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KOMPUTEROWE GENEROWANIE DYNAMICZNYCH MAP PERFUZJI MOZGU,
ICH ANALIZA 1 ZNACZENIE W NEURORADIOLOGII

STRESZCZENIE

W artykule szczegotowo zaprezentowano sposoby komputerowego generowania dynamicznych map perfuzji mozgu uzys-
kiwanych w trakcie badan technikami CT (Computer Tomography) oraz MR-DSC (Magnetic Rezonanse Dynamic Suscep-
tibility Contrast Imaging). W szczegolnosci omowione zostalo znaczenie poszczegolnych parametrow dynamicznej perfu-
zji struktur mozgowia, sposob konstruowania krzywych wzmocnienia kontrastowego (Time Density Curre), prawo dyfuzji
Ficka, pomiar ilosci krwi przeptywajqcej przez mozg przy uzyciu niedyfundujqcego wskaznika, w oparciu o konwolucyjny
model Meiera—Zierlera, sposob przeprowadzenia dekonwolucji za pomocq rozktadu na wartosci osobliwe (SVD), oraz
konstrukcje map CBF, CBV, MTT i TTP (Cerebral Blond Flow, Cerebral Blood Volume, Mean Transit Time, Time to
Peak). Praca zawiera rowniez porownanie wynikow otrzymanych przy wykorzystaniu roznych pakietow oprogramowania
komercyjnego oraz darmowego pozwalajqcego na akwizycje danych pomiarowych oraz generacje map perfuzyjnych.
W ostatniej czesci pracy zaprezentowano obszar zastosowan dynamicznej perfuzji CT w neuroradiologii oraz opis, w jaki
sposob podejmuje sie diagnoze medycznq za pomocq analizy mapy na przykiadzie rzeczywistych przypadkow medycznych.

Stowa kluczowe: dynamiczna perfuzja CT, konwolucyjny model Meiera—Zierlera, mapy perfuzyjne

COMPUTER GENERATION OF DYNAMIC BRAIN PERFUSION MAPS
AND THEY APPLICATION IN NEURORADIOLOGY

This paper presents detailed process of generation dynamic perfusion CT and MR-DSC (Magnetic Rezonanse Dynamic
Susceptibility Contrast Imaging) maps. It also describes the meaning of all perfusion parameters, the way to construct time
density curves (TDC), the Fick diffusion principle, the method for estimating cerebral blood flow with non diffusing con-
trast agent based on Meier—Zierler convolution model, the deconvolution calculation based on singular value decomposi-
tion (SVD), and CBF, CBV, MTT and TTP (Cerebral Blond Flow, Cerebral Blood Volume, Mean Transit Time, Time to
Peak), maps construction. The paper consist also comparison of perfusion maps obtained from various commercial and
free software. In the last part of this paper the field of usage of dynamic perfusion CT in neuroradiology is presented. There
are also some examples in showing the way in which the diagnosis based on perfusion map analysis is statement.
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1. CHARAKTERYSTYKA PERFUZJI MOZGOWEJ
I JEJ PARAMETRY

Badania perfuzyjne moga by¢ wykonywane rowniez za
pomoca MR.

Aktualnie w praktyce klinicznej stosowane sa dwie tech-
Badania perfuzji mozgowej CT (Computer Tomography)  niki obrazowania perfuzji MR:
umozliwiaja dokonanie ilosciowej lub poétilosciowej oceny
regionalnego lub catkowitego przeptywu krwi w okreslone;j
jednostce czasu. W odroznieniu od rutynowego badania, CT
lub MR (Magnetic Resonance) pozwalaja na okreslenie,

w jakim obszarze mozgowia dokonaty si¢ juz zmiany nie-

1) DSC (Dynamic Susceptibility Contrast Imaging) — me-
toda oceny pierwszego przejscia Srodka kontrastowgo
przez tozysko naczyniowe;

2) ASL (Arteria Spin Labeling) — metoda opierajaca si¢ na

odwracalne, a w jakim niedokrwienie moze mie¢ charakter
przejSciowy (tissue at risk) [1].

Obrazowanie perfuzji moézgowej nabiera coraz wigksze-
go znaczenia w diagnostyce urazéw glowy, wykrywaniu pa-
daczki oraz wielu choréb naczyniopochodnych moézgowia.
Wykonanie badan perfuzyjnych wskazane jest przede wszyst-
kim w przypadku podejrzenia niedostatecznego krazenia
mozgowego, zarowno w zespotach przemijajacego niedo-
krwienia, jak i udarach dokonanych czy tez podkradania
migdzypotkulowego (transhemispheric depression) ([1]).
Metoda ta znajduje réwniez coraz szersze zastosowanie
w ocenie krazenia mozgowego po operacji tetnic szyjnych,
a takze w diagnostyce neuroonkologii.

znakowaniu protonow przechodzacych przez tozysko na-
czyniowe (bez zastosowania srodku kontrastowego).
W praktyce klinicznej czg$ciej stosowana jest DSC.

Do konstrukcji map MR-DSC stosuje si¢ w zasadzie
identyczny model matematyczny jak dla dynamicznej per-
fuzji CT. Analogicznie jak dla p-CT na podstawie krzywych
perfuzji odzwierciedlajacych zmiany intensywnosci sygnatu
w czasie, z kazdego woksela badanego obszaru mozliwe jest
obliczenie réznych parametrow perfuzji korzystajac np.
z konwolucyjnego modelu Meiera—Zielera (r6znica w spo-
sobie wyznaczenia krzywych wzmocnienia), stad przy ana-
lizie algorytmow opartych na analizie zobrazowan z zastoso-
waniem wzmocnienia kontrastowego (Dynamic Contrast —
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Enhanced Imaging, DCE) mozna korzystac z publikacji do-
tyczacych CT i MR-DSC ([1, 25]).

Analiza wyniku badania perfuzyjnego polega na ocenie
wielu waznych z fizjologicznego punktu widzenia parame-
trow:

— CBF (Cerebral Blond Flow —mbozgowy przeptyw krwi) —
odpowiada ilo$ci krwi (ml) na 100 g tkanek mézgowia
w czasie jednej minuty (min). Normalna dla zdrowego
moézgowia wynosi srednio 50-60 ml/100 g/min, przy
czym CBF dla istoty szarej wynosi okoto 70+80 m;/ 100
g/min, a dla istoty biatej 20 ml/100 g/min.

— CBV (Cerebral Blood Volume — objeto$¢ przeptywa-
jacej krwi) — odpowiada objgtosci krwi (ml) zgroma-
dzonej w tozysku naczyniowym na 100 g tkanki.
Normalny CBV dla istoty szarej wynosi 5+6 ml/100 g,
a dla istoty biatej 2+3 ml/100 g.

— MTT (Mean Transit Time — $redni czas przejscia), czyli
sredni czas przeptywu zakontraktowanej krwi przez
lozysko naczyniowe w obszarze pomiaru, wyrazony
przez iloraz CBV/CBF, w warunkach prawidtowych
wynosi 3+5 s.

— TTP (Time to Peak — czas osiagnigcia szczytu krzywej
(amplitudy)) — czas, w ktérym dochodzi do maksymal-
nego przeptywu zakontraktowanej krwi w obszarze po-
miaru.

2. WYZNACZANIE WZMOCNIENIA
KONTRASTOWEGO

Intensywno$¢ kazdego piksela CT (wyrazona w skali Houns-
fielda) jest zwiazana ze wspotczynnikiem przenikania z ja-
kim promienie Rentgena pochtaniane sa podczas przecho-
dzenia poprzez element objetosci ludzkiego ciata (voxel). Po
wstrzyknigeiu (lub inhalacji) substancji kontrastowej na zdjg-
ciach tomograficznych mozna zaobserwowac¢ rozjasnienie
lub zaciemnienie tkanki, do ktérego doptyneta juz substancja
kontrastujaca. Zjawisko to nazywamy wzmocnieniem kon-
trastowym. Wazna zaleta CT jest to, ze kontrastowe wzmoc-
nienie jest liniowo proporcjonalne do koncentracji kontrastu
w tkance.

W przypadku rezonansu magnetycznego (MR) relacja
pomigdzy koncentracja kontrastu a intensywnoscia sygnatu
wyrazano jest wzorem (np. [13, 32]):

S(t)

t)=—k-1
o(t) nS(tO)

Q.1

gdzie:
O(t) — ,rzeczywista” zawarto$¢ kontrastu (np. sto-
sowanego w technikach MR dimegluminianu
gadopentatu, Gd-DTPA);

k — wspotczynnik skalujacy zalezny od skanera
MR i $rodka kontrastowego;
S(#) — intensywnos¢ sygnatu w danej chwili czasu;
t, — czas rozpoczecia badania (nim substancja
kontrastowa stanie si¢ widoczna).

Aby obliczy¢ wzmocnienie kontrastowe technika zrow-
nowazong (equilibrium technique) nalezy wykorzysta¢ ze-
staw dwoch skanow przedstawiajacych ten sam fragment
ciata: obraz poczatkowy oraz drugi wykonany po czasie,
w ktorym kontrast rozprzestrzeni si¢ rownomiernie po catym
ciele. Wzmocnienie obliczamy wtedy jako wynik prostego
odjecia obrazow.

W wypadku dynamicznego pomiaru wzmocnienia kon-
trastowego (Contrast-Enhanced Dynamic CT) zdjgcia tomo-
graficzne zaczyna si¢ wykonywac, zanim pojawi si¢ kon-
trast, az do momentu, gdy substancja kontrastujaca opusci
tkanke. Odjecie kazdego z tych obrazéw od obrazu poczat-
kowego pozwala na uzyskanie krzywej zaleznosci wzmoc-
nienia kontrastowego od czasu TDC (Time-Versus-Enhan-
cement lub Time Density Curve). Po otrzymaniu dyskretnych
wartosci w chwilach czasu, krzywa TDC tkanek mozgowych
dopasowuje si¢ do krzywej o rozktadzie gamma w celu zmi-
nimalizowania szuméw i efektow recyrkulacji kontrastu.

W wypadku techniki zrownowazonej predkos¢ skanera
nie musi by¢ bardzo wysoka, poniewaz pierwsze zobrazowa-
nie (referencyjne) moze zosta¢ wykonane w dowolnej chwili
poprzedzajacej podanie substancji kontrastujacej, a kolejne
w dowolnej chwili po wyrownaniu si¢ poziomu kontrastu
w ciele (predkos¢ skanera moze wynosi¢ zaledwie 10 s na
skan dla pomiaru CBV [2]). Aby otrzyma¢ krzywe wzmoc-
nienia kontrastowego (TDC) tkanek mozgu koniecznego do
przeprowadzenia badania dynamicznego, czas akwizycji da-
nych powinien by¢ mniejszy od 1 sekundy. Takiemu wy-
maganiu moga sprostaé wykorzystywane obecnie skanery
spiralnej tomografii komputerowej (s/ip-ring CT).

Aby mozliwe byto praktyczne obliczenie Sredniego czasu
przeptywu MTT, nalezy prawidlowo rozrézni¢ poszczegolne
sktadniki tkanek mézgu (np. tgtnice, istota szara). Rozroz-
nienie to nie jest mozliwe poprzez prosta specyfikacje ob-
szaru przetwarzania (ROI) bez dodatkowego usredniania
warto$ci sasiadujacych pikseli. Na przyktad jezeli obszarem
przetwarzania jest mata tkanka, zazwyczaj obserwowane
jest réwniez usrednienie natezenia odcieni pikseli posrod
otaczajacego obszar plynu moézgowo-rdzeniowego lub istoty
bialej i szarej. Rowniez biate i szare komorki nie moga zo-
sta¢ jednoznacznie odseparowane od siebie. Problem ten po-
woduje duze trudnosci z wyborem odpowiednich pikseli,
ktore zawieraja informacjg o absorpcji wskaznika przez wy-
brang struktur¢ anatomiczna. Aby omina¢ ten problem,
David Norman i inni w pracy [3] proponuja zastosowanie re-
latywnie duzego obszaru zainteresowan wybranego na za-
sadzie analizy histogramu (utozenie pikseli nie musi wigc
by¢ ciagle). Piksele (rejestrowane w fazie tetniczej) reprezen-
tujace tetnice moga zosta¢ zidentyfikowane jako te, ktoérych
warto$¢ w skali Hounsfielda [H] wynosi 48+100 jednostek,
istota szara (z fazy zylnej) 4044 [H], istota biala (rowniez
z fazy zylnej) 32+36 [H]. Zmiany skali Hounsfielda w ziden-
tyfikowanych pikselach sa nast¢pnie sledzone przez kompu-
ter na kolejnych zobrazowaniach z sekwencji. Mozliwe jest
dzigki temu stworzenie wykresu zaleznosci gestosci posz-
czegolnych struktur od czasu (rys. 1).
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Rys. 1. Seria 12 (sposrod 80, po 40 na jedna plaszczyzng) poprzecznych zdje¢ wykonanych podczas badania dynamicznej perfuzji CT. Na

ich podstawie dokonuje si¢ nastgpnie stworzenie map perfuzji. Poniewaz zobrazowania wykonuje si¢ w dwoch ptaszczyznach jedno-

cze$nie, moga zosta¢ stworzone dwa komplety map. Uwidaczniajace si¢ w czasie obszary hiperintensywne (jasne) sa wynikiem rozprze-
strzeniajacego si¢ w tkankach kontrastu. Czas akwizycji danych wynosit okoto 40 sekund

3. TEORETYCZNE PODSTAWY
BADAN PERFUZJI MOZGOWEJ

Badania perfuzji mozgowej CT dokonuje si¢ przy uzyciu
dwodch podstawowych technik opartych na réznych mode-
lach matematycznych i $rodkach kontrastowych ([1, 17]):
1) przy uzyciu wskaznikéw dyfundujacych do przestrzeni
wewnatrznaczyniowej (metoda XeCT — Xenon Computer
Tomography),
2) nie dyfundujacych do przestrzeni migdzynaczyniowych
(dynamiczna perfuzja CT).
Metoda XeCT nie znalazla szerszego zastosowania klinicz-
nego (z powodoéw opisanych w dalszej czgsci publikacji).
Podstawa modeli stosowanych w obu tych technikach sa
réwnania dyfuzji sformulowane na przetomie XIX wieku
przez Adolfa Eugena Ficka. Prawo Ficka pozwala na opis
procesu dyfuzji substancji (np. $§rodkéw kontrastowych),
ktére nie podlegaja metabolizmowi przez tkanki (np. mézgu).
Pierwsza interpretacja prawa Ficka [4]:

do(1)
dt

gdzie:
CBF — mozgowy przeptyw krwi do tkanek,

=CBF-(C,, (1)~ C, (1)) 3.1)

C,(?) — koncentracja kontrastu w tetnicach (czasem
oznaczana jako — Arterial Input Function, np.
[11,13]),

C(t) — koncentracja kontrastu w zytach,

O(t) — masa kontrastu w tkance zaabsorbowana do
danej chwili czasu.

Druga interpretacja:

Q(t)=CBF'j €, (1)-C, (@)t (3-2)

3.1. Pomiar ilosci krwi przeplywajacej przez mozg
przy uzyciu wskaznika dyfundujacego

Metoda pomiaru ilosci krwi przeplywajacej przez mozg zo-
stata zaproponowana po raz pierwszy w 1944 roku przez
C.F. Schmidta i S.S. Kety w artykule [4]. W pracy tej znaj-
duje si¢ rowniez model matematyczny tego zjawiska. Ba-
danie polega na pomiarze ilosci absorbowanego, przez
komorki badanego organu, chemicznie oboj¢tnego wskaz-
nika (w poczatkowych doswiadczeniach uzyto podtlenku
azotu). Przeptyw krwi obliczany jest przy zalozeniu, ze zyl-
na i tkankowa koncentracja wskaznika jest w rownowadze
dyfuzyjnej z catkowitym przeptywem krwi. Ilos¢ dyfundo-
wanego przez komorki wskaznika jest przyjmowana za
identyczng dla kazdej pochfanianej substancji. Uzyskane
przez Schmidta i Kety wyniki doswiadczen i poczynione
przez nich spostrzezenia staty si¢ podwalinami dla metody
XeCT. W metodzie tej srodkiem kontrastowym jest stabilny
ksenon. Jest to niepromieniotworczy znacznik podawany
wziewnie, dyfundujacy do przestrzeni wewnatrznaczynio-
wej. Ksenon jest gazem szlachetnym, powodujacym osta-
bienie promieniowania rentgenowskiego podobnie jak jod,
lecz w odréznieniu od niego, nie wchodzi w reakcje z innymi
pierwiastkami oraz swobodnie dyfunduje przez wigkszos¢
tkanek, w tym przez barier¢ mozg — krew. Jest on podawany
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wziewnie w stezeniu 28% [1]. W ptucach przenika do krwio-
biegu, a potem przez barierg¢ krew — moézg do tkanek moz-
gowia.

Ilo$ciowej oceny moézgowego przepltywu krwi CBF do-
konuje si¢ na podstawie zmodyfikowanego réwnania Kety—
—Schmidta uwzgledniajacego zmiang stezenia XE w tkan-
kach mézgowia i we krwi tetniczej w okreslonym czasie. Po-
miaru st¢zenia XE w mozgowiu dokonuje si¢ przez aparaty
CT, natomiast stezenie XE we krwi tetniczej wylicza si¢ po-
srednio na podstawie wartosci stezenia XE w wydychanym
powietrzu. Zmiana ostabienia, proporcjonalna do lokalnego
stezenia XE, wyliczana jest z kolei z obrazéow CT metoda
pixel by pixel.

Metoda wymaga stosunkowo dlugiego czasu akwizycji
(10 min) i obrobki danych (10 min). Badanie perfuzji oparte
na stabilnym ksenonie i CT wymaga $cistej wspolpracy z pa-
cjentem, w celu wykluczenia artefaktéw ruchowych. Kazda
zmiana pozycji glowy pacjenta pomig¢dzy cyklami akwizycji
danych powoduje bowiem obnizenie doktadnosci wylicze-
nia parametru CBF. Badanie takie wymaga takze drogiego
wyposazenia [5]. Dlatego tez badania XeCT nie znalazly
szerszego zastosowania klinicznego mi¢dzy innymi ze wzgle-
du na nierzadko wystepujace powiktania, do ktorych zalicza-
ja si¢ niepokdj i pobudzenie pacjenta. Inhalacja senonu moze
powodowaé rowniez zmniejszenie czgstotliwosci oddechu
(jak dotad nie odnotowano zaburzen zagrazajacych zdrowiu
pacjenta), bdle glowy, mdtosci, wymioty i konwulsje.
W duzej grupie badanych, wynoszacej 1839 pacjentow, te
uboczne efekty byly obserwowane odpowiednio u 3,6%,
0,4%, 0,2%, 1 0,2% pacjentow [7].

3.2. Pomiar ilo$ci krwi przeplywajacej przez mézg
przy uzyciu niedyfundujacego wskaznika
— metody niekonwolucyjne

Dynamiczna perfuzja CT polega na rejestracji zmiany war-
tosci wspotczynnika wzmocnienia kontrastowego w §wietle
matych naczyn mozgowych w czasie pierwszego przejscia
przez lozysko naczyniowe podanego dozylnie wskaznika
niedyfundujacego. Obliczenia dotyczace CBF, CBV i MTT
sa oparte na zastosowaniu prawa Ficka (3.2). Jezeli przyj-
miemy, ze przeptyw kontrastu w zytach w interwale czaso-
wym od 0 do ¢ nie wystgpuje, rownanie to moze zostac
uproszczone do postaci:

Q(t):CBF-jCA (t)dt (3.3)
0

Przeptyw krwi moze zosta¢ wigc wyliczony w kazdej
chwili czasu w interwale czasowym (0, ¢) jako stosunek na-
chylenia krzywej koncentracji podanego kontrastu w tkan-
kach i catki z krzywej koncentracji kontrastu w tetnicach
w przedziale (0, 7). Metoda ta, cho¢ potencjalnie uzyteczna,
ma jednak powazne ograniczenia. Aby prawdziwe bylo
zatozenie o braku przeptywu zylnego kontrastu, pomiar musi
zosta¢ wykonany w minimalnym $rednim czasie przejscia
(MTT). Jest to zazwyczaj w zaleznosci od zrodet 3+5 s [1]
lub 4,5+6,5 s [10] dla mézgu. To ograniczenie implikuje nie-
stabilno$¢ metody okreslania CBF [6].

Gltowna wada tej metody (wedtug [2]) jest zatozenie, ze
w czasie maksymalnego nachylenia krzywej TDC QO(7) nie
wystepuje odptyw kontrastu przez zyty). Zatozenie to nie
zawsze jest prawdziwe. Jezeli nastapi znaczacy odptyw krwi
z substancja kontrastujaca, zanim wystapi maksimum funk-
¢ji TDC naczyn mézgowych, spowoduje to niedoszacowanie
CBF. Co wigcej, jezeli tetnica, ktora uzyto do generacji TDC
tetnic, jest relatywnie mata w stosunku do przestrzennej
rozdzielczosci skanera CT, moze to spowodowac usrednie-
nie sygnatu tgtniczego z sygnatem z sasiadujacych naczyn.
W efekcie otrzymamy niedoszacowanie maksymalnej war-
tosci tetniczego TDC, co spowoduje przeszacowanie CBF.

3.3. Konwolucyjny model Meiera—Zierlera

Bezposrednie zastosowanie prawa Ficka w celu znalezienia
parametrow perfuzji nie prowadzi do uzyskania dostatecznie
doktadnych wynikow. Znacznie lepsze wyniki mozna uzys-
ka¢, stosujac matematyczny model stworzony przez Paula
Meiera i Kennetha L. Zierlera. Przed omoéwieniem modelu
Meiera—Zierlera zostanie zdefiniowane pojecie splotu funk-
cji (inaczej konwolucji).

Niech fi(¢) 1 f2(f) beda funkcjami bezwzglednie catko-
walnymi w przedziale (—oo, o).

Definicja

Splotem funkcji f1(¢) 1 f2(f) w przedziale (—oo, o) nazy-
wamy calke:
KO8 f(1)=[ () f (-t (3.4)

Splot funkcji ciagtych ma nizej wymienione wtasnosci:

— przemienny:

L@ f,(1)=1,)® f, (1) (3.5)
~ Iaczny:

H@OBLL (B f[5(D)]=[/(1)® £, ()]I® f;(t)  (3.6)
— rozdzielny wzgledem dodawania:

H@O®Lf,(1)+ f3(1)]= a7

=L OB L+ /()® f3(1)

Twierdzenie 1
Jezeli funkcje f1(¢) 1 f2(f) spelniaja zatozenia twier-

dzenia Fouriera, a ponadto istnieja ca%ki“fl (t)‘zdt oraz

—00

[1A @) dt, to:

FLA@O® L O)=FLLOI®F[f; (1)] (3-8)

Innymi stowy, transformata Fouriera ze splotu funkcji
jest rowna iloczynowi transformat Fouriera funkcji sktado-
wych. Ta wiasciwo$¢ moze by¢ wykorzystana w celu de-
konwolucji splotu funkcji.
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W badaniach radiologicznych materiat kontrastowy jest
wstrzykiwany do krwiobiegu relatywnie szybko (impulse
injection) a masa kontrastu pozostajaca w sieci kapilarnej
w miarg uptywu czasu jest mierzona za pomoca skanera CT.
Pomiar polega na rejestrowaniu krzywej wzmocnienia kon-
trastowego TDC, réwniez TIC — Time Intensity Curve, rys. 2a)
dla tetnic i tkanek wchodzacych w sktad mozgu. W modelu
Meiera—Zierlera wprowadza si¢ dodatkowo funkcje R(?),
ktéra opisuje zawartos¢ kontrastu w tkankach moézgu w za-
leznosci od czasu. Ze wzgledu na jej charakter okresla si¢ ja
w literaturze jako impulsowa funkcja residuum (Impulse Re-
sidue Function — IRF).

Wykres funkcji R(#) ma bardzo charakterystyczny ksztatt.
Poczatkowe plateau zakonczone jest ciagtym spadkiem war-
tosci funkcji az do ponownego osiagnigcia wartosci zerowe.
Czas trwania plateau zwiazany jest z interwatem czasu, pod-
czas ktorego caty wstrzyknigty material kontrastowy pozos-
taje w sieci kapilarnej. Po tym czasie materiat kontrastowy
zaczyna opuszczac sie¢, co powoduje zmniejszenie wartosci
R(?). Znajomos¢ impulsowej funkcji residuum pozwala na
obliczenie MTT zgodnie z nast¢pujacym podanym przez
Zierlera [12] wzorem:

TR(t)dt

MTT=2 3.9
- (3.9)

gdzie Rpyax jest maksymalng wartoScia krzywej R(7) (otrzy-
mang za pomoca dekonwolucji).

Bezposrednie otrzymanie wartosci funkcji R(¢) nie jest
mozliwe, poniewaz trudno jest doktadnie i bezinwazyjnie
zidentyfikowac tetnice zasilajace poszczegodlne regiony moz-
gu. Zamiast tego pacjentowi podawany jest materiat kontras-
towy, ktory pozostaje w sieci kapilarnej i moze zostac¢ zmie-
rzony za pomoca skanera CT. Dzigki temu mozemy rowniez
bezposrednio dokona¢ pomiaru masy kontrastu w tkance

Q).
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Jezeli przeptyw krwi jest staty i wzmocnienie kontras-
towe krwi tetniczej jest liniowo zalezne od koncentracji kon-
trastu mozemy zastosowac¢ model Meiera—Zielera:

O(t)=CBF-[C,, (1)®R(1)] (3.10)

gdzie ® oznacza operator konwolucji (splotu).

Zgodnie z wnioskami wysunigtymi przez Axela [14] ob-
jetos¢ krwi przeptywajacej przez sie¢ kapilarng (CBV) moze
zosta¢ policzona jako iloraz obszarow:

Of O(t)dt
CBV=_""——

JCA (¢)dt
0

@3.11)

gdzie Q(7) i Cy(¢) sa odpowiednio wzmocnieniami kontras-
towymi tkanek i t¢tnic. Typowy zestaw wynikow O(r) 1 C4(f)
widoczny jest na rysunku 2b.

Powyzszy model wymaga, aby bariera krew — mozg byta
nienaruszona i nie wystepowaly recyrkulacje materiatu kon-
trastowego. Jezeli bariera zostata naruszona (np. wystepuja
guzy, obrzeki), O(f) staje si¢ suma wzmocnien wewnatrzna-
czyniowych i zewnatrznaczyniowych co powoduje zawyze-
nie wartosci CBV. Nalezy wtedy zmodyfikowa¢ procedurg
obliczania poszczegélnych parametrow perfuzyjnych, np.
stosujac algorytm podany w [9].

Ostatecznie warto§¢ CBF moze obliczona jako:

CBV

R -TQ(t)dt
0

CBV= (3.12)

MTT < -
.[R(t)dt . ICA (t)dt
0 0

20

250

200 4

150 -

100 -

{NH) s19qwiny LD enssiL

50

2. Impulsowa funkcja residuum mozgu R(7), hipotetyczny ksztalt oczekiwany po dokonaniu dekonwolucji C(7) 1 O(7) (a), przyktad

krzywych TDC dla tetnic C,4(?) (czarne punkty) i dla tkanki mozgowej O(¢) (biate okregi) (b)
Zrodto: [9]
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3.4. Konstrukcja map CBF, CBV, MTT i TTP

Poniewaz koncentracja kontrastu w tkankach Q(7) jest zwia-
zana z iloscig kontrastu w tetnicach C4(?) i impulsowa funk-
cja residuum R(¢) zgodnie z rdwnaniem (3.10), zatem ko-
nieczne jest wyliczenie wartosci R(#) poprzez dekonwolucjg.
Mozemy zastosowa¢ wiele metod (niektére z nich zostaly
opisane w [23], np. poprzez zastosowanie transformaty
Fouriera wykorzystujac twierdzenie (3.8), czy metoda mo-
mentoéw), jednak najczesciej ([8, 11, 13, 22, 25]) mozna
spotka¢ si¢ z rozwiazaniem sprowadzajacym problem do
roéwnania macierzowego, ktore nastgpnie rozwiazywane jest
metoda rozktadu na wartosci osobliwe (Singular Value De-
composition, SVD).

Nim zastosujemy SVD, nalezy przedstawi¢ rownanie
(3.10) w dyskretnej postaci macierzowej z N rownoodlegty-
mi punktami czasowymi:

Q(tj)zAt~CBF~Zi:CA'A (tOR (1, —1,) (3.13)
i=0

gdziej=1,2,...,N.

Wspolrzedne macierzy koncentracji kontrastu w tetnicach
sa postaci:

. b . ) -< .
o, = {2 Calli;) J= (3.14)
0 pozostate przypadki
Dla uproszczenia niech Az = 1.
Rownanie macierzowe:

(1)

ou)|
t.

o) (3.15)
C, () 0 o 0 CBF-R(t,)
C,@) C,(t)) .. 0 ' CBF-R(t, )

N e 0
C,t;) Cu(t; ) ... Cyu(t)||CBF-R(¢;)

zapiszmy jako:
c=A4b (3.16)

SVD pozwala na znajdowanie rozwiazan roéwnan linio-
wych optymalnych w sensie najmniejszych kwadratow. Me-
toda oparta jest na nastgpujacym twierdzeniu:

VA, . :m>n 3 kolumnowo-ortogonalna macierz Uy,

mxn

diagonalna z elementami dodatnimi lub rownymi zero (wa-
rtosci wlasne) W,x,, 1 ortogonalna macierz Vxy,

takie, ze:

A=U-W- V.

Dla macierzy Ui V prawdziwe jest:
ur-u=v-rv=1,

poniewaz sa kolumnowo-ortonormalne.
Jezeli dodatkowo V jest macierza kwadratowa, to jest
wierszowo-ortonormalna:

v-ri=1.

Jezeli macierz A4 jest kwadratowa o wymiarach n x n, wte-
dy U, V, W sa macierzami o tych samych wymiarach. W po-
wyzszym przypadku obliczenie macierzy 4~! staje sig try-
wialne: poniewaz macierze Ui V' sa ortogonalne, ich odwro-
tno$ci sa rowne transpozycjom. /¥ jest macierza diagonalna,
macierz do niej odwrotna jest rowniez diagonalna, wspol-
czynniki na diagonali 7! sa odwrotno$ciami wspotczynni-
kéw macierzy W.

A7 = V-{diag(IH-UT
Wy

Korzystajac z powyzszej rownosci, mozna wyliczyc:

b= V-[diag{lﬂ-(UT -c)
W

Doktadny opis i algorytm metody SVD mozna znalez¢é
np. w [24].

W wyniku przeprowadzonych obliczen otrzymujemy ze-
staw warto$ci CBF - R(#) dla poszczegodlnych chwil czasu.
Dla mapy CBF wartos¢ kazdego piksela jest okreslana jako
maksymalna warto$¢ krzywej CBF - R(¢) (np. [28]) (rys. 3).
Mapa CBV moze zosta¢ obliczona na podstawie rdéwnania
(3.11) jak rowniez zgodnie z zaleznos$cia (3.12) jako obszar
pod krzywa CBF - R(#). Wartosci pikseli mapy MTT pow-
stajaz(3.9). W literaturze nie ma zgodnosci co do kolejnosci
wyznaczania poszczegolnych map i autorzy nie motywuja
dlaczego wybrali taka, a nie inng kolejno$¢ obliczen. Mapa
TTP powstaje poprzez przypisanie kazdemu jej pikselowi
wartosci proporcjonalnej do czasu osiagnigcia maksymalne;j
wartosci TDC w danym wokselu.

(3.17)

(3.18)

Pole pod krzywg (CBV)

gestosé [HU]

Wartosci wzmocnienia
kontrastowego

()

CBF°*R

4

>
czas [s]

Rys. 3. Teoretyczny przebieg krzywej CBF - R(f) uzyskany po de-

konwolucji (krzywa perfuzji) wraz z najwazniejszymi parametra-

mi. AT — czas pojawienia si¢ kontrastu (arrival time), TTP — czas
osiagnigcia maksymalnej wartosci danej TDC
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3.5. Wyznaczenie wartosci stezZenia kontrastu
w tetnicach AIF

Wyznaczenie funkcji residuum R(¢) za pomoca konwolucyj-
nego modelu Meiera — Zierlera (3.10) wymaga znajomosci
funkeji O(7) 1 C4(?). O(f) moze zosta¢ odczytane bezposred-
nio ze zdj¢¢ CT lub MRI. Aby wyznaczy¢ koncentracj¢ kon-
trastu w tetnicach nalezy wybra¢ odpowiednia tgtnicg (lub
kilka tgtnic) na zobrazowaniu mézgu wykonywanym w plasz-
czyznie poprzecznej. Wybor moze zosta¢ wykonany manual-
nie ([22, 28]) lub za pomoca ré6znych metod automatycznie
([13, 27-30]). Automatyczne odszukanie optymalnych ROI
opiera si¢ zazwyczaj na doborze takich pikseli, dla ktérych
ksztatlt TDC zblizony jest do oczekiwanego ksztattu AIF
(krzywej rozktadu gamma). Wykorzystywany obecnie w szpi-
talach komercyjny software (np. Syngo Neuro Perfusion CT
firmy Siemens [26]) pozwala na korzystanie z obu tych try-
bow. Kolejnym krokiem jest uzycie otrzymanych dyskret-
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nych warto$ci TDC do estymacji parametréw krzywej o roz-
ktadzie gamma (3.19) (gamma — variate function, [3, 13, 27,
29, 31]). Operacj¢ t¢ wykonuje si¢ w celu zmniejszenia
wptywu recyrkulacji kontrastu i szumow rejestrowanych na
zobrazowaniach.

(1)
fO)=K-(t=1,)" e P
gdzie:

(3.19)

t, — czas pojawienia si¢ kontrastu,
t — czas, ktory uptynat od injeke;ji,
K, a, B — wspotczynniki dopasowania krzywej.

Do modelowania funkcji nieliniowych takich jak (3.19)
mozemy uzy¢, np. za [27], metody Levenburga — Marquarta
([24]) czy AMN-TLLS (Adaptive Minimum — Norm Total
Linear Least Square Method [13]) (rys. 4).
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Rys. 4. Przyktady AIF otrzymanych z r6znych obszarow mozgu: a) tetnicy przedniej mozgu ( Anterior Cerebral Artery);
b) zatoki strzatkowej gornej (Superior Sagittal Sinus); c) jadra podstawowego (Basal Ganglia)
Zréodto: [29]
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4. WIARYGODNOSC BADAN PERFUZJI

Obecnie w celu otrzymania map perfuzyjnych wykorzystuje
si¢ wiele urzadzen, zarowno CT jak i MR. W licznych pub-
likacjach [15-19] stwierdzono, ze dane uzyskiwane za po-
moca p-CT moga dostarczy¢ wartosciowych informacji
diagnostycznych, co stanowi o ich przewadze nad p-MR.

Jednak uzytecznos$¢ poszczegolnych obliczanych wskazni-
kow wymaga jeszcze dalszej badan i walidacji [8]. Dodatko-
wo do obrobki danych i generowania map otrzymanych ze
skanerow medycznych wykorzystuje si¢ oprogramowanie wy-
twarzane przez roznych producentow, ktore dla tych samych
danych wejsciowych moze dawac rézne jakosciowo wyniki,
co wynika z braku standaryzacji algorytmow (rys. 5 i 6).

Rys. 5. Zobrazowania dynamicznej p-CT wygenerowane z tych samych danych (68-letni mgzczyzna z niedroznoscia lewej srodkowe;j
tetnicy mozgu) za pomoca oprogramowania roznych firm. Pomimo ze zastosowano t¢ sama skalg koloréw zarowno wartosci CBF i MTT,
jak i obszary, w ktorych stwierdzono zaburzenia, r6znig si¢ migdzy soba. (A) GE, (B) Siemens, (C) Philips, (D) Toshiba, (E) Hitachi
Zrédto: [8]

Coa i L
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Rys. 6. Zobrazowania dynamicznej p-CT wygenerowane z tych samych danych (pacjentka z rozpoznaniem zawatu lewej potkuli mozgu

i stanem po przebytym zawale prawej potkuli mozgu.). Trzy mapy perfuzyjne (odpowiednio CBF, CBF i TTP), géorne wygenerowane za

pomoca pakietu Syngo Neuro Perfusion CT (Siemens), dolne przez Perfusion Mismatch Analyzer (zgodnie z warunkami licencji: ,, These

results were obtained using ‘PMA’ image analysis software (copyright owner: Kohsuke Kudo) provided by ASIST-JAPAN)”. Pomimo

ze zastosowano t¢ sama skalg kolorow, zarowno wartosci CBF, CBF i TTP, jak i obszary, w ktorych stwierdzono zaburzenia, roznia si¢
migdzy soba
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Badania poréwnawcze r6znych pakietow oprogramowa-
nia zostaly w ostatnim czasie wykonane przez Acute Stroke
Imaging Standardization Group (ASIST-Japan) [8]. Wyka-
zaty one, ze istotnym czynnikiem wiarygodnosci (zgodnosci
z ,rzeczywistymi” parametrami perfuzji pacjenta) jest ja-
kos¢ obrazow CT/MR, rodzaj algorytmu dekonwolucji i me-
toda doboru funkcji koncentracji kontrastu w tetnicach (Cy(%)).
Oceniono, ze najwazniejsza rolge odgrywa dobdr algorytmu
dekonwolucji obrazu.

Co ciekawe, grupa ASIST stworzyta wlasny program do
analizy danych perfuzyjnych (PMA — Perfusion Mismatch
Analyzer), do ktoérego mozna uzyskaé¢ darmowy dostep po
rozwiazaniu testu z zakresu podstaw radiologii [20].

5. ROLA PERFUZJI
W DIAGNOSTYCE MEDYCZNEJ

Badania perfuzji CT sa szeroko stosowane w nowoczesnej
neuroradiologii. Znajduja zastosowanie migdzy innymi
w diagnozowaniu guzoéw wewnatrzczaszkowych ([33]) uwi-
daczniajac zwigkszone warto$ci przeptywu (CBF) 1 objetos¢

krwi (CBV) w okolicy guza. Obrazowanie perfuzji mézgowej
nabiera coraz wigkszego znaczenia w diagnostyce urazow
glowy, padaczki oraz chor6éb naczyniopochodnych moz-
gowia, w tym szczegolnie udarow mozgu ([1, 6, 8, 16-20).
Badanie p-CT pozwala na rozpoznanie zmian strukturalnych
w przebiegu niedokrwienia, a takze na zréoznicowanie udaru
niedokrwiennego mozgu z udarem krwotocznym. Poniewaz
w wysoko uprzemystowionych krajach zachodnich udar méz-
gu jest trzecia co do czgstosci przyczyna Smierci (po zawale
serca i nowotworach zto§liwych) oraz najcze¢stsza przyczyna
Smierci 0sob w starszym wieku ([34]), pojawia si¢ konie-
czno$¢ jego szybkiego diagnozowania oraz ustalenia przy-
czyny jego wystapienia (ze wzgledu na rozne metody lecze-
nia i waski przedziat czasu, w ktorym mozna je zastosowac).
Mimo okreslenia norm ilo§ciowych dla parametrow CBV
i CBF zaleca si¢ stosowanie diagnostyki opartej na ocenie
warto$ci wzglednych uzyskanych na podstawie analizy po-
réwnawczej symetrycznych obszaréw zainteresowan (ROI —
Region of Interests) z obu potkul mézgowych przedstawio-
nych na poddawanych analizie zobrazowaniach (rys. 7 i 8).

=

i T |
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Rys. 7. Trzy mapy p-CT (odpowiednio CBF, CBF i TTP), po prawej stronie zobrazowan znajduje si¢ skala (histogram), na podstawie kto-

rego w tatwy sposob lekarz moze zauwazy¢ asymetri¢ pomigdzy potkulami. Po stronie lewej na poziomie gornych cz. trzonéw komor

bocznych na pograniczu czolowo-ciemieniowym oraz na poziomie srodkéw pétowalnych, korowo i podkorowo widoczny, znajduje sig ob-

szar o wym. 90x33 mm, wskazujacy nieznaczne obnizenie CBF (lub 0,72), CBV (lub 0,87) i przedtuzenie TTP lub 1,56), co moze

odpowiadaé¢ poczatkowej fazie niedokrwienia lewej potkuli mézgu z dorzecza unaczynienia tgtnicy $rodkowej mozgu po stronie lewe;.
Rozpoznanie koncowe — zawat lewej potkuli mozgu
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Rys. 8. Trzy mapy p-CT (odpowiednio CBF, CBF i TTP), w zakresie unaczynienia prawej tgtnicy mozgu srodkowej widoczne zmniejsze-
nie CBF (wzglednie 0,19+0,33), CBV (lub 0,26+0,49), wydtuzenie TTP (lub 1,05+1,07), co odpowiada udarowi. Rozpoznanie koncowe
— zawal prawej potkuli moézgu, nastapit zgon pacjenta
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W literaturze medycznej ([1]) autorzy zwracaja uwage,
7ze MTT 1 TTP sa bardzo czutymi wskaznikami zaburzen he-
modynamicznych. Ich zmiana pojawia si¢ praktycznie jed-
noczes$nie z wystapieniem niedokrwienia, parametrom tym
nie przypisuje si¢ jednak wartosci prognostycznych. War-
tos¢ MTT w obszarze uposledzonej perfuzji wzrasta gtownie
z powodu obrzeku, wraz ze spadkiem ci$nienia perfuzyjnego
w strefie martwicy, wartosci MTT staja si¢ nicoznaczalne.
Wyraznie wydtuzony TTP spotyka si¢ w krytycznym zweg-
zeniu tetnicy po stronie udaru, przy jednoczesnym zwezeniu
badz niedroznosci tegtnicy domodzgowej po stronie przeciw-
nej, stad moze by¢ traktowany jako powazna przestanka do
uruchomienia krazenia obocznego. W dobrze rozwinigtym kra-
zeniu obocznym parametr ten dtugo pozostaje w granicach
normy.

Parametrami perfuzji, ktorym mozna przypisywac war-
tosci prognostyczne w ocenie ewolucji niedokrwienia, sa
wedhug [1] CBV i CBEF:

— Obnizona warto$¢ CBF przy prawidlowej lub podwyz-
szonej wartosci CBV oznacza zazwyczaj prawidlowe
uruchomienia mechanizmow autoregulacji w obszarze
objetym niedokrwieniem i pozwala oczekiwaé, ze nie
ulegnie on martwicy nawet w przypadku nie wystapie-
nia reperfuz;ji.

— Obnizenia wartosci obu parametrow — CBF 1 CBV —
rozpoznaje si¢ zazwyczaj jako strefe objeta ryzykiem
niedokrwienia. Jezeli warto$ci parametrow CBV i CBF
sa bardzo niskie lub niemierzalne, dokonaty si¢ nieod-
wracalne zmiany martwicze.

Autorzy zalecaja rowniez taczne rozpatrywanie wartosci
parametrow MTT i CBV:

— Wydluzenie MTT z jednoczesnym wzrostem CBV (wy-
nikajacym z rozszerzenia naczyn i uruchomienia kra-
zenia obocznego) odpowiada obszarowi penumbry
(strefy niedokrwienia) o zachowanej autoregulacji.

— Zmniejszenie CBV przy jednoczesnym wydtuzeniu MTT
charakteryzuje zazwyczaj centralng czgs$¢ strefy objetej
niedokrwieniem, gdzie doszto do martwicy komorek.

6. WNIOSKI

Badania perfuzji mézgu technikami CT stanowia jedna z no-
woczesnych metod nieinwazyjnych stosowanych we wspot-
czesnej neuroradiologii. Szczegolne znaczenie zyskuja obec-
nie przy diagnozowaniu chorych cierpiacych na udar mozgu.
Dzigki zainteresowaniu ta technika diagnostyczna w sro-
dowisku lekarzy, a co za tym idzie, duza liczba naukowych
publikacji medycznych, mozna uzyska¢ wiele cennych in-
formacji na temat znaczenia poszczego6lnych map w procesie
diagnozy pacjenta. Komercyjne oprogramowanie wykorzy-
stywane w szpitalach w celu generacji map perfuzji moz-
gowej (takie jak np. Syngo Neuro Perfusion CT firmy Sie-
mens) nie posiada mechanizmow pozwalajacych na automa-
tyczna detekcjg¢ anomalii widocznych na takich mapach. Nie
ma réwniez wielu publikacji omawiajacych tego typu za-
gadnienia. Przeprowadzenie badan naukowych w dziedzinie
metod rozpoznawania obrazow, po zgromadzeniu ciekawych
z medycznego punktu widzenia zobrazowan perfuzyjnych,

moze wigc dostarczy¢ wiele cennych wnioskow. W kolejnych
opracowaniach autora zostana przedstawione zatem zagad-
nienia komputerowej analizy takich map perfuzyjnych, za
pomoca wyspecjalizowanych technik przetwarzania i rozpo-
znawania obrazow. Zagadnienia takie sg niezwykle istotne,
gdyz moga przyczynic si¢ do opracowania nowych metod
i algorytmow wspomagajacych procesy diagnostyczne w neu-
roradiologii; stwarzaja réwniez mozliwo$¢ opracowania
catkiem nowych technik komputerowej detekcji zmian
w wybranych obszarach zobrazowan perfuzyjnych i tym sa-
mym, maszynowej interpretacji uwidacznianych w ten spo-
sob zmian patologicznych. Takie informacje, w potaczeniu
z innymi waznymi danymi dotyczacymi stanu zdrowia pa-
cjenta — historii jego choroby itd., moga pozwoli¢ na wzbo-
gacenie istniejacych systemoéw zobrazowania medycznego
o moduly wspomagajace zadania diagnostyczne i procesy te-
rapeutyczne. Czynione w tym kierunku badania wpisuja si¢
zatem w szeroki nurt zagadnien zwigzanych z rozwojem
wspotczesnej informatyki medycznej, ukierunkowanej row-
niez na tworzenie algorytméw komputerowego rozumienia
i interpretacji znaczeniowej zobrazowan biomedycznych
[35, 36].
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