny pouze Sum a nemély by byt patrné obrysy anatomickych struktur.

4.2 Korekce Gibbsovych artefakti

Gibbs ringing je artefakt v MRI, ktery se projevuje oscilacemi (vétSinou prstenci) v okoli
ostrych hran ¢i prechodil intenzity v obraze. Hlavni pfi¢inou je “k-space truncation”, tedy
nedostatecné (ptilis hrubé) vzorkovani signalu ve Fourierové doméné. V idedlnim piipade
by se méla zachytit kompletni vysokofrekvencni slozka vSech okrajl, ale v realnych

akvizicich byva frekvencni rozsah k-prostoru omezeny z technickych diavodi. V disledku
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toho pak kone¢ny obraz vykazuje v blizkosti ostrych kontrastnich rozhrani oscila¢ni
maxima a minima, kterd nemaji biologicky ptivod, ale prameni z vlastnosti Fourierovy

transformace frekvencné podvzorkovaného signalu.

V klinické praxi lze Gibbs ringing Casto spatfit kolem okraji komor ¢i na pomezi kosti a
tkani s vysokou intenzitou signalu (likvor, tuk). Z hlediska interpretace mtze toto zvinéni
maskovat drobné struktury, ptipisovat jim faleSné hodnoty signdlu anebo zpiisobovat
faleSné zvySeni/sniZeni intenzit v mistech, kde se setkdvaji tkdfiové rozhrani. Akvizi¢ni
strategie pro redukci tohoto artefaktu spociva v redukci FOV ¢i zvétseni akvizicni matice.
Obecné plati, ze ¢im hustéji a vérnéji se vzorkuje k-prostor, tim mensi je riziko Gibbs
ringing artefaktu, v praxi je ale minimalni dosazitelnd velikost voxelu dana SNR a

hardwarovymi moznostmi pouzit¢tho MR systému.

Obr. 37: Korekce gibbsovych artefakti. Na obrazku pied korekei (vlevo) jsou patrny
gibbsovy artefakty z ostrého prechodu intenzit mezi likvorem a falx cerebelli. Po korekci
jsou tyto artefakty vyznamné redukovany, navic je ale patrné mirné rozmazani obrazu,
které byva soucasti téchto algoritmi. Zprocesovano pomoci mrdegibbs piikazu v
MRtrix3. Obrazova data ptfednesena se zostiujicim filtrem, pro zvyraznéni gibbsovych
artefaktd.
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4.2.1 Zpusoby korekce

4.2.1.1 Subvoxel shift reconstruction

Mirny posun rekonstruované miizky (napt. o pul voxelu ve sméru frekvencéniho ¢i
fazového kddovani) miize potlacit ¢ast zvonéni (Kellner et al., 2016). Efektivita tohoto
piistupu zavisi na konkrétnim akvizicnim schématu a ¢asto s sebou nese mirné rozmazani
vysledného obrazu. Tento pfistup pouziva naptiklad ptikaz mrdegibbs v knihovné

MRtrix3.

4.2.1.2 Total Generalized Variation Regularization

Metody zalozené na regularizaci omezuji oscilacni prvky v obraze, pfiCemz se snazi
zachovat skute€né hrany. Pfi nevhodném nastaveni mize ale dojit k nadmérnému

vyhlazeni ¢i k rezidudlnim artefaktim (Veraart et al., 2016).

4.3 Korekce susceptibilitou indukovanych distorzi

V EPI zobrazovani vyvolavaji nehomogenity lokalniho magnetického pole (Casto v okoli
dutin, mastoidli nebo v mistech resekce) posun voxeli podél osy fazového kddovani, ktery
neodpovidad anatomickym redliim. Tento jev se nazyva susceptibilitou indukované distorze
(SID) a toto geometrické zkresleni signalu je vyrazngjsi pti pouziti vyssich poli (=3 T), v
pritomnosti kovovych implantati ¢i chirurgickych svorek a pii akvizicich s dlouhym
echotrainem. U difuzniho zobrazovani mohou takova zkresleni zdvazné narusit vzdjemnou
registraci difuznich a strukturdlnich obrazl a zkreslovat vypocty difuznich metrik. SID jde
redukovat jiz pti akvizici, jednak tedy vybérem magnetického pole pfistroje (1,5T ¢i 3T),
druhak zkracenim délky ETL. Moznosti je nékolik a jsou popsany v pfedchazejicim textu,
napt. se ale jedna o paralelni zobrazovani, partial fourier akvizice ¢i multi-shot EPI.
Alternativou je pouziti jiného typu pulzni sekvence (napit. SE DWI s radidlnim
readoutem). Kompletni redukce SID je ale t¢éméf nemozna a kroky k jeji redukei jsou Casto
draze vyplaceny jinymi negativnimi dopady zvolenych pfistupi - napf. prodlouzeny
akviziéni Cas ¢i geometrické rozostfeni obrazu. NejpraktictéjSim piistupem je tedy

rozumna redukce SID v ramci akvizice metodami bez ptiliSnych kompromist (napf.
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kombinace parallel imaging + multiband) a nasledna korekce SID postprocessingem (Port

et al., 2000).

Obr. 38: Korekce SID. Na obrazku pted (vlevo) a po korekci (vpravo) patrna naprava
anatomickych distorzi z dlouhého EPI readoutu. Korigovano pomoci FSL top-up za
vyuziti b0 obrazii s obracenym fazovym kodovanim.

4.3.2 Zpisoby korekce

4.3.2.1 Korekce na zakladé B0 mapy

Nejptimé&jSim postupem je potizeni dopliujici mapy magnetické nehomogenity B0, a to
bud’ pted, ¢i po dMRI sekvenci (napt. GRE sekvenci s rozdilnymi echo casy). Tato BO
mapa kvantifikuje, o kolik se lokalné 1i8i magnetické pole od jeho referen¢ni (ideélni)
hodnoty. Z tohoto rozdilu se vypocita tzv. voxel displacement map, jez udava, jak moc je
EPI obraz deformovéan ve sméru fazového kdédovani. Nasledny ,,unwarping® prepocita
geometricky posunuté voxely do jejich spravné polohy (Jezzard et al., 1995). Metoda je
piesnd, pokud magnetické pole ziistava po dobu akvizice stabilni a nedoslo k vyznamnému
pohybu pacienta ¢i driftu gradientti. Jakykoli posun hlavy mezi sebranim BO mapy a dMRI

dat miZe vSak snizit spolehlivost korekce.
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4.3.2.2 Phase-Encoding Reversal

Dalsi vhodnou mozZnosti je potidit EPI data se dvéma opa¢nymi sméry fazového kodovani
(napt. AP + PA). Kazda z téchto akvizic vykazuje jinou deformaci, a rozdil mezi nimi tak
odhaluje susceptibilitni pole (Andersson et al., 2003). Algoritmus TOPUP (soucast baliku
FSL) na zaklad¢ téchto dvou opacné kodovanych objemil spocitd syntetickou B0 mapu,
ktera poté slouzi k souCasné korekci vSech difuznich sméri ve vysledném datasetu.
Ptednosti tohoto postupu je, ze nevyzaduje dal$i specialni mapu BO pole ani dalsi
hardware - vystac¢i si s jednou rychlou EPI akvizici s obracenym fdzovym koédovanim.
Vysledna korekce byva velmi vérna, pokud se podafi vyvarovat pohybu a obé akvizice

jsou ¢asove blizko sebe.

4.3.2.3 Synb0-DISCO a syntetické B0 obrazy

Relativné nové se v oboru objevuji metody, které generuji syntetické b0 obrazy z
anatomickych (T1 ¢i T2) sekvenci pomoci pokrocilych algoritm (Casto zalozenych na Al
a machine learningu). Jednim z reprezentantti je Synb0-DISCO (Distortion Correction), jez
nevychdzi z realné¢ naméfené BO mapy ani z opaéného fazového kodovéni, nybrz
matematicky ,,pfedpovida®, jak by mél b0 EPI obraz teoreticky vypadat, kdyby nebyl
zasazen magnetickymi deformacemi (mél nekone¢ny bandwidth). Nasledné lze tento b0

obraz vyuzit TOPUP algoritmu (Schilling et al., 2020).

Vyhodou Synb0-DISCO je, Ze nepotiebuje dalSi akvizici ani specidlni hardware: v
podstaté staci strukturalni (T1) snimek a algoritmus vytrénovany na parovych datech
(realné a syntetické b0). Problémem mohou byt nestandardni anatomické zmény (resekéni
dutiny, implantaty) nebo situace, kdy se anatomicka sekvence vyrazné¢ li§i od stavu pfi
EPI. Piestoze Synb0-DISCO a podobné metody nejsou dosud tak Siroce rozsiiené jako B0
mapy ¢i TOPUP, jejich prakticka vyuzitelnost roste s lepsi dostupnosti strojového uceni a

validaci na rozsahlych datech.

4.3.2.4 Nelinearni registrace na strukturalni MRI

V ptipad¢, ze neni k dispozici BO mapa ani EPI s opacnym fazovym kodovanim, 1ze EPI
deformace pfiblizn€ korigovat nelinearni registraci na vyssi rozliSeni T1- ¢i1 T2-vaZeny

sken. Algoritmus hleda deformaci, jeZ co nejlépe zarovna EPI signal s anatomickymi
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strukturami. Problémem vSak je, Ze obrazova registrace nerozliSuje mezi skute¢nymi
anatomickymi rozdily a deformaci pole, coz muze vést k castecné chybnému
,roztazeni €1 ,,zkomprimovani“ tkdn€. Tato metoda proto byvad méné presna nez postupy
vyuzivajici skute¢nou fyzikalni mapu magnetické nehomogenity, ale v nouzi poskytne

aspoil hrubou korekei.
4.4 Korekce pohybu

Protokoly dMRI typicky vyzaduji stovky a tisice snimkil (pii riznych smérech gradienti),
takze 1 drobné pohyby hlavy vedou k nesouladu mezi jednotlivymi akvizicemi a
fluktuacim intenzity signalu. Tyto artefakty mohou vyvolat ztratu signdlu nebo narusit
presnost odhadu difuznich parametrti. U pacientl s nadory mozku, ktefi se mohou potykat
s bolestmi ¢i sniZenou schopnosti zlstat v klidu, je pohybovou artefaktizaci zasaZena

znacna vyznamna ¢ast meieni.
4.4.1 Zpisoby korekce

4.4.1.1 Rigid-Body Registration

Kazdy difuzné vazeny objem se registruje na referencni (Casto b=0) snimek pomoci Sesti
parametrové transformace (3 rotace, 3 translace). Po kazdém kroku se sleduji metriky
podobnosti (naptf. mutual information), aby se dosdhlo konzistentni polohy voxell napfi¢
ruznymi sméry. Algoritmus pokracuje v iteracich jednotlivych krokit dokud neni schopen
dosédhnout lepSiho vysledku. Potencidlnim problémem mohou byt vifivé proudy, které
deformuji anatomii mezi jednotlivymi volumy - zatimco rigidni registrace predpoklada
konstantni anatomii. Pfikladem je FLIRT algoritmus ve FSL knihovné (Jenkinson et al.,

2002)

4.4.1.2 Korekce pohybu v ramci 3D volumu

U vyraznych pohybii, obzvlast u nekooperativnich pacientli, mize dojit k vyraznému
posunu 1 mezi jednotlivymi vrstvami jednoho 3D volumu. V takové piipad¢ je nutné s
kazdym fezem manipulovat individudlné a provést tzv. intra-volume registration. Tento
postup jiz vyzaduje vétsi vypocetni silu a Casto zahrnuje dopocitadvani a odhadovéni

chybéjicich hodnot.
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4.4.1.3 Outlier detection and replacement

Automatizované nastroje (napi. FSL’s eddy) dokaZou identifikovat snimky ¢i fezy, které se
kvali prudkému pohybu C¢i nestabilit¢ gradientu vyrazné vymykaji ocekdvanému
signalovému profilu. Vytazenim ¢i nahrazenim téchto ,,outlier* syntetickym volumem s
dopocitavanymi signaly jednotlivych voxel (na zdklad¢ informaci ze zbytku akvizice) se
zlepsuje fit modeld. Nahrazenim poskozenych dat “zpriimérovanymi” ndhradnimi volumy

1ze dosdhnout lepsich vysledkli nez jejich prostym vytazenim (Andersson et al., 2016).

4.5 Korekce virivych proudi (Eddy Currents)

Pti dMRI se difuzni gradienty zapinaji a vypinaji velmi rychle, aby dosdhly vysokého
vazanych artefaktii. Prudké zmény vSak indukuji tzv. eddy proudy v kovovych éstech
skeneru, které ptetrvavaji i po skonceni hlavniho pulzu. Tyto sekundarni toky pak
vyvolavaji drobnd lokalni magnetickd pole, jez vedou k prostorovym zkreslenim a
zménam intenzity. Pokud ziistanou nekorigované, systematicky ovliviiuji difuzni metriky,
jelikoz kazdy smér gradientu mize trpét jinym zkreslenim, které je zpravidla stejné pro
vSechny pacienty ve studii, protoze b-table zlstava pro celou kohortu stejna. K pozornosti
je tento jev predevsim u protokolll s vysokym angularnim rozliSenim, protoze vyzaduji
vysokou geometrickou piesnost a i drobné eddy proudy ji mohou narusit. Vyskyt a
intenzita vifivych proudii se daji minimalizovat vhodné zvolenou b-table (Brun et al.,

2019).

4.5.1 Metody korekce

4.5.1.1 Iterativni kompenzace vifivych proudi

Nastroje jako FSL’s eddy odhaduji parametricky model deformaci zplsobenych eddy
proudy a soucasné koriguji 1 pohyb (Andersson et al., 2016). Kazdy DWI snimek se
iterativné deformuje a zarovnava na referen¢ni b=0 obraz, aby vSechny vysledné objemy

sdilely konzistentni geometrii.
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4.6 Bias Field korekce

V dMRI, podobné¢ jako v jinych MR sekvencich, mize dojit k nizkofrekvencnim zménam
v intenzité napii¢ obrazem, oznaCovanym jako bias field ¢1 B1 nehomogenita. Tyto variace
vznikaji kombinaci nerovnomérné citlivosti civek, rozdili v RF excitaci a piipadnych
vlivll anatomie pacienta (dielectric effects). Bias field dokaze zkreslit kvantitativni
ukazatele (napf. ADC) nebo komplikovat analyzy typu traktografie, segmentace a
multimodalni registrace, jelikoz identické tkdn¢ mohou mit rGznou nomindlni intenzitu
signdlu. Metody korekce bias fieldu proto prochazeji odhadovanym nizkofrekvenénim

polem a snazi se zajiSt'ovat rovnhomernou intenzitu v ramci celého snimku.

4.6.1 Metody korekce

4.6.1.1 N3 a N4 Bias Field Correction

vvvvvv

modeluji nehomogenitu jako hladké, nizkofrekvencni pole a iterativné ji odhaduji na
zéakladé histogramové analyzy a normalizace (Sled et al., 1998). Postupuje tak, ze koriguje
snimek, znovu pocitd histogram, a tento cyklus nékolikrat opakuje, dokud se pole
nehomogenity zastabilizuje. N3 byval standardem zejména ve strukturnim zobrazovani

mozku (T1, T2).

VylepSenym néstupcem je N4 (N4ITK Bias Field Correction), ktery z N3 vychézi, ale ma
propracovan€jsi regularizaci i modely (Tustison et al., 2010). Ve vicero softwarovych
knihovnach se N4 stalo Siroce uzivanym standardem. N4 v principu pokracuje v iteracich
podobnych N3, ale Iépe kontroluje vyhlazeni a adaptuje se pii odhadu pole, coz vede k

robustnéjsi korekcei 1 v oblastech s heterogennim signalem, typickych pro dMRI.

Oba algoritmy (N3 1 N4) jsou obecné navrzené pro anatomicka data (T1, T2), nicméné v
dMRI pipeline je 1ze aplikovat na vybrané obrazy, obvykle bud’ na b=0 snimky, které maji
relativné vysoky signdl a dostateCnou anatomickou podobnost s T2 vézenim, nebo na
prumér difuznich objemil - tedy na izotropni difuzni data. Zasadni je, aby signal nebyl
ptili§ slaby ¢i extrémné ovlivnén pohybem, protoze to muze zmdast odhad

nizkofrekvencniho pole.
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4.6.1.2 FAST (FMRIB’s Automated Segmentation Tool)

Plvodné navrzeny pro segmentaci strukturalnich (T1) dat, vyuZiva pfitom i odhad bias
fieldu (Zhang et al., 2001). Setkdme se s nim v baliku FSL. FAST vytvafi mapy
pravdépodobnosti tkani (Sed4, bild hmota, CSF) a v rdmci iteraci soucasné¢ odhaduje
nizkofrekvenc¢ni pole, které by vysvétlovalo odchylky v histogramu. Ackoli neni pfimo
koncipovan pro dMRI, Ize ho v nékterych ptipadech pouzit, zejména pokud méame k

dispozici b=0 snimek s relativné dobrym pomeérem signalu k Sumu

4.6.1.3 Hybridni pristupy

Dalsi moznosti je provedeni segmentace oblasti zdjmu a provedeni bias field correction az
na ni - tim se v nékterych ptipadech da eliminovat vliv n¢kterych (napt. metalickych)

artefakta.

4.7 Z.aveér

Preprocessing je v difuzni MRI nenahraditelnym mezi¢lankem, bez né¢hoz by zdrojova
data s nizkym SNR a mnozstvim technickych artefakti postradala spolehlivou vypovédni
hodnotu. Denoising, potlaceni Gibbsovych artefaktt, korekce SID, pohybovych artefaktt,
eddy proudii a bias fieldu spolecné zajistuji konzistentni a pfesnd data, z nichZz lze

nasledné odvozovat vysoce kvalitni difuzni metriky.

Preprocessing lze tedy vnimat jako nutny stavebni kdmen pro navazujici uspé$né analyzy
dMRI. Teprve data, kterda prosla touto sadou korekci, nabizeji dostateCnou piesnost a
opakovatelnost k hlub§im klinickym a vyzkumnym interpretacim. S rostouci popularitou

vysokého rozliSeni a vicendsobnych smért i b-hodnot bude diisledna implementace vSech

vvvvvv

vvvvvv

provadét efektivnéji a s mensim kompromisem mezi kvalitou a celkovou dobou vysetieni.

110



Cast 1.: Uvod do difuzni MRI

5. Klinické aplikace dMRI v zobrazovani mozku

5.1 Nadory mozku

Difuzni MRI vyrazné ovlivnila diagnostiku a 1é¢ebny management nadortt mozku tim, ze
neinvazivné odhaluje mikrostrukturni a bunécné uspoiadani tkéni. Zatimco konvencni
MRI sekvence (napt. T1, T2) zachycuji makroskopické anatomické rysy, jako je velikost
1éze, mass efekt nebo syceni kontrastem, dMRI zkouma mikroskopicky pohyb molekul
vody a tim odrazi lokalni hustotu bunék, propustnost membran a charakter
extracelularniho prostoru. V neuroonkologii, kde je kli¢ova vCasna detekce nadorové
infiltrace, pfesné urceni stupné¢ malignity a rychlé hodnoceni Uc¢inku 1éc¢by, miize takové

detailni nahlédnuti do tkdnové mikrostruktury zasadné zlepsit klinicke vysledky.
5.1.1 Charakterizace nadori a stanoveni stupné

Jednim z hlavnich pfinostt dMRI v neuroonkologii je schopnost rozliSit miru malignity
mozkovych 1€zi na zédkladé bunécéné hustoty a invazivniho potencialu. Naptiklad hodnota
ADC byva nizsi u vysoce bunécnych nadorti (napt. high-grade gliomy), kde husté shluky
tumoro6znich bunék omezuji pohyb vody a vedou k silngjsi difuzni atenuaci (Kang et al.,
2011). Naproti tomu nadory s nizsi bunécnou hustotou a bohatou extracelularni matrix

(low-grade gliomy) vykazuji vyssi ADC.

Pokrocilejsi difuzni modely, jako je DKI a NODDI nabizeji dal$i uptesnéni. DKI hodnoti
odchylky od gaussovské difuze, které mohou souviset s bunécnou heterogenitou
vySetifované tkan¢ (Raab et al, 2010) a ma potencidl zachytit pfitomnost naddorové
infiltrace glioblastomu diive nez konvenéni MR metody (Lesbats et al., 2020). Analyza
peritumoralniho edému pomoci NODDI zase dokédze odlisit glioblastom od metastaz (He
et al., 2024). Oba pristupy potencialn¢ zviditeliiuji slozité nadorové mikroprostiedi, které
se nemusi pln¢ projevit v bézném ADC. Tyto kvantitativni biomarkery bunécného
uspofadani proto mohou pomoci odliSit nadory, jeZ se na konvenéni MRI jevi podobné,

avSak maji odlisné biologické chovani (Wurtemberger et al., 2024).
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5.1.2 Predikce molekularniho profilu a genetickych mutaci

V poslednich letech se dMRI prosazuje jako nadéjny nastroj nejen pro anatomicko-
strukturalni charakterizaci nadort, ale i pro predikci molekularniho profilu intrakranidlnich
1€zi, zejména difuznich gliomd. S rozvojem klasifikace nadorti podle molekuldrnich znakd,
jak ji stanovila WHO v roce 2021 (Louis et al., 2021), ziskala schopnost odhadnout
napiiklad IDH status ¢i 1p/19q kodeleci zéasadni klinicky vyznam. Tyto biomarkery

ovliviiuji prognozu, terapeutickou odpoved’ 1 plan 1écby.

dMRI nabizi moznost nepfimo odhadovat molekularni charakteristiky nadora
prostiednictvim kvantitativnich parametrii odrazejicich bunécnou hustotu, architekturu a
mikrostrukturdlni komplexitu. Napiiklad IDH-mutované gliomy (typicky niz§iho stupng)
mivaji v priméru vys$si hodnoty ADC nez IDH-wildtype glioblastomy, které se vyznacuji
vys§i bunéénou hustotou a omezengjsi difuzi vody (Thust et al., 2018). Pokrocilé modely

jako DKI, SMT nebo NODDI dokazi genotyp urcit jesté presnéji (Sedldk et al., 2025).

Ptestoze dMRI zatim nemuze nahradit molekularné genetické testovani, nabizi potencial
pro rychly, neinvazivni a klinicky dostupny vhled do molekulérniho profilu tumord, ktery
muze pomoci pii rozhodovani o 1écbé, zvlaste v pripadech, kdy biopticky odbér tkdné neni

mozny nebo je rizikovy.

Do budoucna se ocekavd, Ze s rostouci kvalitou dat, aplikaci multi-shell dMRI a
pokroc€ilych rekonstrukénich metod bude vyuziti difuznich biomarkerdt k odhadu
molekularniho profilu nddord mozku déale expandovat a integrace téchto udaji do

personalizované neuroonkologie se stane béznou praxi.

5.1.3 Rozliseni mezi tumorem a edémem

RozliSeni nadorové infiltrace od vazogenniho edému patii k Castym diagnostickym
vyzvam, zejména v peritumoralni zon¢, kde T2-vazené nebo FLAIR sekvence vykazuji
nespecifické zmény signalu. dMRI pfindsi jinou perspektivu na potencialni naruseni
integrity tkan€. Tumory, které infiltruji svazky bilé hmoty, typicky zplsobuji vyraznéjsi

pokles FA nez vazogenni edém, jenz vétSinou zachovava plvodni uspotadani vldken
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(Holly et al., 2017). NODDI muze proces dale zptesnit a odlisit redlné lozisko gliomové

infiltrace od oblasti edému (He et al., 2024).
5.1.4 Piredoperacni planovani

Vyznamnou roli hraje dMRI také v neurochirurgii, a to zejména u tumorit v blizkosti
eloquentnich oblasti kiry nebo kritickych svazkl bilé hmoty. I zakladni DTI se d& vyuzit
pro zobrazeni drah jako je kortikospinalni trakt, fasciculus arcuatus ¢i zrakova radiace.
Tyto mapy vldken se poté vyuzivaji v neuronavigacnich systémech, aby chirurgové pii
maximalni resekci nadorti co nejvice Setfili funkéné dulezitou tkan.. Vysledkem je nejen

lepsi mira odstranéni nadoru, ale také vyssi kvalita zivota pacientd.
5.1.5 RozliSeni recidivy od pseudoprogrese

Dalsi klicovou vyzvou v neuroonkologii je odlisit skute¢nou nadorovou progresi od post-
terapeutickych zmén jako je napiiklad pseudoprogrese, stav kdy zmény tkan€ po
chemoterapii a radioterapii mohou piipominat opétovny rist tumoru (Young et al., 2023).
Difuzni MRI nabizi cenné parametry pii rozliSeni téchto stavii. Skutecna recidiva se Casto
projevuje klesajicimi hodnotami ADC, které svéd¢i o narUstajicich loZiscich vysoce
bunéénych nadorovych bunék (Reimer et al., 2017). Oproti tomu pseudoprogrese se
vyznacuje vysSimi hodnotami ADC v misté postkontrastniho syceni. Pokrocilejsi dMRI

metody jako napt. DKI dale zvySuji specificitu (Wu et al., 2021).

Kombinace s dalSimi pokrocilymi technikami, jako je perfuzni zobrazeni, MR
spektroskopie ¢i chemical exchange saturation transfer (CEST), navic déle snizuje
diagnostickou nejistotu, coz lékafiim dovoluje bud’ neprodlené stupiiovat 1é¢bu, nebo

zvolit vy€kavaci strategii a vyhnout se zbyte¢nému zatiZeni pacienta.
5.2 Difuzni zobrazovani u nenadorovych patologii mozku

Kromé své klicové role pfi hodnoceni naddortt mozku se dMRI ukdazala jako nedocenitelnd i

pro Siroké spektrum nenddorovych onemocnéni.
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5.2.1 Akutni ischemicka cévni mozkova prihoda

Jednim z prvnich klinickych uspécht difuzni MRI bylo zobrazovani akutni ischemie, kdy
dMRI odhaluje cytotoxicky edém jiz v fadu minut po uzavéru tepny (Reith et al., 1995).
Neurony a gliové bunky, zbavené ATP, ztraceji iontovou homeostdzu a intracelularné
kumuluji vodu, coz zptsobi restrikci difuze. Na DWI se takové oblasti jevi hyperintenzné,
zatimco v ADC mapach prokazuji vyrazné snizeni hodnot. Diky této citlivosti Ize
lokalizovat rozvijejici se infarkt diive, nez jsou patrné zmény na T2 ¢1 FLAIR sekvencich.
V subakutni fazi mohou ADC hodnoty prochézet ,,pseudonormalizaci® a zde lze vyuzit
pokrocilych modeld, jako je DKI, k zachyceni probihajicich reorganiza¢nich dé&ji v tkéni
(Hori et al., 2012). Pokrocilé difuzni modely téz napovi o rozsahu zachranitelné tkané
(penumbra) a funkéni prognoéze, coz jsou informace rozhodujici pro vybér pacienti

vhodnych pro trombolyzu ¢i mechanickou trombektomii (Cheung et al., 2021).
5.2.2 Traumatické poSkozeni mozku

U traumatického poranéni mozku, zvlast¢ u difuzniho axonalniho poranéni, konvenéni
MRI casto ptehlizi jemné okrsky postizeni v hluboké bilé hmoté (Vo et al., 2022). Naproti
tomu difuzni MRI dokaze diky zménam ve FA ¢i RD odhalit axonélni disrupci. Typicky
postizené oblasti zahrnuji corpus callosum, capsula interna ¢i mozkovy kmen, a tyto
zmény casto koreluji s mirou kognitivniho deficitu a dokazi ¢asné predikovat dlouhodobé
nasledky poranéni (Hou et al., 2007). Pokrocilejsi protokoly jako je napt. NODDI jsou
jeste sensitivnéjsi k post-traumatickym zménadm bilé hmoty a dokazi ptesnéji predikovat

outcome pacienta (Palacios et al., 2020)
5.2.3 Demyeliniza¢ni a zanétliva onemocnéni

Onemocnéni spojend s imunitné zprostiedkovanou demyelinizaci, jako je roztrousena
skler6za (RS) ¢i akutni diseminovana encefalomyelitida (ADEM), zptsobuji fokalni ¢i
difuzni 1éze v bilé hmoté, které zdsadnim zplsobem méni difuzni vlastnosti. U RS je
zvySeni RD a snizeni FA v loziscich v souladu s demyelinizaci, zatimco pokles axialni

difuzivity mize znamenat sekundarni axonalni poskozeni (Shardela et al., 2013). Obdobné
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1 dalsi zanétliva onemocnéni napadajici myelin ¢i axony vykazuji rozdilné difuzni vzorce,

jez umoznuji diferenciaci a pfesné sledovani vyvoje lozisek.
5.2.4 Infekéni a metabolické encefalopatie

Krom¢ demyelinizace se difuzni alterace objevuji i u infekénich a metabolickych
encefalopatii. Mozkové abscesy maji v purulentnim jadru casto velmi nizkou ADC,
odrazejici vysoce viskozni tekutinu. To je pomaha odliSit od nekrozy uvnitt nadora, ktera
antibiotické ¢i antifungalni 1écby, pfipadné zvoleni diametralné odlisného ptistupu v
chirurgickém feSeni. Metabolické encefalopatie (napf. jaterni ¢i urémické) mohou ukazat
regionalni difuzni zmény v bazalnich gangliich ¢i bilé hmoté, odhalujici patofyziologické
mechanismy a vedouci k podptirnym opatienim diive, nez dojde k nevratnému poskozeni

neuront (Jeon et al., 2021).
5.2.5 Neurodegenerativni poruchy

Jednim ze stézejnich vyuziti dMRI v neurovédich je mapovani neurodegenerativnich
procesi. U Alzheimerovy choroby se zmény FA a MD objevuji v hlavnich asociacnich
drahach (cingulum, uncinate fasciculus) mnohdy dfive nez ocividna kortikalni/
hipokampalni atrofie (Esrael et al., 2021). Tyto abnormality koreluji i s mild cognitive
imparment a mohou slouzit jako biomarkery k casné terapeutické intervenci pied
rozvinutim omezujiciho kognitivniho deficitu. U parkinsonskych syndromt difuzni
parametry v substantia nigra ¢i v nigrostriatdlnich drahdch mohou pomoci odlisit
idiopatickou Parkinsonovu nemoc od atypickych parkinsonskych variant (Zhang et al.,
2020; Schocke et al., 2012). Pokrocilé metody (DKI, NODDI) dale zptesnuji detekci
jemnych mikrostrukturnich postizeni v bilé hmot€ 1 subkortikalnich jadrech, ¢imz oteviraji

prostor pro v€asnéjsi zasah zpomalujici progresi onemocnéni (Yu et al., 2024).
5.3 Zavér

Difuzni MRI pfinesla do neurozobrazovani zasadni posun diky schopnosti odhalovat
mikroskopickou dynamiku molekul vody v mozkové tkani. U nadortt mozku je dMRI

uzite¢nd obzvlasté ptfi urovani jejich grade, mapovani kritickych drah bilé hmoty pro
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operacni planovani ¢i odliSeni pravé nddorové progrese od pseudoprogrese. Pokrocilé
difuzni techniky navic zpfesiiuji charakterizaci nadorti diky odhaleni heterogenity a

komplexity kompartmentt.

Podobné i nenadorova onemocnéni tézi z citlivosti a specificity dMRI. Od odhalovani
jemnych zmén po akutni ischemii a traumatickém poranéni, ptfes odliSovani zanétlivé
demyelinizace u roztrousené sklerozy az po identifikaci abscesovych lozisek v infekcich,
poskytuje dMRI zasadni vhled do patofyziologickych déjii Casto jesté predtim, nez se jasné
projevi na konvenéni MRI. Neurodegenerativni poruchy rovnéz ukazuji charakteristické
difuzni znaky, které mohou piispét k ¢asné diagnostice, sledovani progrese a hodnoceni

ucinnosti terapie.

Diky Sirokym klinickym a védeckym aplikacim je dMRI robustni, kvantitativni nastroj v
diagnostice 1 vyzkumu. S ristem hardwarovych moznosti a popularity kvantitativniho
zobrazovani je redlné ocekéavat rozsifeni sofistikovanych dMRI protokolit 1 do bézné
klinické praxe. Tato souhra inovaci a klinickych potieb stavi difuzni MRI do dobré
vychozi pozice jako klicového ndastroje pfesné diagnostiky na prahu éry

multiparametrického kvantitativniho zobrazovani - at uz jde o nadorové procesy,

vaskularni, zanétlivé, traumatické, infekéni ¢i degenerativni patologie mozku.
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6. Budouci sméry

dMRI je obor, ktery se pribézné rozviji diky pokrokiim v akviziénich technikach,
hardwaru, vypocetnim modelovani a klinickych aplikacich. Soucasny vyzkum se snazi
piekonat limity zavedenych postupti a zdrovei rozsifuje vyuziti difuzniho zobrazovani pro
zdokonalenou neurozobrazovaci diagnostiku a planovani 1é¢by. Tato kapitola predstavuje

kratké shrnuti o¢ekavaného vyvoje v dMRI.
6.1 Pokroky v hardwaru a akvizici

S rozvojem skeneril s ultravysokym polem (7T a vys$ich) se vyznamné zvySuje SNR, coz
umoznuje dosdhnout jemnéjsiho prostorového rozliSeni a citlivéj§iho difuzniho kontrastu.
Vysoké rozliSeni zlepSuje schopnost zachytit 1 subtilni mikrostrukturni jevy, coz nachazi
uplatnéni pii studiu komplexnich tkanovych vlastnosti, véetn¢ nové se rozvijejici difuzné
vazené spektroskopie (Ligneul et al., 2024), jez sleduje metabolické interakce na tGrovni
mikroprostfedi. Dal§im vyznamnym smérem je pokrok v konstrukci gradientnich civek.
Silngjsi amplitudy a rychlejsi piepinani umozni pouzit vyssi b-hodnoty bez nadmérného
prodluzovani echo ¢asu. Tim dojde k lepSimu zachyceni restriktivni difuze, typicky ve
vysoce bunécnych ¢i degenerativné zménénych tkanich. Nadale pokracuje 1 vylepSovani
multiband zobrazovani. Tato technika vyznamné zkracuje dobu skenovani pii pokryti
celého mozku, aniz by se muselo ustupovat z vysokého tthlového rozliSeni. Budouci vyvoj
smefuje k lepSimu potlaceni interference mezi soucasné excitovanymi fezy (Tubiolo et al.,

2024) a k realnému casovému zpracovani difuznich dat (Posse et al., 2025).
6.2 Pokrocilé difuzni modely

Tradi¢ni DTI model sehral klicovou roli pfi charakterizaci bilé hmoty a jejich spoju
prostfednictvim jednoduchého gaussovského popisu difuze. Predpoklad jediného elipsoidu
v kazdém voxelu vSak kruté¢ selhdva ve slozitych oblastech s kiiZicimi se vldkny ¢i v
mistech patologické heterogenity. Proto se ¢im dal vice prosazuji vicekompartmentové a
negaussovské pristupy, které 1épe vystihuji skute¢nou riznorodost difuze v nervové tkani.

Kromé technik popsanych v pfedchozich kapitolach mezi né patii naptiklad Apparent
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Fiber Density zamétend na vyjadieni hustoty a orientace vlaken (Raffelt et al., 2012), ¢i
Spherical Mean Technique (SMT) umoziujici oddé€leni intra- a extra-axondlnich slozek
(Kaden et al., 2016). Tyto pftistupy si kladou za cil detailné popsat skutecnou
mikrostrukturu mozku, coz muze byt klicové u mnoha patologii véetné¢ nadorovych
onemocnéni mozku. Se zdokonalovanim algoritmt a ¢astéj$im vyuzitim multishell akvizic

1ze ocekavat, Ze se tyto pokrocilé modely stale vice prosadi v rutinni klinické praxi.
6.3. Strojové uceni a uméla inteligence v dMRI

Strojové uceni (ML) a uméla inteligence (Al) pfinaSeji do dMRI vyrazné inovace, jez
sahaji od zlepSeni procesu akvizice, rekonstrukce a postprocessingu az po sofistikovanou
interpretaci. Velky rozmach zaznamenavaji hluboké neuronové sité, vyborné se hodici na
identifikaci vzori v komplexnich datasetech. Tim se otevird prostor pro uc¢inné
odstranovani Sumu, kdy Al pfistupy (napt. Patch2Self) vychazeji z redundanci nap#ic uhly
¢i b-hodnotami a dokazou odstranit Sum bez ztraty ostrosti obrazu (Fadnavis et al., 2020).
Al modely téZ zvladnou korekci pohybovych artefaktt (Chang et al., 2023), vitivych
proudt ¢i deformaci vyvolanych susceptibilitou (Qiao et al., 2020), a to mnohdy 1épe nez
standardni algoritmy. Dals$i doménou je automatizovana segmentace a analyza traktografie,
kdy se neuronové sit¢ uci z expertné oznaCenych dat a umi rychle a konzistentné
identifikovat i slozité svazky bilé hmoty (Gruen et al., 2025). To zkracuje dobu zpracovani
a omezuje subjektivni rozdily mezi hodnotiteli. Velmi perspektivni je rovnéZ vyuziti Al v
prediktivnim modelovani, kdy se z pokrocilych mikrostrukturnich parametrit (NODDI,
DKI, IVIM) daji vytvaret klasifikatory pro detekci ranych stadii Alzheimerovy choroby
(Billeci et al., 2020) ¢i predikei pfeziti u pacientl s mozkovymi nadory (Yan et al., 2021).
Vyzvou vsak ziistava zajisténi dostateCné robustnosti a validace napfi¢ rozdilnymi typy

skenerti 1 populacemi pacientt.
6.3 Multimodalni integrace

Budouci rozvoj dMRI ptijde ruku v ruce s propojenim riiznych zobrazovacich metod.
Spojeni funkéni MRI (fMRI) s dMRI prohloubi poznéni vztahu mezi strukturdlnim

zapojenim vlédken a funk¢ni aktivitou mozkovych siti (Zhu et al., 2014). Integrovat lze 1
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PET zobrazovani, kdy se propojenim strukturdlnich a metabolickych parametrti dosahuje
lepsi charakterizace neurodegenerativnich a onkologickych stavl (4longi et al., 2024). V
klinickém vyzkumu bude stézejni 1 stdle sofistikovangjsi vyuziti multishell protokold,
které zefektivni modelovani riznych difuznich kompartmentd (napt. DKI, RSI), usnadni

oddéleni difuze od perfuze a poskytnou nové zobrazeni jemnych zmén v bilé hmot¢.
6.4 Klinicky prinos a personalizovana medicina

Pro Sir$i klinické uplatnéni je zdsadni standardizace a opakovatelnost. Probihaji proto
snahy harmonizovat akvizi¢ni protokoly, aby se daly vysledné difuzni metriky srovnavat
napfi¢ pracovisti a piistroji riznych vyrobcti. Vznikaji jednotné postupy v postprocessingu
a kroky ke cross-kalibraci dat (cross-scanner harmonization). Také se hledaji spolehlivé
difuzni biomarkery, napt. pro ¢asnou diagnostiku Alzheimerovy choroby, Parkinsonovy
choroby ¢i roztrousené sklerdzy, nebo pro predpovéd odpovédi na 1écbu u mozkovych
nadord. Urychleni neinvazivniho monitorovani progrese chorob by mohlo snizit potfebu
invazivnich zasaht. Postupné se tedy rysuje role dMRI v personalizované medicing, kde
by kvantitativni mikrostrukturni ukazatele pomahaly k pfesnému a v€asnému stanoveni

diagnozy ¢i individualizaci terapie.
6.5 Limitace

Ptestoze budouci rozvoj dMRI je velmi slibny, pietrvava nékolik vyzev. Vyssi vyuziti
strojového uceni s sebou nese otazky etiky a ochrany dat, pfredevsim se ztetelem k unikiim
citlivych informaci. Samotné pokroc€ilé difuzni modely mohou byt akvizi¢né 1 vypocetné
naroné, coz brani rutinni aplikaci v Casoveé napjatych klinickych provozech. Velmi
podstatny je také faktor nakladii a dostupnosti. High-end MRI systémy s vysokym polem a
Spickovym gradientnim systémem jsou drahé, ¢imz se omezuje jejich rozsiteni. Budouci
vyzkum bude proto orientovan na efektivitu zpracovani, snizovani nakladi a SirSi

zptistupnéni difuznich metod.
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6.6 Shrnuti

Oblast difuzni MRI se dynamicky vyviji v mnoha oblastech: od pokrocilych akvizi¢nich
technik a hardwarovych vylepSeni pies komplexni vypocetni modely a metody strojového
uceni az po nové klinické a vyzkumné aplikace. Kombinace ultra-high field skenert,
umg¢lé inteligence ¢i multimodélniho zobrazovani mtze podstatné rozsifit dosah a dopad
dMRI. Uspéch téchto inovaci viak zavisi na zajisténi reprodukovatelnosti, dostupnosti a

etického zachazeni s daty.
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7. Zaver

Difuzni MR zobrazovani se od svych pocatki etablovalo jako jedinecny a nepostradatelny
nastroj v modernim neurozobrazovani, a to jak v zakladnim vyzkumu, tak v klinické praxi.
Jeho zékladem je schopnost detekovat a kvantifikovat difuzi molekul vody v biologické
tkani, coz umoziuje podrobné a neinvazivné nahlédnout do jeji mikrostruktury. Tento
princip oteviel celé pole aplikaci - od rutinni identifikace a charakterizace akutnich
mozkovych ischemickych 1ézi ¢i nadort az po detailni mapovani vldken bilé hmoty v

oblasti neurochirurgie, psychiatrie ¢i vyzkumu neurodegenerativnich chorob.

V priibéhu teoretické Casti byly rozebrany hlavni pilite dMRI: od historického kontextu,
kdy se difuzni zobrazovani formovalo z teoretickych konceptii Brownova pohybu a ranych
spin-echo sekvenci, az po soucasné technické zaklady, jez vyzaduji vysoce vykonné
gradientni systémy a sofistikovanou praci s pulznimi sekvencemi. Kli¢ovou roli hraji
difuzn€ kodujici gradient, které urcuji silu a rozsah difuzniho vazeni a definuji tak, jaké
mikrostrukturalni jevy dokaze sekvence zachytit. Volba akvizi¢nich parametrii jako jsou
TR, TE, velikost matice nebo metody paralelniho zobrazovani a multiband vzdy
pfedstavuje hleddni rovnovahy mezi vysokym difuznim kontrastem, dostatecnym SNR,

minimalizaci artefakt a casovou efektivitou vySetfent.

Ve svétle pokrocilych a dale se rozvijejicich metod (HARDI, multi-shell, DKI, NODDI,
sférickd dekonvoluce atd.) se ukazuje, Ze jednoduchy tenzorovy model jiz nestaci k k
uspokojujici charakterizaci komplexity mozkové tkané. Tyto ,.beyond-DTI* techniky si
kladou za cil co nejptesnéji charakterizovat slozitou strukturu bilé i Sedé hmoty, ptipadné
odlisit negaussovské difuzni procesy ¢i dokonce oddélit intraceluldrni a extraceluldrni
kompartment. Vétsi komplexita akvizice a analyzy vsak pfinasi i zvySené naroky na délku
skenovani, SNR, rekonstrukéni vypocetni kapacitu a uzivatelské know-how. Kli¢ovou roli
pritom sehrava precizni preprocessing dat, zahrnujici denoising, odstranovani artefaktii
jako je Gibbs ringing, nehomogenity poli, efekty vifivych proudt a susceptibilitnich
deformaci. Jen tak lze garantovat, Ze nasledné statistické a modelovaci kroky budou

vychézet z maximalné konzistentnich a co nejkvalitnéjSich vstupnich dat.
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Klinické aplikace difuzni MRI v oblasti nadori mozku jsou pomérné Siroké: dMRI se
osvédc¢ilo pfi ur€ovani miry malignity, rozliSeni aktivniho tumoru od edému ¢i nekrozy,
piredoperacnim mapovani elokventnich drah a pii sledovani odezvy na 1écbu (vcetné
odliseni pseudoprogrese od realné recidivy). Mimo onkologii je dMRI nepostradatelné v
akutni cévni diagnostice (nej¢asnéjsi znamky ischemie), u demyeliniza¢nich a infekénich
onemocnéni ¢i pifi studiu neurodegenerativnich procestt (AD, Parkinsonovy syndromy).
Kazda z téchto oblasti tézi z vysoké citlivosti AMRI k jemnym zméndm mikrostruktury, jez

se mnohdy projevi diive, nez je zjisti konvencni MR sekvence.

Budouci smér vyvoje dMRI pak spociva v integraci novych akvizi¢nich modalit
(ultravysoka pole, silnéjSi gradienty), pokrocilych modelli (vicekompartmentové a
negaussovské pristupy), strojového uceni (Al pro automatizaci a zlepSeni rekonstrukce i
analyzy) a multimodalni fize (kombinace s fMRI, PET, CEST ¢i MR spektroskopii). Tyto
trendy vedou k ptesnéjSimu, rychlejSimu a snadnéji interpretovatelnému zobrazovani, diky
némuz lze personalizovan¢ 1é¢it neuroonkologickda a jind neurologickd onemocnéni.
Zasadni vSak ziistane vyfeSeni ¢asovych a finan¢nich narokd, standardizace protokold a

potieba robustni validace naptic riznymi skenery i populacemi pacientd.

Celkové tak difuzni MRI pfedstavuje dynamicky se vyvijejici pole, které v sob&é misi
pokroky z oblasti fyziky, inZenyrstvi, vypocetnich v&€d i mediciny. Aktualni i budouci
inovace zvysSuji jeji detail, kvantitativni potencial a uzitnou hodnotu pro §irSi spektrum
patologii. Specializované nasazeni pokrocilé dMRI v soucinnosti s ostatnimi
diagnostickymi metodami, slibuje zasadni dopad na kvalitu pé€e i na budouci poznani

fungovani lidského mozku.
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Cast 2.:
Prakticka ¢ast
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1. Cile prace a hypotézy

Difuzni gliomy, které tvoii vyznamnou ¢ast primarnich nadort mozku, predstavuji vyzvu
pro diagnostiku a lé¢bu. Tyto nddory se tradiéné déli high-grade a low-grade gliomy na
zakladé histologickych znakt, pficemz prvni z nich je obecné spojen s lepsi prognoézou (Di
Carlo et al., 2020). Zavedeni molekularnich markert, zejména IDH mutace, zptsobilo v
této klasifikaci revoluci a vedlo ke zméné diagnostiky, ktera nyni kombinuje histologické a
molekularni charakteristiky pro prognoézu a planovani 1écby. Klasifikace nadort
centralniho nervového systému Svétové zdravotnické organizace z roku 2016 (Louis et al,
2016), ktera byla dale revidovana v roce 2021 zdiiraziiuje zdsadni roli stavu mutace IDH

pfi ur€ovani terapeutickych ptistupti a predvidani vysledkl 1é¢by pacienti.

Konven¢ni techniky MRI, v¢etné¢ T2 vazenych sekvenci, T2 FLAIR nebo T1 vazenych
sekvenci, jsou uzitetné pii poc¢ate¢nim hodnoceni gliomu. Jejich specificita a senzitivita
pfi rozliSovani mezi gliomy s IDH mutaci a IDH-wildtype gliomy jsou vSak omezené a
pro pfesnou molekularni diagnoézu je zpravidla nutna invazivni biopsie (Uetani et al,
2023). Vyznamnym milnikem byl objev tzv. T2-FLAIR mismatch sign, ktery nabizi
vysokou specificitu pro predikci R132H mutace IDH, jeho senzitivita je vSak dosti nizka

(Goyal et al, 2019).

Nedavné pokroky v difuznich MRI technikach slibuji lepsi charakterizaci a stratifikaci
gliomt. Tyto techniky vyuzivaji svou schopnost hodnotit mikrostrukturu tkani a
kvantitativné posuzovat negaussovské difuzni chovani molekul vody v tkanich (Jensen et
al, 2005; Bihan et al, 1991). Mezi nimi byly rozsdhle studovany napt. ADC ¢i DKI
modely. (Darbar et al, 2018, Zulfigar et al, 2013, Eidel et al, 2016, Gauvain et al, 2001,
Abdala et al, 2020), které poskytuji ndhled do stupné nadoru a bunécéné hustoty. Tyto
techniky vSak maji jen omezené schopnosti v odliSovani patologickych zmén od pfirozené

variability mikroarchitektury mozku (Smith et al., 2015; Hagmann et al., 2012).

Jako slibné fteSeni téchto problémi se jevi Spherical Mean Technique navrzena E.
Kadenem et al. (Kaden et al., 2016). Tim, Zze se SMT zaméfuje na oddéleni intra- a
extraaxonalni difuze vody, nabizi potencial pro piesn€jsi rozliSeni charakteristik gliomu,

véetné predpoveédi IDH statu a gradingu nadoru. Tato technika by diky izolaci ptispévku
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axonalni architektury od difuzniho signdlu mohla vést ke specifi¢téjSim a klinicky

relevantnim markerim pro neinvazivni hodnoceni gliom?.

Cilem této prace bylo ovérit klinickou pouzitelnost pokrocilé difuzni MRI techniky
Spherical Mean Technique (SMT) pro neinvazivni charakterizaci difuznich gliomi
dospélého typu a jeji srovnani s ostatnimi difuznimi i nedifuznimi MR metodami. Zamétili
jsme se zejména na schopnost SMT metrik 1) predikovat IDH status (IDH-mutant vs.
IDH-wildtype), 2) rozliSovat mezi HGG a LGG, 3) porovnali diagnosticky vykon SMT s
etablovanymi difuznimi modely (ADC, DKI) i nedifuznimi zobrazovacimi parametry

(napt. ASL, pfitomnost syceni, ¢i nekrozy).

2. Material a metody

Tato single-center prospektivni studie byla provedend v Ustiedni Vojenské nemocnici v
Praze (UVN), byla schvélena Etickou komisi a vSichni pacienti poskytli pisemny

informovany souhlas.
2.1 Vybér pacientii

Do studie byli prospektivné zafazeni dospéli pacienti odeslani do UVN v obdobi od ledna
2022 do kvétna 2023 s pracovni diagnézou difuzniho gliomu dospélého typu (adult-type
diffuse glioma dle WHO) jakéhokoli stupné. Pacienti byli vyfazeni, pokud
histopatologické vySetfeni potvrdilo jinou diagndézu nez supratentorialni difuzni gliom

dospélého typu (obr. 38).
2.2 Sbér dat

2.2.1 MRI akvizice

Vsichni pacienti podstoupili vySetieni magnetickou rezonanci bezprosttedné (tj. do 24
hodin) pied biopsii nebo resekci pomoci MR systému 3T GE 750w (GE Healthcare,
Chicago, Illinois). Protokol se skladal ze tii skupin pulznich sekvenci: 3D strukturalni

sekvence (T1w BRAVO, T2w FLAIR Cube, T2w Cube a postkontrastni Tlw BRAVO),
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perfuzni sekvence (3D single-delay pseudo-continous arterial spin labeling, ASL) a
multishell difuzni sekvence (134 non-b0 gradientnich smért, 11 b0 objeml a 7 non-b0 b-
hodnot). Pro optimalni vzorkovani shellti jsme pouzili genscheme Mrtrix (Tournier et al.,
2016). Pro dalsi informace o zobrazovacim protokolu viz dopliikové tabulce 1 a

dopliikkové tabulce 2.

Pacienti s pracovni diagnézou difuzniho gliomu
dospélého véku prijati k biopsii/resekci a zavzati
do studie mezi 01/2022 a 05/2023 (n=108)

28 pacientld vyfazeno pro histologicky ovéfenou
jinou etiologii:

*  Lymfom (n=4)

Tumefaktivni demyelinizace (n=3)

iCMP v basalnich gangliich (n=1)
Pilocytarni astrocytom (n=1)
Glioneuronalni tumor (n=3)

Primitivni neuroektodermalni tumor (n=1)
Metastastaza (n=15)

\ 4

Pacienti s histologicky ovéfenym
difuznim gliomem dospélého véku
(n=80)

Obr. 39: Inkluzni a exkluzni Kkritéria studie

Cely postup zpracovani dat MRI je znazornén na obr. 40 a podrobné¢ vysvétlen v

nasledujicich Castech.

2.2.2 Histopatologické udaje a IDH status

Kazdy pacient podstoupil dikladné histologické tfidéni a stanoveni stavu IDH jako soucast
standardniho protokolu klinického managementu. Histologicky stupen byl stanoven
pomoci 5. vydani WHO Kklasifikace nadort centralniho nervového systému (Louis et al.,

2021). Stav IDH byl stanoven pomoci imunohistochemie 1 sekvenovani DNA. V piipadé
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Obr. 40. Schéma zpracovani difuznich dat pro hodnoceni gliomu. Vstupni multishell

dMRI sekvence (A) je zpracovana pomoci denoisingu zalozeného na MP-PCA (B).
Nasleduji kroky odstranéni Gibbsova artefaktu (C), korekce deformaci zptisobenych
susceptibilitou (SID) (D) a korekce nehomogenity intenzity pomoci N4 bias field
korekce (E). Strukturalni zobrazeni (F) slouzi k segmentaci tumoru (G), a segmentacni
masky jsou nasledné koregistrovany (H) s difuznimi daty. Modelovani difuznich dat (J)
umoznuje extrakci nddorovych parametrti (K), jako jsou napt. ADC, MK ¢i uFA.

Pismeno I bylo zdmérné vynechano pro lepsi Citelnost.

neshody byl za definitivni povazovan vysledek sekvenovani DNA. Odbér vzorku tkané

(prosttednictvim biopsie nebo resekatu) byl proveden do 24 hodin po vysetieni MRI.
2.2.3 Segmentace nadoru

Segmentace gliomu byla provedena pomoci ITK-SNAP (verze 4.0.1) s vyuzitim Tlw,
T2w, FLAIR a kontrastnich Tlw snimk (obr. 41). Neuroradiolog (V. S.) provedl
poloautomatickou segmentaci pomoci tissue classification systému ITK-SNAP (obr. 37G).

Vystupni segmentacni masky zahrnovaly: 1: 1) sytici tumor, 2) nesytici tumor, 3) nekrézu,

127



Cast 1.: Uvod do difuzni MRI

4) peritumoralni T2 hyperintenzitu (za predpokladu, ze se pfevazné jednd o vazogenni
edém, pokud neni jasné soucdsti nesytictho tumoru) a 5) krvaceni (k vylouceni
hemoragickych oblasti z difuzni a perfuzni analyzy kviili artefaktim a moznym matoucim

faktoriim). Obrazek 3 zndzorfiuje postup segmentace.

Necrosis

Edema

Obr. 41: Ilustrace segmentace tumoru a tvorby tumoralnich masek. Gliomy byly
segmentovany pomoci Ctyt sekvenci (postkontrastni T1w, T1w, FLAIR, T2w). Tyto

segmentacni masky jsou nasledné koregistrovany s difuznimi daty.

2.3 Extrakce neurozobrazovacich parametri

2.3.1 Perfuzni analyza pomoci ASL

Abychom poskytli dalsi klinicky kontext pro nase vysledky, pouzili jsme ASL sekvenci ke
stanoveni perfuze nadoru ve vztahu k normalné vypadajici mozkové tkani (NAB). K
extrakci hodnot nadorového ASL signdlu byly pouzity tumordlni masky. Nésledné byla do
oblasti NAB umisténa zrcadlova oblast zdjmu (ROI), identickd, ale kontralateralni k
nadoru. Poté byly vypocteny relativni hodnoty mozkového krevniho priutoku (relCBF)
mezi nddorem a NAB. Na zékladé predchozich studii byla zvolena mezni hodnota relCBF

1,2 (ElBeheiry et al, 2020; Xu et al, 2017; Maral et al, 2020).
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2.3.2 Difuzni analyza

Preprocessing diifuznich dat (obr. 40A) probéhla pomoci sad nastrojii FSL (verze 6.0.6),
Mrtrix3 (verze 3.0.4) a ANTs (Advanced Normalization Tools, verze 2.5.0). Preprocessing
zahrnoval 1) MP-PCA denoising (Veraart et al, 2016) (obr. 40B), 2) Gibbs unringing
(Kellner et al, 2016) (obr. 40C), 3) korekci pohybu a vitivych proudii (Andersson et al,
2016), 4) SID korekci (Andersson et al, 2003) (obr. 40D) a 5) N4 bias field korekci
(Tustison et al, 2010) (obr. 40E).

Obr. 42: Priklady vygenerovanych difuznich map, v¢. ADC, DTI, DKI I SMT
modeldi, u pacienta s gliomem vlevo frontalné. ADC = apparent diffusion coefficient,
MD = mean diffusivity, FA = fractional anisotropy, AK = axial kurtosis, RK = radial
kurtosis, MK = mean kurtosis, MKT = mean kurtosis tensor, KFA = kurtosis fractional
anisotropy, INVF = intra-neurite volume fraction, ID = intrinsic diffusivity, ETMD =
extra-neurite transverse microscopic diffusivity, EMMD = extra-neurite microscopic
mean diffusivity, TMD = transverse microscopic diffusivity, uFA = microscopic
fractional anisotropy, pFA3 = microscopic fractional anisotropy to the third power.

Modelovani DKI, ADC a DTI (obr. 39J) bylo provedeno pomoci nastroje DIPY toolbox
(verze 1.7.0), pticemz ADC a DTI pouzivaly pouze b-hodnoty b0 a b1000. Mapy SMT
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byly rekonstruovany pomoci ptivodniho kodu, ktery zavedl E. Kaden a spol. (Kaden et al.,

2016) a ktery je k dispozici na adrese github.com/ekaden/smt.

2.3.3 Extrakce diftiznich parametri

Po koregistraci strukturdlnich snimkl s pfisluSnymi segmenta¢nimi maskami nadort do
difuzniho prostoru pomoci ITK-SNAP (obr. 40H) jsme ptekryli masky nadorti na difuzni
mapy. Poté jsme extrahovali hodnoty intenzity pro kazdy voxel v oblasti nadoru.
Extrahovana numericka data kazdého pacienta byly nésledné ptfevedeny do Numpy array
(verze 1.25.0, Python 3.10) a primérné hodnoty jednotlivych parametri byly extrahovany
pomoci knihovny SciPy (verze 1.10, Python 3.10). Celkem bylo z modeli ADC, DTI, DKI

a SMT extrahovano 17 difuznich parametra (obr. 40K).

2.3.4 Kontrolni soubor dat

Pro posouzeni potencidlu pro ptipadny bias (napt. rozdily v akvizi¢nich parametrech nebo
bias na trovni jednotlivych subjektil), jsme provedli kontrolni analyzu dat umisténim
sférick¢é ROI o priméru 1 cm:do pontu kazdého pacienta a extrahovali stejné difuzni
parametry jako v pfedchozim kroku. Pons jsme zvolili proto, Ze zadny z pacientli nemél na
zadné ze ziskanych sekvenci viditelné postizeni mozkového kmene. Toto umisténi také
pomaha minimalizovat vliv mikroskopického periaxondlniho rastu gliomu podél

supratentorialnich asocia¢nich vlaken (Wang et al., 2020).
2.4 Statisticka analyza

Primérnim cilem bylo posoudit souvislost mezi stavem IDH, stupném gliomu a parametry
SMT, DKI a ADC. Pomoci knihovny pROC byly vytvoreny ROC kiivky (Receiver
operating characteristic), aby bylo mozné posoudit diagnostickou vykonnost modelt pro
predikci IDH statu a stupné gliomu. Optimalni rozhodovaci prahy byly uréeny pomoci
plochy pod kiivkou a hodnot Youdenova J pro sensitivitu a specificitu. Statistické analyzy

byly provedeny v programu R (verze 4.0.3) s hladinou vyznamnosti 0,05.
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3. Vysledky

3.1 Charakteristika souboru

Na obr. 36 je znazornén proces zafazeni a vylouceni pacientl. Ze 108 pacientll s pracovni
diagnozou difuzniho gliomu dospélého typu bylo 28 vylouceno pro jiné patologie nez
difuzni gliom dospélého typu. Konec¢ny soubor studie tedy tvofilo 80 pacientli s
histologicky potvrzenym difuznim gliomem dospé€lého typu s primérnym vékem 48 + 16
let (rozmezi 21-83 let). VE&tSinu pacientl tvotili muzi (n=49, 61 %). Co se tyce histologie a
genetickych markert, 43 subjekt (54 %) mélo gliom vysokého stupné a 46 (58 %) bylo
IDH-mutant. Postkontrastni syceni bylo pozorovano u 46 pacienti (58 %), zatimco
nekréza byla u 31 (39 %). T2-FLAIR mismatch byl pfitomen u 6 pacientt (8 %). Krvaceni
bylo detekovéno ve 24 ptipadech (30 %). A konec¢né, zvySeny relCBF na ASL sekvenci byl

pritomen u 44 pacientii (55 %). Podrobnéjsi udaje tykajici se zarazeného souboru jsou

uvedeny v tabulce 2.

Charakteristika Hodnota
Pocet pacient( 80

Vék (roky)* 48 + 16
HGG 43 (54)
IDHmt 46 (42)
Muzi 49 (61)
Post-kontrastni syceni 46 (58)
Nekroza 31 (39)
T2-FLAIR Mismatch 6 (8)
Krvaceni 24 (30)

Elevace relCBF (ASL) 44 (55)

Tab. 1: Charakteristika souboru. Neni-li uvedeno
jinak, udaje pfedstavuji pocet pacientli; idaje v
zavorkach udéavaji procenta.
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3.2 Predikce IDH statu

Jednim z hlavnich cili prace bylo posouzeni rozliSovaci schopnosti difuznich metrik pfi
predikci IDH statu. Vyznamné rozdily mezi IDH-mt a IDH-wt gliomy byly nalezeny v
ptipadé vicero difuznich medeld. SMT metriky, které vykazovaly nejvyssi diagnosticky
vykon pfi urCovani stavu IDH, byly microscopical fractional anisotropy (UFA), jeji treti
mocnina (WFA3) a intraneurite volume fraction (INVF), vSechny s AUC = 0.91 (95% CI
[0,84, 0,98], P < .001). Nasledovala transverse microscopic diffusivity (TMD) s AUC =
0,87 (95% CI [0,79, 0,95], P < .001). Z DKI modelu, m¢l nejlepsi vykon mean kurtosis
tensor, (MKT) s AUC = 0,91, (95% CI [0,84, 0,98], P < .001) a mean kurtosis (MK) a
radial kurtosis (RK), obé s AUC = 0,90 (95% CI [0,83, 0,97], P < .001). Pro srovnani,
klinicky pouzivany ADC model v kombinaci s ndmi vyuzitym segmenta¢nim algoritmem

vykazoval AUC = 0,82 (95% CI [0,73, 0,92], P <.001).

Nedifuzni zobrazovaci parametry s nejvyssi AUC byla elevace relCBF dle ASL (AUC =
0,87, 95% CI 0,77, 0,96], P < .001) a pfitomnost nekrozy (AUC = 0,85, 95% CI [0,77,
0,94], P <.001). Podrobngjsi vysledky naleznete v doplitkové tabulce 3 a na obr. 40.
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Obr. 43: ROC krivky vybranych parametri ilustrujici diagnostickou presnost pri
urcovani IDH statu. Kiivky porovnavaji DKI parametry (A), SMT parametry (B) a

ADC model (C), se zam¢efenim na parametry s hodnotami AUC piesahujicimi 0,90.

3.3 Predikce histologického stupné

Dale jsme zkoumali prediktivni silu zkoumanych difuznich metrik ve vztahu ke

nadorovému grade. NejlepSimi difuznimi prediktory grade v nasi studii byly INVF, uFA,
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uFAs, vsechny s AUC = 0,94 (95% CI [0,88, 0,99], P < .001). Z DKI modelu se méla
nejveétsi vykon MKT s AUC = 0,94 (95% CI [0,88, 0,99], P <.001), dale RK a MK, ob¢ s
AUC = 0,93 (95% CI [0,88, 1,00], P <.001), a axial kurtosis (AK) s AUC = 0,93 (95% CI
[0,87, 1,00], P < .001). ADC model m¢l AUC = 0,88 (95% CI [0,80, 0,95], P <.001). Z
nedifuznich metrik si nejlépe vedla ASL s AUC = 0,94 (95% CI [0,87, 1,00], P < .001).
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Obr. 44: ROC krivky vybranych parametri ilustrujici diagnostickou presnost pii
urcovani stupné gliomu. Kiivky porovnavaji ASL perfuzi (A), DKI parametry (B),
SMT parametry (C) a ADC model (D), se zaméfenim na parametry s hodnotami AUC
ptesahujicimi 0,90.

Podrobné vysledky tykajici se predikce histologického stupné jsou uvedeny v dopliikové

tabulce 4 a na obr. 41.
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3.4 Kontrolni soubor dat

Pro shodnoceni rizika systematického bias byla provedena kontrolni analyza normalné
vypadajici mozkové tkan¢ v ponsu. To zahrnovalo nakresleni sférického ROI ve stfedu
ponsu a provedeni stejné analyzy difuznich parametrti, jakd byla provedena pro nadorové
tkand. Zadna ze zkoumanych difuznich metrik nedosahla statistické vyznamnosti pii
rozliSovani mezi IDH-mutantnimi a IDH-divokymi gliomy, stejné jako mezi high-grade a

low-grade gliomy.

4. Diskuse

V této praci jsme zkoumali potencial pokrocilych difuznich MR technik pfi pfedpovidani
dvou klicovych faktord pti charakterizaci gliomu: histologického stupné a IDH statu.
Abychom zhodnotili jejich klinicky potencidl, porovnali jsme diagnosticky vykon SMT a
DKI technik s ADC modelem i nedifuznimi MR sekvencemi. Vysledky naznacuji, ze
SMT 1 DKI mé vyznamny potencial pro charakterizaci gliomu dospélého typu. Metriky
jako INVF, MKT ¢i uFA dosahly vysoké AUC 0,91 pii predikei stupné gliomu a 0,94 pro

predikci IDH statu, coz naznacuje jejich potencidlni klinickou uzite¢nost (P <.001).

Nase vysledky ukazuji na potencidlni uzitecnost pFA, metriky urCené ke kvantifikaci
stupné¢ smérovosti difuze vody nezavisle na rozptylu axonalni orientace. uFA poskytuje
vhled do bunécné a extracelularni architektury tkang, ktera neni ovlivnéna okolni axonalni
mikrostrukturou (Kaden et al., 2016). V souvislosti s gliomy je znamo, ze IDH mutace
vyvolavaji odlisné biologické zmény, vcetné zmén bunétné hustoty, morfologie a
organizace extracelularni matrix (Marino et al., 2023). Tyto zmény v mikroprostiedi
gliomu se odrazeji ve smérovosti a koherenci vzorcu difuze vody. Nase zjisténi ukazuji, ze
LFA je obzvlasté zdatnd v detekci téchto zmén a nabizi se tim jeho potencidl jako

diagnostického nastroje pfi posuzovani charakteristik gliomu.

Dal$im poznamenani hodnym zjiSténim je silny vztah mezi INVF a IDH statem. INVF je
urcen ke kvantifikaci podilu voxelu obsazeného intraneuritovym prostorem. Divody jeho
vyznamného vztahu k IDH statu vSak ziistavaji nejasné. MoZnym vysvétlenim by mohlo

byt, Ze zmény tkang, které jsou Castéji pozorovany u agresivnich variant gliomt, jsou SMT
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modelem vnimény jako difuzni vlastnosti podobné axoniim, coz zpisobuje silnou korelaci.
Alternativné miZe byt tato asociace disledkem modelovacich omezeni, kterd jsou na
parametr INVF kladena SMT modelem. Mikrostrukturalni modely, véetné¢ SMT, obvykle
predpokladaji, ze télesné tkané lze popsat jako konecny, casto maly soucet Gaussovych
oddili (Henriques et al., 2019). Tento pfistup pfili§ zjednoduSuje komplexni povahu
mozkové tkdn€ a jejich intra- i extracellularnich kompartmenti a mize vést ke snizeni

specifi¢nosti téchto parametru.

Tato prace rovnéz odhalila silnou prediktivni schopnost SMT a DKI metrik ptfi hodnoceni
stupné gliomu. Tyto vysledky dale potvrzuji, Ze parametry difuze mohou odrazet zakladni
patologické procesy gliomt, jako je bunécnost (Gauvain et al., 2001), které jsou

rozhodujicimi faktory urcujicimi stupenl nadoru.

Nase zjisténi tykajici se uzitecnosti ADC a DKI pfii charakterizaci gliomt se shoduji s
ptedchozimi studiemi (4bdala et al., 2020; Wang et al., 2020) a potvrzuji dal$i uzite¢nost
pokroc¢ilého difuzniho zobrazovani pii charakterizaci mozkovych gliomi. Ackoliv SMT
metriky, jako jsou INVF a pFA, prokazaly v rdmci této prace vysokou diagnostickou
pfesnost, je dulezit¢é poznamenat, Zze dalSi modely, jako jsou ADC ¢i DKI, poskytuji
doplniuyjici informace. ADC, odrazejici bunécnou hustotu, a DKI, nabizejici vhled do
mikrostrukturalni slozitosti, spolu s metrikami SMT vytvareji potencidlné¢ komplexné;jsi

obraz pro posouzeni stupné gliomu.

Kromé¢ difuznich metrik zkoumanych v této studii se sekvence ASL ukdazala jako novy a
potencialné vyznamny diagnosticky néstroj pro predikci stupné gliomu (Brendle et al.,
2018). Ve srovnani poskytuje ASL oproti difuznim technikdm odlisné, avSak vzajemn¢ se
dopliujici diagnostické informace. Zatimco difuzni metriky nabizeji podrobny pohled na
strukturu a sloZeni naddoru, ASL prostiednictvim méfeni relCBF ptidava funkéni rozmér,
¢imz zlepSuje naSe chéapani cévnich vlastnosti nadoru (Lehmann et al, 2010). NaSe
vysledky ukézaly, Ze snadno ziskatelné hodnoty relCBF z ASL poskytuji znaénou
diagnostickou pfesnost a zpochybnuji historicky dominantni roli postkontrastniho syceni
jako primarniho prediktoru stupné gliomu, jehoZ vykonnost byla vyrazné niz§i. Tradi¢ni
spoléhani se na enhancement pfi gradingu difuznich gliomt dospélého typu je zakladnim

kamenem neuroradiologie, avSak jak ukdzala tato prace, ma svd omezeni pfi rozliSovani
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gradingu nadoru nebo stavu IDH. Zacélenéni ASL do standardnich protokolt MRI ve
spojeni s metrikami SMT by mohlo zlepSit naSe chépani charakteru gliomii a zlepSit

piesnost gradingu.

Navzdory témto slibnym zjist€énim neni tato prace bez omezeni. Pocet pacientil ve studii,
ackoli pro poc¢ate¢ni zkoumani dostate¢na, vyzaduje v budoucich studiich rozsifeni, aby se
zvysila zobecnitelnost vysledkdi a aby se jasnéji odd¢lila diagnostickd ucinnost
zkoumanych prediktivnich rysi. Kromé¢ toho by integrace SMT s dal$imi novymi
zobrazovacimi metodami, jako je aminoacid PET, CEST imaging a MRS, mohla dale
zptesnit neinvazivni charakterizaci gliomi. Zatazeni CEST MRI, kterd nabizi dopliujici
biomarkery pro amidy a aminy, jez maji zasadni vyznam pro subtypizaci gliomu, by mohlo
byt cennym rozSifenim zobrazovaciho arzenalu (Mancini et al., 2022). Stejn¢ tak by
pouziti ultra-high field MRS mohlo poskytnout podrobnéjsi metabolicky profil gliomt,

coz by napomohlo k pfesnéjsi stratifikaci.

5. Zaver

Zavérem lze tici, ze nase studie ukazuje potencial pokrocilych difuznich metod v¢é. SMT
modelu jako uzite¢ného neinvazivniho nastroje pro predikci IDH statu a grading difuznich
glioml dospélého typu, coz miiZze vést k lepSi pfedoperacni charakterizaci nadoru a
potencialné ovlivnit rozhodnuti o 1é€b€ a jeji vysledky. Diagnostickd vykonnost SMT i
pfes urcita omezeni nabizi slibné moZznosti pro rozvoj diagnostiky gliomil. Budouci sméry
by se mély zaméfit na zdokonaleni mikrostrukturdlnich modelt pro lepSi pochopeni
biologickych zakladd SMT techniky, rozsifeni velikosti vzorkii a zaclenéni pokrocilych

zobrazovacich metod pro komplexnéjsi neinvazivni hodnoceni gliom.
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6. Souhrn

Tato disertatni prace se zabyva vyuzitim pokrocilych difuznich metod magnetické
rezonance, konkrétné Diffusion Kurtosis Imaging (DKI) a Spherical Mean Technique
(SMT), pii1 predikci mutacniho statusu izocitrat dehydrogendzy (IDH) a histologického
gradovani difuznich gliomti dospélého typu. V prospektivni studii bylo analyzovano 80
pacientl s histologicky potvrzenymi supratentoridlnimi gliomy. Pokro¢ilé metody byly
porovnany s tradi¢nimi modely jako ADC ¢i DTI a doplnény o funk¢ni zobrazovani
pomoci ASL. Vysledky ukéazaly, ze SMT a DKI metriky dosahuji vysoké diagnostické
pfesnosti pii predikci jak IDH statusu, tak 1 gradingu gliomu (AUC az 0,94).
NejvyznamnéjSimi prediktory byly INVF a pFA. Zjisténi podporuji zafazeni pokrocilych
difuznich technik do klinické praxe, kde mohou pfispét k personalizovanému planovani
lécby a snizeni potieby invazivni biopsie. Prace rovnéz podtrhuje potiebu dalSiho
vyzkumu zaméieného na optimalizaci mikrostrukturalnich modeli a integraci s dalSimi

modalitami.
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7. Summary

This dissertation investigates the use of advanced diffusion MRI methods—specifically
Diffusion Kurtosis Imaging (DKI) and the Spherical Mean Technique (SMT)—in
predicting isocitrate dehydrogenase (IDH) mutation status and histological grading of
adult-type diffuse gliomas. A prospective study involving 80 patients with histologically
confirmed supratentorial gliomas was conducted. Advanced diffusion metrics were
compared to traditional models such as ADC and DTI and complemented by perfusion
imaging using ASL. The results demonstrated high diagnostic accuracy of SMT and DKI
parameters for both IDH mutation status and tumor grading (AUC up to 0.94), with the
strongest predictors being INVF and pFA. The findings support the clinical
implementation of advanced diffusion methods as non-invasive tools to improve glioma
characterization and support personalized treatment strategies, potentially reducing the
need for invasive biopsy. The study also emphasizes the need for further research to refine

microstructural models and integrate them with other imaging modalities.
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10. Ptilohy

3DT1 3DT2  Advanced 2DT2 3D sd- Ao 3DT2
BRAVO FLAIR dMRI FSE pcASL C+ Cube
Plane Axial Sagittal  Axial Axial Axial Axial Sagittal
TR (ms) 8.7 6300 5000 2500 4770 8.7 3000
TE (ms) 3.2 110 100 5-80 11 3.2 85
TI/PLD (ms) 450 1770 - - 2025 450 -
FA (degrees) 10 Variable 90 90 11 10 Variable
FOV (mm) 256 256 256 240 240 256 256
Matrix 256x256 256x256 128x128  384x384 68x68 256x256 256x256
Slice thickness 1 1 2 4 3.6 1 1
(mm)
Voxel size 1x1x1 1x1x1 2x2x2 0.9x0.9x4 3.6x3.6x3.6 1x1x1 1x1x1
mm
,('\cq.)time 3:45 3:51 9:45 1:58 3:46 3:45 4:02
(min:sec)

Dopliikova tabulka 1: Akvizi¢ni parametry pouzitého protokolu. TR = repetition
time, TE = time to echo, TI/PLD = inversion time or postlabeling delay (in case of ASL),
FA = flip angle, FOV = field of view, BRAVO = Brain Volume Imaging, FLAIR = Fluid-
attenuated Inversion Recovery, dMRI = diffusion magnetic resonance imaging, FSE =
Fast Spin Echo, sd-pcASL = single delay pseudo-continuous Arterial Spin Labeling.

Number of

b-value (s/mm2) diffusion directions

0 11
90 6

500 6

1000 18
1500 12
2000 32
3000 60

Dopliikova tabulka 2: b-table pouzité
multishell dMRI sekvence.
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Modely a AUC 95% ClI Optimal Sensitivita Specificita P***
parametry cut-off (%) (%)
Nedifuzni
Syceni* 0.77 0.66-0.88 0.5 88.2 65.2 < .001
Nekréza* 0.85 0.77-0.94 0.5 79.4 91.3 <.001
T2FM* 0.57 0.44-0.70 0.5 13.0 100 .03
Krvaceni* 0.78 0.67-0.88 0.5 61.8 93.5 <.001
ASL* 0.87 0.77-0.96 0.5 97.1 76.1 < .001
ADC
ADC** 0.82 0.73-0.92 1.206 67.4 91.2 < .001
DTI
FA 0.59 0.45-0.73 0.174 50.0 82.6 .050
MD** 0.83 0.75-0.92 0.945 89.1 64.7 <.001
DKI
AK 0.90 0.83-0.97 0.583 88.2 84.8 < .001
RK 0.90 0.83-0.97 0.593 94.1 78.3 < .001
MK 0.90 0.83-0.97 0.567 94.1 78.3 <.001
KFA 0.55 0.42-0.68 0.807 63.2 84.2 73
MKT 0.91 0.84-0.98 0.619 88.2 84.8 <.001
SMT
LMD** 0.62 0.48-0.75 2.967 73.9 58.8 .009
TMD** 0.87 0.79-0.95 0.528 78.3 91.2 < .001
HFA 0.91 0.84-0.98 0.535 91.2 84.8 <.001
HFA3 0.91 0.84-0.98 0.153 91.2 84.8 <.001
MMD** 0.85 0.77-0.94 1.369 67.4 91.2 <.001
INVF 0.91 0.84-0.98 0.339 91.2 84.8 < .001
ID** 0.72 0.61-0.83 2.006 69.6 70.6 <.001
ETMD* 0.77 0.66-0.87 1.301 76.1 67.6 <.001
EMMD** 0.65 0.53-0.78 1.502 67.4 67.6 .01

Doplnikova tabulka 3: . Diagnosticka presnost sledovanych parametru pfi
predikci IDH statu. Optimalni prahové hodnoty pro predikci typu IDH byly
stanoveny pomoci Youdenova indexu. Prahové hodnoty byly hodnoceny na
zakladeé senzitivity a specificity. AUC = plocha pod kfivkou ROC, T2FM = T2-
FLAIR mismatch, ASL = Arterial Spin Labeling, ADC = apparent diffusion
coefficient, DTI = Diffusion Tensor Imaging, FA = fractional anisotropy, MD =
mean diffusivity, DKI = Diffusion Kurtosis Imaging, AK = axial kurtosis, RK =
radial kurtosis, MK = mean kurtosis, KFA = kurtosis fractional anisotropy, MKT =
mean kurtosis tensor, SMT = Spherical Mean Technique, LMD = longitudinal
microscopic diffusivity, TMD = transverse microscopic diffusivity, yFA =
microscopic fractional anisotropy, yFA3 = microscopic fractional anisotropy to
the third power, MMD = microscopic mean diffusivity, INVF = intra-neurite
volume fraction, ID = intrinsic diffusivity, ETMD = extra-neurite transverse
microscopic diffusivity, EMMD = extra-neurite microscopic mean diffusivity
*Binarni proménna, indikujici pfitomnost nebo nepfitomnost daného znaku.
**Jednotky: mm2/s x 1073,

“**P-hodnoty byly vypocéteny porovnanim AUC s nahodnou vykonnosti.
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Modely a AUC 95% ClI Optimal Sensitivita Specificita P
parametry cut-off (%) (%) value***
Nedifuzni
Syceni* 0.76 0.65-0.87 0.5 81.4 70.2 < .001
Nekrosa* 0.81 0.71-0.91 0.5 67.4 94.6 < .001
T2FM* 0.58 0.46-0.71 0.5 16.2 100 .006
Krvaceni* 0.73 0.61-0.84 0.5 51.2 94.6 <.001
ASL* 0.94 0.87-1.00 0.5 95.3 91.9 <.001
ADC
ADC** 0.88 0.80-0.96 1.217 75.7 88.4 < .001
DTI
FA 0.64 0.52-0.77 0.174 46.5 86.5 .01
MD** 0.88 0.80-0.95 1.134 83.8 76.7 <.001
DKI
AK 0.93 0.87-1.00 0.494 97.7 75.7 < .001
RK 0.93 0.88-1.00 0.627 83.7 91.9 < .001
MK 0.93 0.88-1.00 0.539 93.0 81.1 < .001
KFA 0.53 0.40-0.67 0.219 78.4 44 .2 .85
MKT 0.94 0.88-0.99 0.564 88.4 86.5 < .001
SMT
LMD** 0.66 0.53-0.79 2.967 83.8 55.8 <.001
TMD** 0.91 0.84-0.97 2.958 91.9 79.1 <.001
HFA 0.94 0.88-0.99 0.509 90.7 86.5 < .001
HFA3 0.94 0.88-0.99 0.132 90.7 86.5 < .001
MMD** 0.90 0.83-0.97 1.311 89.2 76.7 < .001
INVF 0.94 0.88-0.99 0.319 90.7 86.5 <.001
ID** 0.77 0.67-0.88 1.946 83.8 65.1 <.001
ETMD** 0.82 0.72-0.91 1.208 94.6 60.5 <.001
EMMD** 0.72 0.60-0.84 1.502 75.7 67.4 < .001

Dopliikova tabulka 4: . Diagnosticka presnost sledovanych parametrt pfi
odliSovani grade. Optimalni prahové hodnoty pro predikci typu IDH byly
stanoveny pomoci Youdenova indexu. Prahové hodnoty byly hodnoceny na
zakladé senzitivity a specificity. AUC = plocha pod kfivkou ROC, T2FM = T2-
FLAIR mismatch, ASL = Arterial Spin Labeling, ADC = apparent diffusion
coefficient, DTI = Diffusion Tensor Imaging, FA = fractional anisotropy, MD =
mean diffusivity, DKI = Diffusion Kurtosis Imaging, AK = axial kurtosis, RK =
radial kurtosis, MK = mean kurtosis, KFA = kurtosis fractional anisotropy, MKT =
mean kurtosis tensor, SMT = Spherical Mean Technique, LMD = longitudinal
microscopic diffusivity, TMD = transverse microscopic diffusivity, yFA =
microscopic fractional anisotropy, yFA3 = microscopic fractional anisotropy to
the third power, MMD = microscopic mean diffusivity, INVF = intra-neurite
volume fraction, ID = intrinsic diffusivity, ETMD = extra-neurite transverse
microscopic diffusivity, EMMD = extra-neurite microscopic mean diffusivity
*Binarni proménna, indikujici pfitomnost nebo nepritomnost daného znaku.
**Jednotky: mm?/s x 1073,
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