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Akronuiiimid ja tahistused

MRT Magnetresonantstomograafia (magnetresonance imaging; MRI)
dMRT Difusioonmagnetresonantstomograafia

DWI Difusioonkaalutud kujutis (diffusion weighted image)

ADC Néiv difusioonikonstant (apparent diffusion coefficient)
DTK Difusioontensorkuvamine (diffusion tensor imaging; DTI)
DKK Difusioonkurtooskuvamine (diffusion kurtosis imaging; DKI)
MK Keskmine kurtoos (mean kurtosis)

MD Keskmine difusioonikonstant (mean diffusivity)

ROI Huvipiirkond (region of interest)

CSF Tserebrospinaalne vedelik (cerebrospinal fluid)

DT Difusioonitensor (diffusion tensor)

KT Kurtoositensor (kurtosis tensor)

SNR Miira ja signaali suhe (signal to noise ratio)

PGSE Pulss-gradient-spinnkaja (pulsed-gardient spin-echo)

TBSS Traktide pohine ruumiline statistika (tract-based spatial statistics)
VBA Vokslipohine analiiilis (vozel-based analysis)

TFCE Lavevaba klastrite laiendus (Threshold-free cluster enhancement)
FWE Family-unse error

GRF Juhuslik Gaussi vali (Gaussian random field)
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Sissejuhatus

Difusioonmagnetresonantstomograafia (dAMRT) on kvantitatiivne uurimismeetod, mille kor-
ral hinnatakse kudedes veemolekulide omadifusiooni keskmise vaba teepikkusega suurusjargus
10 gm, mis annab voimaluse kudede mikrostruktuuri uurimiseks in vivo. Veemolekulide difu-
sioon on kudede ehitusest tulenevalt anisotroopne ja dMRT meetodid voimaldavad difusiooni
anisotroopiat hinnates uurida kudede heterogeenset struktuuri. dMRT meetodite aluseks on vee
difusioonist tuleneva vesinikutuumade magnetresonantssignaali norgenemise mootmine peale
faasi kodeerivate magnetvéljagradientide rakendamist.

DTK on kliinilise seadmega teostatav dMRT meetod kudede struktuuri kvantitatiivseks
uurimiseks, mis kasutab difusioonitensori komponentide arvutamiseks vahemalt 6 soltumatus
suunas moodetud difusioonikonstante. Difusioonitensori omavaartused ja omavektorid anna-
vad informatsiooni uuritava piirkonna struktuuri ja ruumilise orientatsiooni kohta. Omavaar-
tusi kasutatakse skalaarsete difusiooniparameetrite arvutamiseks ja omavektoreid kasutatakse
traktograafias ehk aju juhteteede visuliseerimises [34].

Meditsiiniteaduses kasutatakse DTK-d arengu-, motoorsete ja neuropsiiholoogilisete héirete
uurimiseks, neurodegeneratiivsete ja neuropsiihiaatriliste haiguste uurimiseks nagu Alzheimeri
tobi, Parkinsoni tobi, epilepsia ning ajukasvajate ja ajutraumade uurimiseks [52].

Difusioonkurtooskuvamine (DKK) on DTK mittelineaarse tdiendusega uurimismeetod, mil-
le kliinilises meditsiinis kasutamiseks vajalikud mootmised on pragusel ajal voimalikuks teinud
kliiniliste magnettomograafide areng. Kuid DKK kasutab kurtoositensori komponentide arvu-
tamiseks vihemalt 15 soltumatus suunas moodetud difusioonikonstante, suurendades seega ska-
neerimise aega. Kui DTK lahtub veemolekulide difusiooni Gaussi jaotusest, siis DKK arvestab
kudede kui struktuurse takistustega keskkonnaga ning ldhtub mitte-Gaussi jaotusest. Erinevust
Gaussi jaotusest hinnatakse skalaarse parameetri kurtoosiga (ekstsessiga). DKK meetodil on
leitud mitmeid voimalusi ja eeliseid vorreldes DTK meetodiga. Difusioonikonstant on mojuta-
tud ka muudest teguritest nagu makromolekulid, mistottu ei ole see koe struktuuri hindamiseks
spetsiifiline. DKK néitab suuremat kontrastust valge ja hallaine vahel ning on tundlikum he-
terogeensuse muutumisele ja vihem tundlikum tserebrospinaalse vedeliku (CSF) mojutusele.
Kui DTK difusiooniparameetrid iseloomustavad pigem kudede ruumilist suunatust ja on head
eelkoige valgeaine uurmiseks, siis kurtoosiparameetritel on suurem tundlikkus isotroopsetes
keskkondades nagu hallaine, kuigi nad varieeruvad regionaalselt samuti suures ulatuses nagu
difusiooniparameetrid [23]. DKK meetodiga on paremini lahendatav ristuvate traktide probleem
traktograafias [22|. Uuringud néitavad, et DKK on niiansirikkam meetod koe peenstruktuuri
hindamiseks [10].

Meditsiiniteaduses on nédidatud, et DKK on tundlikum Parkinsoni tove uurimisel [27], sa-
muti insuldi, vananemise, Alzheimeri tove, skisofreenia ja ADH (attention deficit hyperactivity
disorder) uurimisel teatud juhtudel [22].

Difusioonkurtooskuvamise meetodit ei ole Tartu Ulikooli Kliinikumis seni rakendatud. DTK
meetodi pildid on kiill kliinilistes seadmetes kittesaadavad, kuid need ei ole seadme poolt sage-

dasti piisavalt toodeldud ega véljasta koiki parameeterkaarte. DKK pilte tdnapaeva kliinilised

4



seadmed ei kuva. Samuti ei teostata kliinilistes t66jaamades grupianaliiiisiks vajalikku statis-
tilist analiiiisi. Seega on molema meetodi puhul tarvis labi viia laboratoorne pildi- ja andme-
tootlus.

Kaesoleva t06 eesmérgiks on kliinilist uuringuprotokolli kasutades uurida DKK meetodi
rakendamise voimalust ja selle voimalikke eeliseid vorreldes DTK meetodiga. Selleks teostatak-
se 13 tervele katseisikule kliinilise dMRT uuring, testitakse DKK teooriat difusioonkaalutud
piltide uurimisega, arvutatakse kahe anatoomilise huvipiirkonna DTK difusiooniparameetrite
- fraktsionaalse anisotroopia (FA) ja keskmise difusiivsuse (MD) ning DKK kurtoosiparameet-
ri - keskmise kurtoosi (MK) véddrtused. Leitud paramaatrite alusel teostatakse vanusega seose
uurimiseks korrelatsioonianaliiis ning uuendusliku traktide pohise ruumilise statilise (TBSS)
meetodiga teostatakse sugude erinevuse uuring. Kéesolevas t06s antakse iilevaade ka DTK ja

DKK meetodite teoreetilistest alustest ja kvantitatiivsetest uurimismeetoditest.



1 Kirjanduse iilevaade

1.1 Magnetresonantsmeetod

Tuumamagnetresonantsmeetod (magnetresonantsmeetod) on raadiospektroskoopia uurimismee-
tod sagedusvahemikus 100 kuni 1000 M H z. Vaadeldakse ruumalaiihiku V' magneetumust, mil-
le pohjustab iiksikute nullist erineva spinniga tuumade magnetmomentide p; = 7@)‘1
summa, kus / on tuuma spinn, 7 tuuma giiromagnetiline konstant ja A Planki konstant. V&-
lise magnetvélja puudumisel on summaarne magneetumus soojusliikumisest tingituna 0. Vilise
magnetvilja Hy rakendamisel hakkavad tuumad impulsimomendiga L vilise véilja suuna timber
pretsesseerima. Spinniga 1/2 ja magnetkvantarvuga m; = 41/2 prootonid pretsesseerivad iimber
valise vélja vektori sagedusega wy = vHy, kus wg nimetatakse Larmori sageduseks. Prootoni

magnetmomendi kahe energiataseme energiate vahe
AE — E1/2 - E_l/g — woh.

Vastavalt Bolzmanni seadusele avaldub prootonite arv N erinevatel energiatasemetel

kus k£ on Bollzmanni konstant ja T" temperatuur. Toatemperatuuril on korgema energiaga tuu-
made arv monevorra iilekaalus ja tasakaaluolekus vélise magnetvélja olemasolul avaldub ruum-

alaiihiku magneetumus My = > p1_1/,. Vilise magnetvilja risttasandis magneetumus puudub,

sest tuumad pretsesseerivad soovjusliikumisest tingituna mittekoherentselt.

Magneetumusele mojub vilises véljas joumoment T = M x Hy. Tuumade summarse impul-
simomendi avaldisest L = % ning liikumisvorrandist % = T saadakse Blochi magneetumuse
litkumisvorrand

dM
—= — 4M x H,,.

dt
Kui valida taustsiisteemi poorlemissageduseks wg = YHy, siis poorlevas taustsiisteemis % =

0. Rakendades valises magnetvalja Hy suunaga erineva muutuva raadisagedusliku magnetvilja
H,(t) = wy /7, saab liikumisvorrand kuju
dM

— =M Hk+H
7t x v(Hok + Hy),

Magneetumuse vektori M samaaegne pretsesseerimine sagedusega w; timber H; ja sagedusega
wo limber Hy paneb selle tipu liikuma risttasandi suunas kui w; ~ wy. Magneetumuse vektori
tipu litkumise nurk ¢ = ~ fOT H,(t)dt Hy ja Hyvahel nimetatakse kummutusnurgaks ja see
soltub H; rakendamise perioodist 7T'.

Bloch kirjeldab mittetasakaaluolekus olevat magneetumuse M liikumisvorrandit heuristili-

selt (joonis 1.1). Umber z-telje sagedusega w, poorlevas taustsiisteemis avaldub magneetumuse



liikumine tasakaaluoleku M, poole komponentide kaupa jargmiselt

sz Mz B MO‘ dM:v,Tot o M:v dMy,’rot o My (1 1)
dt o dt T, oAt T '

kus 77 nimetatakse pikisuunaliseks (spin-lattice) relakseerumisaks ja T, nimetatakse ristisuu-
naliseks (spin-spin) relakseerumisajaks. Molemad soltuvad uuritava aine omadustest. Koos vas-
tavate relakseerumise aegadega avaldub Blochi magnetisatsiooni liikumisvoorand

M Mxﬂ"oti + My,rotj . MZ - MO

o O MxH, —
ar VR T T

k. (1.2)

Kummutusnurga ¢ = /2 valimisel on liikumisvorrandite (1.1) lahendid algtingimuse M,,(0) =
My ja M,(0) = 0 korral vastavalt ([1][50])

M.(t) = M.(0)(1 — €7 71): My ,op(t) = Moe™72; M, ,00(t) = Mye ™ 72.

Ho Ho H; Ho t=T1
-
M,=0 | t=0
v M,=0,63M
M=M
al) a2) a3)
H -
Hp H, ‘7— =0 H, =T2
M,=M M,=M ® M,=M
—
M,=M
M,=M,=0 M,=0,36M
b1) b2) b3)

Joonis 1.1: Blochi kirjeldusel magneetumuse muutumine a) x — z tasandis ja b) z — y tasandis
(risttasandis). 1: magneetumus tasakaaluolekus vilise vélja korral. 2: raadiosagedusliku vilja
w = wp rakendamise alghetk. 3: magneetumuse olek kui ¢t =71 ja kui t = T2.



1.2 Difusioonmagnetresontsmeetod
Difusioonikonstant

Ficki I seadus kirjeldab ruumilisest kontsentratsioonigradiendist pohjustatud osakete voogu

J=—-DVn(r,1), (1.3)

kus n on osakeste arvuline tihedus, D on difusioonikonstant [m?/s]. Osakeste arvu jéivusest
tulenevalt peab osakeste kontsentratsioon ajas ja ruumis muutuma, mis on tuntud Fick’i II
seaduse ehk difusiooni seadusena

— = DV’n, (1.4)

Fick’i seadus kirjeldab makroskoopilist olukorda juhul kui esineb osakeste kontsentratsioo-
nigradient. Kontsentratsioonigradiendi puudumise juhul esitas Browni osakese liikumise ja osa-
keste omadifusiooni vahelise seose Einstein, kes arvestas soojusliikumisest tuleneva kontsentrat-
siooni fluktuatsioonide moju késitledes Browni osakest iihelt poolt kui ideaalse gaasi molekuli
rohuga p = nkgT, kus T on temperatuur, kg on Boltzmann’i konstant (sisuliselt Browni osa-
keste osmootne rohk) ja teiselt poolt kui makroskoopilist keha, millele avaldub joud f = 6ranv,
kus a on osakese raadius, 7 on keskkonna viskoosksus ja v on osakeste keskmine kiirus (tun-
tud ka Stokes’i valemina). Tasakaaluolekus on oskasetele mojuv keskmine joud nf = —Vp ehk

osakesete voog

kT

J = = —
nw 6man

Vn,
mille vordlemisel valemiga (1.3) avaldatakse difusioonikonstant

 kpT

D = .
6man

Kirjeldades osakeste liitkumise toenédosuslikku iselooomu, voime osakes liitkumise propagaa-

tori avaldada kujul
n(r,t) = / n(r, 0)P(x|ro, t)dz,

kus P on toendosus osakese lilkumiseks asukohast ry asukohta r aja ¢ jooksul. Rakendades

Fick’i valemit (1.4) algitingimuste ¢t = 0 jaoks, saadakse diferentsiaalvorrand

%P(I“I‘O,t) = DV2P(I"I‘0,7§),

mille lahendiks on osakese liikumise jaotustihedus Gaussi jaotusena

P(r|ro,t) = (47 Dt)""2exp [—%} , (1.5)

kus d on ruumi dimensioon ja millest tuletatakse tuntud Einsteini difusioonivorrand

< (r —r)* >=2dDt (1.6)



Difusiivsus on keskkonna omadus, mille seisundit kirjelab difusioonikonstant, mis Einstei-
ni juhul so6ltub viskoosusest, temperatuurist ja molekulide mootmetest. Diffusiooni kirjeldus

Gaussi jaotusega ei kehti takistatud difusiooni korral [16, 8, 15].

Difusioonikonstandi hindamine magnetresonantsmeetodiga

Blochi magnetisatsiooni liikumisvorrandis rakendatud vilised magnetviljad ruumis ei muutu.
Ruumis muutuva magnetvilja arvestamiseks lisas Torrey taiendava liikme Blochi vorrandis-
se (1.2) arvestades magnetvélja gradiendi olemasolu korral tuumade omadifusiooni nidhtusest
tuleneva signaali norgenemisega:

dM Mx,roti + My,rotj . Mz - MO

o A MxH. —
ar e B T

k + DV*M, (1.7)

kus D on keskkonna difusioonikonstant. Homogeenses magnetvéljas on selle liitkme moju null.
Valemit (1.7) nimetatakse Bloch-Torrey vorrandiks [53, 1].

Magnetresonantsuuringutes nimetatakse spinnakajaks sekventsi, kus parast 90° kummatava
raadiosagedusliku magnetvélja rakendamist rakendatakse aja 7 méodumisel 180° kummutav vé-
li, mis refokuseerib risttasandi tuumade faasid ja magnetresonantssignaali lugemine toimub aja-
hetkel 7/ > 7. Difusiooni méju uurimiseks magneetumuse liikumisvorrandile mittehomogeense
valja korral rakendatakse homogeensele magnetvéljale Hy z-telje suunaline iihtlane gradientvéli

G = (guy, gu,, guz)TseHiselt, et tekib mittehomogeenne piisivéli
H(r,t) = (0,0,r - G + Hy)”" (1.8)

Spinnkaja sekventsi rakendamisel mittehomogeenses gradientvéljas toimub pérast kummu-
tava impulsi rakendamist difusiooni toimel aja 7 jooksul tuumade migratsioon teistsuguse vélja-
tugevusega piirkonda kandes kaasa algset faasi, mistottu ei toimu nende migreerunud tuumade
faasi tiielik taastamine 180° pulsiga. Seega lisandub risttasandis klassikalisele T ajategurile di-
fusioonist tulenev magneetumuse norgenemine. Késitledes risttasandit komplekstasandina kir-

jutatakse risttasandi magneetumus laboratoorses taustsiisteemis
M, = M, +iM, = e~ 0+t (1.9)

kus wy = —yG - r ja r on tuuma asukohavektor. Kuna huvi pakub ainult difusiooni maju,
siis jdetakse eksponendi teine liige korval. Pirast 180° rakendamist on vastavalt valemile (1.7)

risttasandi magnetisatsiooni liikumisvorrandiks

oY

il —iv(G - 1) + DV, (1.10)

kus 1 on T, protsessist soltumatu ja poorleb sagedusega wy = vHy timber z-telje nagu M.
Valemi (1.10) imaginaarosa kirjeldab difusiooni moju puudumise juhtu ja reaalosa kirjeldab

tuumade omadifusiooni méju [53].



Tahistades

ja

on peale 90° pulsi rakendamist 1(0) = A(0), kus A = A(t) on risttasandi magnetisatsioon
igal ajahetkel. Difusiooni puudumise korral saame pirast 90° ja 180° pulsi rekendamist kuni

spinnkajani (time of echo; TE) 7' valemist (1.10)
P = Ael-imIPHEDI}

kus E =+1 kut 0 <t <7ja&=—1kuit> 7. Difusiooni toimimise korral

dA(t)

= = —ABDHF®) + (€ - DE)P,

mille integreerides juhul 7/ = 27 = T'E saame

In {Ago?] _ —72D/0 (F(1) + (¢ — 1)f)dt. (1.11)

Valemit (1.11) nimetatakse Stejskal-Tanneri valemiks, mis kirjeldab magnetresonantssignaa-
li nérgenemist tuumade omafidusiooni tottu soltuvalt magnetviljagradiendi funktioonist G(¥)
[48]. Stejskal ja Tanneri poolt esmakordselt kasutusel voetud pulseeriva ristkiilikukujulise gra-
diendi G(t) spinnkaja sekventsi (pulsed gradient spinn echo - PGSE) (joonis 1.2) kasutades

saadakse valmist (1.11) tuntud avaldis

o [A05

A00) } = —v*Dg*5*(A — 6/3), (1.12)

kus A on kahe difusiooni kodeeriva gradiendi vaheline aeg (nim. ka difusiooni aeg) ja d on vastava

gradiendi kestus. Stejskal-Tanneri valemi pohjalikum matemaatiline analiiiis on esitatud [31].
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a) TE

L=

0° 180°

Spinnakaja

A/\f» g \/\ -
b) Defaseeriv Refaseeriv
gracllent gradient

.._..

-
»

Difusioon puudub

———> v
>—>—> A *\
—r = A
leusmon
—>—>—> /"/‘ *
——>—> B al

aeg-
Signaal

—

R e

———

———

Joonis 1.2: (a) Stejskal-Tanneri sekvents ja (b) selgitav skeem selle kaudu difusiooni méoju

signaali norgenemisele.

Meditsiinilistes magnetresonantsuuringutes tahistatakse valemis (1.11) rakendatud gradient-

vélja iseloomustav liige [33]

7 /OTE(F(t) + (&€ — D)f)*dt = b, (1.13)

ja valem (1.12) saab opikustest tuntud normaliseeritud signaali valemi kuju

(1.14)

kus S on signaali tugevus peale gradientviljade rakendamist (nim. ka difusiooni kaalugradien-

diks) ja Sy on signaali tugevus ilma gradientviljasid rakendamata. Kui votame arvesse kon-

ventsionaalsed T} ja T, signaalid, siis

TR TE

S=(1—-e T)e Te P

kuid on néha, et & korral taanduvad esimesed kaks eksponenti vilja .

Naiv difusioonikonstant

Valemis (1.11) esitatud difusioonikonstant D on skalaar, mille saab leida vdhemalt kahe mag-

netseronantsi signaali mootmisega, kusjuures eeldatakse, et difusioonikonstant ei soltu suunast

ehk keskkond on isotroopne ja sisemiste takistusteta.
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Bioloogiliste kudede mikrostruktuur on iildjuhul anisotroope. Lisaks puhtalt omadifusioo-
nist tulenevale singaali norgenemisele on MRT uuringutes signaali norgenemine tingitud ka ka-
pillaarse struktuuri mittekoherentsest vere voolamisest (pseudodifusioon, mikrodifusioon) ning
vere voi vedelike laminaarse ja turbulentse voolamise mojust. Seadmest tulenevate héirituste al-
likaks on voksli lokaliseerimiseks kasutatavad magnetvéljagradiendid (read-out, phase-encoding,
slice-selection), mis samuti voivad moonutada difusioonist pohjustatud signaali kadu. Kui kesk-
konnas on fiiiisikalised takistused, mis on suurusjargus difusiooni keskmise vaba tee pikkusega,
siis nimetatakse seda “takistatud difusiooniks” (resticted diffusion). Temeperatuuril 25°C' on
vee omadifusiooni konstant 2,3 x 1073mm?/s ja iihes suunas migratsiooni keskmine kaugus
20 pm 100 ms jooksul.

Seega soltub bioloogilise koe difusioonikonstant suunast ja MRT meetodiga moodetud difu-
sioonikonstant ei ole tegeliku veemolekulide omadifusiooni difusioonikonstant vaid seda nime-
tatakse “néivaks difusioonikonstandiks” (apparent diffusion constant -ADC v6i Dgyy)|33].

Kasutades labori taustsiisteemis koordinaattelgede x, y ja z suunalisi kodeeriva magnetval-
ja gradiente, saab hinnata nende telgede suunas vastavalt ADC,, ADC, ja ADC, ning nende
kaudu omakorda keskmise ADC'. Mootes eksperimendis signaalid S ja Sy saadakse ADC' hin-

damiseks vorrandist (1.14) lineaarvorrand argumendiga b
In(—=) = —bDgpp. (1.15)

1.3 Difusioontensorkuvamine

Difusioonikonstandi soltuvust suunast kirjeldatakse difusioonitensoriga D.ss. Asendades difu-

sioonikonstandi difusioonitensoriga, saame valemi (1.3)kirjutada
J = -D'vn(r 1)

ja komponentidena

[o)
J, Dl Diff DL [ %
- _ i i i on

J, | =—| DS Dt Def o | (1.16)
[o)
7 it piff st | | o

Difusioonitensorit kiisitletakse siimmeetrilisena (laenguvaba keskkonna termodiinaamika poora-
tavuse printsiip), kus D¢/ = DIt Deff = Dl Dell = Deff. Asendades difusioonikonstandi

difusioonitensoriga avaldub Stejskal-Tanneri valem (1.11)

|25 == [ o+ - varps [Eo +e- o

ja arvestades b faktori téhistusega (1.13) [3], saadakse

In {A/(fo?] =— iibijD?ff — — b D7D, (1.17)



Kuna diffusioonitensor D*// on siimmeetiline on tema omavektorid (ey, €, €3) ortogonaalsed.

Téahistades vastavad omavaartused A;, Ay ja A3 saadakse omavéartuse tilesandeks

D'E = EA,
kus
E = (61,62,63) (118)
ja
A 000
A= 0 X O . (1.19)
0 0 X3

Graatfiliselt saab difusioonitensori kujutada difusiooniellipsina, mille peatelgede suunad iih-
tivad tensori omavektoritega. Asendades valemis (1.5) difusioonikonstandi difusioonitensoriga,

avaldub tuumade jaotustihedus

1 (x — x0)TD/ ™ (7)(x — %)

Pk ) = S T | Ir

(1.20)

Tensori laboratoorse taustsiisteemi koordinaadid r teisendatakse difusiooniellipsi peatelgede
taustsiisteemi r’, kus ellipsi peatelje suund thtib suurima difusiooni suunaga anatoomilises
vokslis

r' =E'(r —ro).

1

Vottes jaotustiheduse funktsiooni (1.20) eksponendi vordseks 5

ga saab diffusiooniellipsi kir-

jutada maakrikskujul
r/TAI./
= 1’
2T

mis komponentidena avaldub

e y/ ! 2
() () () -
2)\17‘ 2)\27‘ 2)\37’
kus v/2\;7 = on aja 7 jooksul keskmine efektiivne difusiooni distants vastava omavektori suunas
4]

Kuna difusioonitensor on siimmeetriline on selles 6 soltumatud komponenti ja valemis
((1.17)) on kuus 6 tundmatut, kusjuures b maatriks on méératud ja signaalid on eksperimen-
dist moodetavad. Teades iihte S(0) signaali vadartust ja vihemalt kuut S(TFE) signaali vaartust
mitteortogonaalsete difusiooni kaalugradiendi suundade korral, saame koostada 6 tundmatuga

lineaarvorrandisiisteemi difusioonitensori komponentide arvutamiseks.

13



1.4 Mootmised difusioonmagnetresonantsmeetodiga
Skaneerimise atrefaktid

Pohilised artefaktid difusioonmagnetresonantsi (AMRT) uuringutel on péhjustatud induktsioo-
nivooludest, skaneerimise ajal uuritava keha liigutustest voi organismi fiisioloogilise pohjusega

litkkumistest tekitatud pildimoonutused.

e dMRT meetodites kasutatakse suhteliselt tugevaid ja kiiresti muutuvaid magnetvélju, mis
tekitavad uurimisseadme juhtivusega komponentides induktsioonivoolusid, mis omakor-
da tekitavad skaneerimist héirivaid magnetvaljasid. Induktsioonivoolud téctavad ka di-
fusiooni kodeeriva pulssgradientvélja kasvamise vastu, moonutades selle teoreetilist kuju.
Geomeetriliste moonustuste tulemusena voib ADC arvutamisel tekkida viga kui arvu-
tamiseks kasutatakse kahe mitte tapselt samas anatoomilises piirkonnas tehtud signaali
mootetulemusi. Induktsionivoolude moju vihendamine soltub uurimisseadme tehnoloogi-
lisest tasemest. Soltuvalt seadmest on vastava uuringuprotokolliga voimalik eelnevalt tark-
varaliselt toodeldud kodeerivate gradientide kujuga kompenseerida induktsioonivoolude
héirivad magnetvéljad. Kuid sellele vaatamata vajavad difusionkaalutud pildid (DWI)

pilditootluse kidigus moonutuste korrigeerimist.

e Liigutuste artefaktid tekivad uuritava keha voi organite fiisiloogiliste liikumiste tagajar-
jel. Defaseeriva magnetvélja gradiendi rakendamisel omandavad tuumade magnetomendid
faasinihke. Refaseeriva gradiendi rakendamise ajaks on tuumade magnetmomendid muut-
nud asukohta lisaks omadifusioonist tingitud faasinihkele ka soovimatutest liigutusest
tingitud nihkele, mis on 10 kuni 100 korda suurem vorreldes omadifusiooni faasinihkega.
Tulemuseks on selline signaali norgenemine, mis pohjustab ADC' iilehindamise. Liigutus-
te moju suureneb tulemustele siis, kui mootmisi teostatakse mitme b faktori viartusega

voi kui kasutatakse anatoomilise kihi korduvat skaneermist (NSA>1) [35].

Signaali miira

Klassikaliselt leitakes MRT signaali miira suhe valemist

SNR =

)

Q| Wy

kus S on huvipiirkonna (ROI) moddetud signaali keskviirtus ja o on ROI pikslite standarhil-
ve. SNR leidmiseks on pakutud mitmeid lahendusi [32]. Miira pohjustab MRT signaali piksli
rekonstrueerimisel piksli intensiivsuse iilehindamise, mis konventsionaalse MRT meetodi puhul
ei ole suureks probleemiks (kordusmootmistega voib suurendada SNR véddrtust). dMRT mee-
todite puhul voib DWI signaali tugevus olla miiraga samas suurusjargus ja madal SNR viib
olulise siistemaatilise vea tekkimiseni, kuna piksli intensiivsus iilehinnatakse ja kahe moodetud
signaali alusel arvutatud ADC vaartus alahinnatakse. Kliinilistes dAMRT uuringutes ei ole lihte

SNR vaartust suurendada, sest DWI pilt on tundlik liigutustele ja ka protseduuri pikkus on
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kriitilise tihtsusega. Niiteks on vees b faktoriga 1000 mm?/s DWI SN R < 1,8 korral baasviga
> 5%, kusjuures sama veaméiraga oleks b = 0 pildi SNR < 13 [14, 25|.

Magnetresonantsimeetodi signaali miira suhet mojutavad lisaks signaali vastuvotumaéhise
takistusele ka induktiivsed kaod moodetavas keskkonnas, mis soltuvad nii piisimagnetvilja tu-
gevusest kui ka voksli suurusest|18].

Magnetresonantssignaali komplekssignaal koosneb tegelikust teadmata signaalist A ja mii-
rast IV

A+ N, +iN, = Se *.

Signaali mootmisel saadakse selle komplekssignaali reaalosa

§ = /(A4 N2+ N2,

kus miira reaal- ja imaginaarosa N,, N, on soltumatud ja Gaussi jaotusega N(0,0) [20]. Saab
naidata, et viikese SNR korral on moodetud signaal S Rice jaotusega

2, 42 A
PRice(S ’ g, A) = %632?:?]0 (S_) ’

o2

kus

1 ™
Iy=— / e %dg
T Jo

on esimest liiki 0. jarku Besseli funktsioon. Kui A/o > 3 siis Rice jaotus laheneb Gaussi jaotusele
[18].
Ainult miira korral, piirkondades, kus MRT signaal puudub (6hk), on taustasignaal Rayleigh

jaotusega, mille keskmine intensiivsus (average backround signal intensity) avaldub (|14, 18]):

ja dispersioon
O-?Zayleigh = (2 - g) o’
SNR mojutab difusiooniparameetrite hindamist. Néiteks korge FA viartusega callosal genu
piirkonnas ja madala FA vaartusega anterior corona radiata piirkonnas saadakse siistemaatili-
sest vea vaba FA hinnag 1,5 T seadmel vahemalt kolme DWI kordusmootmisega ja 3 T seadmel

ithe DWI mootmisega. Soovituslikud SNR vadrtused vastavates huvipiirkondades oleks 20 ja 40

[39]. Miira moju difusiooniparameetrite hindamisele on uurinud [25].

Kodeerivate gradientviljade arv ja suunad

Difusioonitensori komponentide arvutamiseks on oluline b maatriksi kuju, mis sisaldab difu-
siooni kodeerivate gradientide koordinaate. Kuna indukstioonivooludest tingitud parasiitsed
magnetviljad moonutavad teoreetilist kodeeriva gradiendi kuju ja suunda, siis on oluline arvu-

tada tegelikud gradientide suunad. Kliinilistel dMRT skaneeringutel on teoreetiliste ja tagelike
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gradiendisuundade erinevused < 3%, mis ei avalda olulist moju tensori komponentide ja di-
fusiooniparameetrite arvutamisele [19]. Reaalse b maatriksi hindamise moningad meetodid on
toodud [19].

1.5 Difusioonitensori komponentide arvutamine

Difusiooni kodeeriva gradientvilja puudumise korral nimetatakse iihes vokslis moodetud sig-
naali kaalumata signaaliks ja tdhistatakse S(0) voi Sy. Gradiendi pulsside rakendamise jarel
moodetud signaali nimetatakse kaalutud signaaliks (diffusion weighted image - DWI) ja téhis-
tatakse S. Tuumade omadifusiooni korral toimub kodeerivate gradientviljade tuumade faaside
defaseerimise ja refaseeimise jérel faasinihe, mille tulemusena S < Sy. Valem (1.17) kirjutakse
kujul

_pT
S:SOG bDb.

Kuna praktikas kasutatakse b = const , siis tdhistades difusiooni kaaluvate gradientide suunad
ithikvektoriga u ja
S = Gye~tu' Pu (1.21)

Logaritmides saadakse komponentide kaupa i-nda mootmise jaoks

Daca: Da:y Dwz Uiy
ln(Sl) = ln(S(]) — bz (Uix, Uiy, uiz) Dya;‘ Dyy Dyz Uiy + € (122)
sz Dzy Dzz Uiz

Difusioonitensori komponentide arvutamiseks kasutatakse mitmese regressiooni mudelit
Yn><q - BnXkaXq + Unxq

kus otsitakse D komponente arvestades soltumatute muutjate y, .., y;, .., y, omavahelist seost,
B on soltuvate muutujate b; maatriks (diasainimaatriks), U on juhuslike vigade maatriks, n on
kordusmootmiste arv iihe soltumatu parameetri y; jaoks, ¢ on soltumatute parameetrite y; arv,
p on soltumatute muutujate b; arv ja indeks k = p+ 1 [5, 29].

dAMRTY mootmiste korral on tavaliselt n = 1 ja tdhistades y; = In(s;) saame 1.22 kirjutada

y =XpB+e, (1.23)
kus on defineeritud uued maatriksid

y = (yh - Yiy -'7yq)T7

2 2 2
1 —blulw —bluly —blulz —Zblulzuly —2b1u1yu12 —Zblulzulz
X =

2 2 2
L =byuy, —byuy, —byuy, —2bjugug, —2bjug . —2b4ugety.
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/8 - (ln(SO)a Dxxa Dyy7 Dzz> 2ny7 2D:cza 2Dyz)T

€= (€1, € 6)"

kus soltumatute (mitteortogonaalsete) gradiendi suundade arv i =1,...,q, ¢ > 7.3, 30]

Lineaarvorrandististeemi (1.23) lahendamiseks ehk tensori komponentide arvutamiseks ka-
sutatakse erinevaid meetodeid: lineaarset vihimruutude meetodit (LLS), kaalutud lineaarset
vahimruutude meetodit (WLLS) ja mittelineaarset vihimruutude meetodit (NLS). Kasutuses
on ka nimetatud meetodite kitsendustega juhtumid, kus eeltingimusena noutakse tensori po-
sitiivseid omavéértusi (negatiivsed omavéédrtused ei oma fiitisikalist tdhendust, need tekivad
mootmisvigade ja viikese SNR korral)[30].

LLS meetodi korral on valemi (1.21) signaali logaritmimise jérel tegemist lineaarse vorran-
dististeemiga (1.23), kus iga mootmistulemus omab tensori komponentide arvutamises vordset
kaalu ja lihtsalt poordmaatriksi leidmine annab meile otsitavad tensori komponendid. Eelda-
takse, et mootmiste juhuslike vigade dispersioon on iithesuguse jaotusega (Gaussi jaotusega)
ning keskviirtus E(€) = 0. Difusioonitensori komponentide vahimruutude hinnang arvutatak-

se tingimusest
min(Xp —y)' 27 (X0 ~y),

ehk
A= (XTX)"'Xy.

Meetodi iiks puudus seiseb sellest, et parast signaali logaritmimist selle dispersioon muutub
signaali funktsiooniks ja erinevate mootmistulemuste dispersioon ei ole enam sama jaotusega
ning mootmisvead ¢; ei korreleeru [26]. Teiseks, nagu peatiikis (1.4) néidati, on moddetava

signaali S intensiivsuse jaotustihedus maaratud Rice jaotusega kui SNR < 2

0.2

var(e;) =
( Z) Si,orig
kus S; ,riy On miiravaba signaal ja o on miira tase [54].

LLS meetodi puuduste lahendamiseks kasutatakse WLLS meetodit, kus kovaraitsioonimaat-
riksi kasutuselevotuga arvestatakse logaritmitud ja mittelogaritmitud andmete erinevusi, mida
seejirel kasutatakse regressioonanaliiiisis dispersioonide kaalumiseks [26]. Vorrandisiisteemi pa-

rameetrite hinnang arvutatakse
§ = (X"WX) ' XWy,

kus kaalumaatriks
W = diag(S?

ort, )
g

Kuna tegelik signaal S,,.;; on teadmata, siis kaalumaatriksiks voetakse moodetud signaalide
diagonaalmaatriks
W = S?%,
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kus S = diagS(sy...si...54)" .
NLLS meetodi korral andmeid ei logaritmita, mis jatab veakomponendi jaotuse muutamata
ja kovariatsioonimaatriksiks on tihikmaatriks, mis on eeliseks lineaarsete meetodite ees [26].

Mittelineaarse meetodi korral kasutatakse vealiikme €; asemel hinnangut

r=8; — 6237-:1 bij Dj
ja parametrite hinnangud saadakse 30|
B =[XT(8? —RS)X]|X(S* — RS)y.

Kirjeldatud meetodite kitsendustega juhtumid on CLLS (Constrained Linear Least Squares),
CWLLS (Constarined Weighterd Linear Least Squares) ja CNLS (Constrained Nonlinear Least
Squares).

Difusioonitensori komponentide arvutamise meetodeid on teaduskirjanduses ja praktikas
kasutuses veel. Néiteks voib mainida RESTORE (robust estimation of tensors by outlier rejec-
tion) meetodit, mille motivatsiooniks on asjaolu, et teised meetodid késitsevad ainult soojus-
miira jaotusi kuid jatavad korvale fiisioloogilise miira ja liigutuste artefaktid, mille teoreetiline
jaotusfunktsioon ei ole teada. Selleks kasutatakse iteratiivset iimberkaalutud vahimruutude reg-
ressiooni meetodit (GMM method) tuvastamaks voimalikud erildised ja seejirel need andmete
hulgast eemaldades. Tensori komponentide arvutamine teostatakse parast erildiste eemaldamist

lineaarse regressioonmudeliga, eeldades méotmisvigade Gaussi jaotust [9].

1.6 Difusioonkurtooskuvamine

Eeldades, et gradiendipulsi kestus d on lopmata véike, saab moodetud dMRT signaali avaldada

tuumade diffusiooni jaotustiheduse karakteristliku funktsioonina ehk Fourier’ teisendusena [57]

ﬂm_i_/W@@M. (1.24)

Karakteristlik funktsioon on juhusliku suuruse statitilisi momente geneteerivaks funktsioo-

niks. Karakteristliku funktiooni saab arendada Maclaurani valemi jargi

i (k) " iw)P
g(w) = Z g(O)' WP +o(w") = Z yp( ') WP + o(w"),

=0 p: p:

kus v, on juhuliku suuruse p — ndat jarku algmoment. Momente genereeriva karakteristliku
funktsiooni logaritmimisel saadakse juhuliku funktisooni statistilisi kumulante genereeriv funkt-

sioon
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kus kordajaid , nimetatakse juhusliku suuruse p — ndat jarku semiinvariantideks ehk kumu-
lantideks. Juhusliku suuruse kumulandid avalduvad momentide ja tsentraalsete momentide g,
kaudu (ja vastupidi):
R1 =1
KQZVQ—V%EO'QEMQ
K3 = V3 — 3l + 21/12 = U3

Ky = Vg — 431y — 37/22 + 121/21/12 — 61/i1 = [y — S,ug

Matemaatilises statistikas nimetakse avaldist

3
= (1.25)
astimmeetriakordajaks ning avaldist
K=1_3 (1.26)
Ha

nimetatakse ekstsessiks (véliskirjanduses ezcess kurtosis). Ekstsess on dimensioonitu suurus,
mis hindab kvantitatiivselt juhuliku suuruse jaotuse erinevust Gaussi jaotusest. Gaussi jaotuse
astimmeetriakordaja (1.25) ja ekstsess (1.26) vorduvad nulliga [24].

Arendades signaali avaldise (1.24) jaotustiheduse kumulantide jérgi, eeldades 1opmata véi-
kese gradiendi kestusega ¢, saame
(w)?  (w)® (iw)*

o1 T TR

In— = k(iw) + ko

S + o(w™). (1.27)

Kuna eeldame tuumade koherentse litkumise puudumist (voolamise puudumist), siis keskvédr-
tus 11 = 0 ja esimene liige muutub nulliks|[23]. Samuti, kuna eeldatakse tuumade difusiooni
stimmeetrilist jaotust, siis ka kolmas liige muutub nulliks [57].

Arvestades § — 0, saab valemist (1.12) leitud asendused w = gdy, D = ko/2A, Ky =
4K D?*A? ja b = 72¢g?6%A kirjutada valemisse (1.27) ja

S 1 .
In <S_o) = —bDqypp + ngDgppKapp + o(b?), (1.28)
kus Dy, on kindlas gradiendisuunas naiv difusioonikonstant ja K, on néiva difusiooni kurtoos
samas suunas (valiskirjanduse eeskujul nimetame ekstsessi K edaspidi kurtoosiks), kus tegelik
kurtoos avaldub

K(A) = (131_1)1[1) Kapp(A,0).

Difusiooni kurtoos suureneb heterogeenses keskkonnas. Kurtoos voib varieeruda ja omada ka
negatiivseid védrtusi mootmisaja suurenedes [23].

Valemi (1.28) abil difusiooni kurtoosi hindamise nimetasid Jensen ja Helpern difusioonkur-
tooskuvamiseks (DKK) (diffusional kurtosis imaging DKI) [23].

Difusiooni kurtoosi hindamiseks kolmemootmelises ruumis on vajalik rakendada 4. jarku
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tensor (kurtoositensor KT) Wz, millel on 81 komponenti. Kuid ruumilise siimmeetria eelduse
korral on tensoril séltumatud 15 komponenti. [57]
Analoogselt difusioonitensori komponentide arvutamise valemile (1.17) kirjutatakse niitid

signaali mootmise jaoks laiendatud valem (1.28) koos kurtoositensori liikmega

23 3 3
ln— _ —bzznngapp+ bz <3ZDapp> Zzzzn njnknlekl

i=1 j=1

1.7 Difusioonparameeterkaardid

ADC on difusiivsuse hinnag tihes vokslis konkreetses difusiooni kaaluva magnetvaljagradien-
di suunas, mistottu soltuvad nende hinnangud laboratoorsest taustsiisteemist, mida aga ei ole
prakitilisel kordusmootmisel voimalik uuesti saavutada. Probleem on selles, et korraparatu mik-
rostruktuuri hindamisel erinevates gradiendisuundades saadakse erinevad tulemused. Sellest tu-
lenevalt ei saa DWI baasil arvutatud parameetreid kasutada aju mikrostruktuuri anisotroopia ja
struktuursuse kvantatiivseks hindamiseks. ADC on oigustatud isotroopse keskkonna uurimisel
[2].

Kui regressioonanaliiiisiga on valemis (1.16) esitatud néiva diffusioonitensori komponendid
leitud, saame tensori maatriksi diagonaalimise teel leida selle omavektorid (1.18) ja omavéartu-
sed (1.19). Kui tegemist on anisotroopse keskkonnaga, siis A\; > Ay & A3, isotroopses keskkonnas
on koikides suundades difusioon sama kaaluga ehk Ay = Ay = A\3. Omavektorid ja omavaértused
on aluseks moodetud voksli mikrostruktuuri iseloomustavate kvanitatiivsete parameetrite arvu-
tamiseks. Arvutades iga voksli kohta monesuguse skalaarse parameetri, saab uuritava keskkonna
(aju) kohta koostada erinevate kontrastsustega disfusioonparameeterkaarte. Koige rohkem ka-
sutamist leidnud kvantitatiivsed parameetrid on aksionaalne difusiivsus (A voi Kax), radiaalne
difusiivsus (A, voi Krad), keskmine difusiivsus (MD; mean diffusivity), suhteline anisotroopia
(RA; relative anisotropy) ja fraktsionaalne anisotroopia (FA).

Aksionaalne difusiivsus defineeritakse
/\” = )\17

kus tensori omavektor A; on suurima difusiivsusega suund ja eelduste kohaselt samasuunaline
aksonite iildise suunaga moodetud vokslis (difusiooniellipsi peatelje suund).

Radiaalne difusiivsus defineeritakse

A2+ A3

)\J_E 5

mis hindab suurima difusiivsuse suunaga ristisuunalist keskmist difusiivsust. Radiaalse difu-
siivsuse suurnemine viitab valgeaine aksonite demiieliniseerumisele [47].

Keskmine difusiivsus defineeritakse

TT(D) o )\1 + )\2 + )\3
3 3 '




Suhteline difusiivsus defineeritakse

pa- L \/Z?:l > i1 (Dij = (D) Iy)? 1 V(Y
V3 (D) V3 m(N)

Suhteline difusiivsus on dimensioonitu skalaar, mis hindab omavektorite omavahelist suhtelist

hajuvust. Isotroopses keskkonnas RA = 0.

Fraktsionaalne anisotroopia defineeritakse

TV T VO = (D) + Ds — (D)2 + (s — (D))
rA= \[2 S2 121 . D \[ \/A2+A2+A2
\/ (A1 = A2)? + (A2 = A3)? + (A3 — A\1)?

Fraktsionaalne anisotroopia on dimensioonitu skalaar mis hlndab anisotroopset tensorit

isotroopse tensoriga ja 0 < F'A < 1. Isotroopses keskkonnas FA = 0 [2].

Vorreldes tensori omavektorite alusel difusioonieelipsi peatelegede suundasid naabervoksli-
tes saanb teha jareldusi aksonite iildise kulgeva suuna kohta iile mitme voksli. Kui naabervoks-
lite difusiooniellipsite peatelgede suunad varieeruva viahesel mééaral voib sellest jareldada koe
struktuurset orientatsiooni ja makroskoopilise aksonite voi juhteteede kulgemisteed. Difusiooni-

ellipsi peatelgedega méédratud juhteteede kulgemise madramist nimetatakse traktograafiaks|2|.

1.8 DTK ja DKK meetodid meditsiinis

DTK ja DKK meetodite tundlikkus erineb isotroopsetes kudedes, milleks voib olla néieks aju
hallaine. Kuigi fraktsionaalne anisotroopia (FA) toob esile ruumiliselt orienteeritud struktuuri,
ei erista see hallaine patoloogilisi kudesid tervetest, kuid kurtoosiparameetrites tuleb see erine-
vus paremini esile. Néiva kurtoosi parameetrid on valgeaine eessagaras suuremad kui hallaine
ajukoores tuues esile valgeine suurema struktuursuse. Kuid erinevate uurimuste alusel hinnatud
kurtoosiparameetrite vaartused varieeruvad oluliselt, mida pohjendatakse erinevate uuringute
erineva katseplaaniga, sealhulgas A ja § vaédrtuste erinevusega. Fantoomiga uurimustes on leid-
nud toestamist kurtoosiparameetrite paremat struktuuri hindamise voimet kui MD parameetril.
Kuigi MD on tundlik struktuuri hindamiseks, mojutavad selle vaartust lisaks struktuurile ka
teised keskkonna faktorid, néiteks makromolekulide kontsentratsioon ja see on seetottu vihem
tundlik puhta struktuuri hindamiseks.

Ajukoe DTK ja DKK parameeterkaardid on selgelt erineva kontrastsusega. Uuringud loo-
madega on naidanud in vitro kurtoosiparameetrite suurenemist valgeaines ja viikesi muutusi
hallaines, samas kui AD ja RD on ndidanud suurt langust nii hallaines kui valgeaines.

DKK meetod on ndidanud vanusest soltuvat valgeaine mikrostruktuuri muutusi. On néida-
tud inimese east soltuvalt suuri kurtoosiparameetrite muutusi noorukitest kuni vanuriteni|[11].

Positiivse kurtoosi korral on jaotustihedusel teravam tipp ja raskemad sabad, negatiivsel
aga lamedam tipp ja kergemad sabad. Kui kurtoos vordub nulliga taandub DKK meetod DTK

meetodiks.
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Kurtoosi suuremad véadrtused viitavad difusiooni rohkematele takistustele ja suuremale
keskonna komplekssusele. Korgemate b faktori vadrtuste korral muutub dMRT meetod tundli-
kumaks lithematele difusiooni teepikkustele ja koe heterogeensele struktuurile ning difusiooni
kaalutud signaali norgenemine ei ole enam monoekponentsiaalne, mis on Gaussi jaotusega dif-
siooni mudelit kasutavad DTK meetodis, samas kui DKK mudel sobib suhteliselt hésti signaali
tegeliku norgenemisega.

Arvatakse, et aksiaalkurtoos (AK) on mojutatud peamiselt rakuvilise struktuuri poolt,
radiaalkurtoos (RK) aga rakumembraanidest ja miieliinikestadest. AK suurnemine oleks koos-
kolas pakutud mehanismiga isheemiast pohjustatud aksonite tilgastumisteooriaga, mis toetab
teooriat, et kurtoosi parameetrite muutused viitavad peamiselt rakuvalise mikrokeskonna muu-
tusele.

On néidatud MK muutuse seost rakustruktuuri muutusega. DKK pakub DTK-le tidiendava
biomarkeri korgetasemeliste ja madalatasemeliste (low-grade ja high grade) ajukasvajate dife-
rentseerimiseks, kus MK paremaid tulemusi vorreldes FA-ga on pohjendatud FA soltuvusest
eelkoige uuritava keskkonna ruumilise orientatsiooniga.

On nididatud MK ja RK viédrtuste regionaalset vihenemise seost eeldementsuse ja Altz-
heimeri tove juhtumitel. Seda pohjendatakse neuronite keharakkude, siinapsite ja dendriitide
vahenemise ja rakuvahelise ruumi suurenemisega. DKK meetodiga on voimalik tuvastada nen-
de haigustega seotud ajukoe mikrostruktuuri muutusi enne konventsionaalse MRTga nahtavaks
muutuvaid morfologilisi muutusi.

Nii DWI kui DTK meetodeid on algupéraselt rakendatud demiielisatsiooni uurimiseks. Tu-
lenevalt DKK kuvamises kasutatavale kahekambrilisele meetodile on DKK demiielisatsiooni
uurimiseks tundlikum meetod. On ndidatud MK vaartuste vidhenemise seost multipleksskle-
roosi juhtumitel vorreldes normaalgrupiga.

Vaatamata selgele erinevusele DTK meetodiga ei ole DKK meetodi mehanismid 16plikult
vilja selgitatud. DKK meetodi pohiliseks eeliseks DTK ees peetakse voimalust isotroopse kesk-
konna, sealhulgas ajukoore ja basaalganglia uurimiseks[49]. DKK meditsiinilistest uuringutest
on esitatud tilevaade [49, 12].
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1.9 Difusiooniparameeterkaartide andmeto6otlus

Parast DKK ja DTI skalaarsete parameeterkaartide arvutamist teostatakse kaartide alusel
uuringuspetsiifiline statistiline andmeanaliiiis. Grupianaiiiisiks ei saa kasutada vahetult kude-
de difusiooniparameetreid iseloomustavaid parameeterkaarte, sest kaardid ei ole skaneerimise
tasustiisteemi ja uuritavate anatoomiliste erinevuste tottu kvantitatiivselt vorreldavad. Kuna
eesmargiks on uurida erinevate uuritavate ihesuguseid anatoomilisi piirkondi, on vaja koikide
uuritavate individuaalsed parameeterkaardid muuta iiksteisega vorreldavaks ehk normaliseeri-
da.

Soltuvalt uuringu eesmaérgist on levinud andmetootluse meetodidhistogrammanaliiiis, huvi-
piirkonna analiiiis (region of interest analysis - ROI), vokslipohine analiiiis (vozel based analysis
- VBA; vozel based morfology analysis - VBM) ja traktide pohine ruumiline statistika meetod
(tract-based spatial statistical analysis - TBSS)[42]. Viimased kaks on automatiseeritud norma-

liseerimise meetodid.

Histogrammanaliiiis

Histogrammanaliilisiga uuritakse parameeterkaartide vokslite sagedusjaotust statistilise gru-
pianaiiiisi teostamiseks. Histogrammanaliilis voimaldab automatiseeritult kisitseda tervet aju-
piirkonda. Vajalik on eelnevalt eemaldada mittehuvipakkuvad koed ja anatoomilised piirkonnad
nagu néiteks kolju ja tserebrospinaalne vedelik (CSF). Meetodiga ei ole voimalik téapselt tuvas-
tada patoloogiliste piirkondade asukohta ja grupianaliiiis on samuti raskendatud, sest uuritavad
ajud on erineva suurusega (uuritavate parameetrilised kaardid ei ole iiksteisega kohandatud e.

normaliseeritud) [46].

Huvipiirkonna analiiiis

Huvipiirkonna (ROI) analiiiisi nimetatakse a priori hiipoteesiga meetodiks, mille eesmérgiks
on uurida juba ette teada oleva piirkonna muutusi iihel uuritaval voi erinevate uuritavate vahel
(grupianaliiiis). Igal uuritaval eristatakse ja tuuakse uurimiseks esile ainult huvi pakkuv ana-
toomiline piirkond tavaliselt késitsi iihe voi mitme kogenud radioloogi poolt, kuid ka automati-
seeritult pilditootlusvahenditega (parcellation). Huvipiirkonna késitsi méaramise puuduseks on
soltuvus uurija kogemusest, teadmistest ja kielisest osavusest. Sellest tulenevalt on probleemne
DWI piltide ja anatoomilise T'1 voi T2 piltide kooskolaline registreerimine; véiiksemate piirkon-
dade uurimine ja uuringute korratavus. Sellest tulenevalt on grupianaliiiis raskesti teostatav,

sest uuritavate parameetrilised kaardid ei ole iiksteisega kohandatud[46].

Vokslipohine analiiiis

Vokslipohise analiiiisi (VBA) meetod to6tati vélja aju hallaine mahuliste erinevuste uurimiseks
T1 kaalutud kujutiste alusel. Hiljem hakati seda meetodit kasutama ka valgeaine uurimiseks.
VBA meetodit nimeatakse a priori hiipoteesivabaks meetodiks, mis voimaldab teostada norma-

liseeritud parameeterkaartide vokslipohist statistilist grupianaliiiisi (grupisisest kovariatsiooni
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analtiiisi kui ka gruppide vahelist vordlemist) iile kogu ajupiirkonna, et otsida huvipakkuvate
tunnustega korreleeruvaid piirkondi (nt haiged vorreldes referentsgrupiga, vanus jm) ilma vaja-
duseta ROI eelnevaks defineerimiseks. Grupianaliiiisiks on vajalik individuaalsed parameeter-
kaardid muuta kvanitatiivselt vorreldavaks. VBA statistiliseks grupianaliiiisiks vajalik andmete

eeltootluse pohimote on jéargmine.
e Uuritavate struktuursed MRT pildid joondatakse mone tuntud atlasega (nt MNI152).

e T1 kaalutud individuaalsetel piltidel eraldatakse teisted organid (brain extraction - BET)
ja segmenteeritakse koetiitipideks (WM, GM, CSF) mone tuntud atlase alusel (nt GM
ICBM-152).

o Seejirel koostatakse koikide individuaalsete segmenditud piltide alusel uuringuspetsiifiline

tildistatud (avaraged) templaat [42].
e Seejirel joondatakse individuaalsed segmenditud pildid uuringuspetsiifilise templiidiga.

e Joondatud individuaalsed pildid silutakse Gaussi lineaarfiltriga, et kohandada indivi-
duaalsed anatoomilised varieeruvused, eraldada tédpsemalt hallaine ja mittehallaine piks-
lid, parandada normaliseerimise ruumilisi moonutusi ja suurendada uuritavate piirkon-
dade tundlikkust. Silumise kédigus toodeldtakse andmed Gaussi jaotusele, et uuring oleks
rakendatav Gaussi juhuliku vélja teooriale (GRF-gaussian random field). Filtri ulatuse
valikuks analiiiitiliselt pohjendatud kriteeriumeid ei ole ja see valitakse erinevates uurin-
gutes suvaliselt vahemikus 4 kuni 16 mm FWHM (full width half maksimum) [42].

e Normaliseerimise ja silumise jarel saadakse koikide individuaalsete parameeterkaartide
joondus edasiseks statistiliseks analiiiisiks, kus iga voksli kohta saab koostada lineaarse

mudeli, mille jaakliige on eelduse kohaselt normaaljaotusega.

VBA puuduseks valgeaine uuringutes on parameetriliste kaartide normaliseerimismeetod. Poh-
juseks on valgeaine peenstruktuuri orientatsiooniline ja topograafiline olemus. Seetottu on gru-
pianasiiiisil probleemiks uuritavate kaartide ebatoene joondumine, kus ruumiliselt standard-
ruumiga normeeritud individuaalsed valgeaine struktuurid ei kohandu (ei ole kohakuti) teiste
uuritavate kaartide struktuuriga. Kaartide normaliseerimiseks on pakutud erinevaid meetodeid.
Uhel juhul tehakse b vésrtusega 0 pildi jiik joondus korge resolutsiooniga T1 anatoomilise pildi
jargi ja seejarel teostatakse afiinne teisendus monda tuntud atlase templaadile. Teisel juhul
teisendatakse b vadrtusega 0 pilt otse atlase templaadile [46].VBA iildiseks puuduseks on suur
tundlikkus andmehoive tapsusele, tensori komponentide arvutamise ja andmeanaliilisi mudelite

valikule (nt silumine).

Traktide pohine ruumiline statistika

Traktide pohine ruumiline statistika (TBSS) on hiipoteesivaba meetod, mis voimaldab teos-

tada valgeaine traktide baasil vokslipohist automatiseeritud grupianaliiiisi kogu ajupiirkonna
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ulatuses. TBSS meetodi pakkus Smith [42] spetsiaalselt valgeaine traktide grupianaliiiisiks. Indi-
viduaalsete valgeaine parameeterkaartide vorreldavaks muutmiseks kasutatakse gruppideiilest
tildistatud templaati - FA-skeletti (FA sceleton). TBSS statistiliseks grupianaliiiisiks vajalik

andmete eeltootluse pohimote on jargmine.

e Tuleb ette anda algse joondamise parameetrite aluskaart (target). Aluskaardi valimiseks
on mitu moodust. See voib olla sisuliselt suvaline individuaalne parameeterkaart uurita-
vast grupist; voib analiiiitiliselt valida grupi koige “esinduslikuma” parameeterkaardi; voib
kasutada monda tuntud FA atlast (FMRIB58 FA). Aluskaart tuleks valida uuritavale
grupile isloomulik, néiteks véikelaste uuringul ei ole mottekas kasutada FMRIB58  FA

atlast, vaid aluskaart tuleks valida grupi kaartide hulgast .

e Koik individuaalsed FA parameeterkaardid joondatakse mittelineaarselt aluskaardi jérgi.
Kui aluseks on atlas, siis tulemuseks saadakse individuaalsed FA parameeterkaardid atlase
koordinaatsiisteemis (néiteks MNI152).

e Luuakse joondatud FA parameeterkaartide keskmine (mean) FA-parameeterkaart FA-
skelett.

e FA-skelettkaardi loomisel voetakse arvesse ainult teatud lévest korgemad vadrtused trakti
suunaga risti olevas suunas ja surutakse maha koik teatud lavivaartusest madalamad FA
vaartused, et vélistada madala FA véartusega piirkonnad ja suured grupiiilesed varieeru-

vused.

e Iga individuaalne joondatud FA parameeterkaart projitseeritakse FA-skelettkaardi baasile
nii, et skeleti baasil olev voksel saab maksimaalse idividuaalse trakti FA vaédrtuse FA-skelet

trakti suunaga risti olevas suunas.

Tulemuseks on normaliseeritud individuaalpildid statilistiseks grupianaliiiisiks FA skeleti ruumis.

Moningad TBSS meetodi eelised ja puudused on jargmised.

e Vihendatakse VBA meetodi ruumilise normaliseerimisega tekkinud valgeaine traktide

joondumise probleemi, sest TBSS normaliseerib traktide alusel. [42] .

e Skeleti moodustamise meetodi korral ei ole tarvis kasutada andmete silumist, suurendades

seega statistilist voimsust (vihendades uuritavate pikslite arvu).

e Puuduseks on tulemuste moonutused uuritavate oluliste anatoomiliste erisuste korral voi

valgeaine kasvajate korral.

e Skeleti tagasiprojektsioon normaalruumi ei ole toene, kuna skeleti moodustamise meetod

kasutab lokaalse maksimumi meetodit, mis ei pruugi koikide uuritave anatoomiaga iihtida.
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1.10 Statistilised meetodid
Uldine lineaarne mudel

Peale piltide kohandamist ja normaliseerimist teostatakse andmete vokslipohine statistiline ana-
liiis. Neuroloogilises pildianaliiiisis kasutatakse vokslite uurimiseks lineaarset regressioonanaliiiisi| 7],
kus iga voksli kohta saadakse vektor, mille elementide arv on uuritavate arv. Maatrikskujul on
mudeli kuju

y=XS+e

kus y . on soltuvate muutujate vektor, Xy, on konstantidega disainimaatriks, 3,x1 on pa-
rameetrite maatriks ja eyx; on normaaljaotusega soltumatud juhulikud suurused ning N on
uuritavate arv. Parameetrite standardvead on maatriksi o(X”X) ™! diagonaalelemendid. Uuri-
tavatest koostatud gruppide korral on iihe statistiku dispersioonanaliiiisi lihtsamaks mudeliks
(ANOVA)

P(G | @)y = pi + ik + €

kus P(G|x;)k,; on i-nda voksli osakaal j-nda uuritaval k-ndas grupis, p; on koikide uuritavate
i-nda voksli keskvéértus (i = 1...N), p; + o, on k-nda grupi i-nda voksli keskmine ja e; j, ~
N(0,0?%) on k-ndas grupis j-nda uuritava i-nda voksli jaikliige. Parameetrite {1, a} hindamiseks
konstrueeritakse disainimaatriks Xy, milles néiteks kahe grupi korral (k = 2) tahistatakse
maatriksi esimese veeru litkmed 1-ga ja teine veerg koosneb koodidest (kontrastsustest) 1 ja -1,
mis tahistavad vastavalt esimese ja teise grupi uuritavaid. Parameetrite vahimruutude hinnang
saadakse avaldisest = (XTX) "Xy [17, 7]. Teststaistikuks on |7]

_ _ Ny No

M1 — M2

1
— k e )2 NERPRCA
Y us st = N {;(Z/m 1)+ E:l(yzu f12) }
V M No J J

Mitmese vordluse probleem

T =

Kui iga vokslit késitletakse soltumatuna, saadakse iihe ajuuuringu kohta umbes 100 000 statis-
tilist testi, mis moodustab selle uuringu teststatistikute kaardi ehk statistilise parameeterkaardi
(teststatistikuks voib olla naiteks T-statistik, kirjanduses téhistatakse ka Z-ga). Kasutades igas
vokslis tavapérast olulisuse nivoo vaartust a = 0,05, saadaks uuringu kohta puhtalt juhuse la-
bi 5000 valepositiivset teststatistiku vaartust, mis tliletavad olulisuse nivooga antud vaartuse,
olenemata statistiku suurusest. Probleem on selles, et nullhiipoteesi tagasi liikkamiseks peaks
piirkonnas olema oluliselt suurem arv voksleid, mille teststatistiku vdartus on iile olulisuse ni-
voo, sest mudel arvestab kogu aju mahus olevate vosklite arvuga ega arvesta iga voksli statistiku
suurust, asukohta ja korrelatsiooni teiste vokslitega. Probleemi lahendamiseks kasutatakse FWE
(Family Wise Error) kontseptsiooni, mille eesmérgiks on ndidata, et mitte koik valepositiivsed
ei ole tekkinud juhuse ldbi ja uurida teatava lave z (threshold) iiletanud vosklite kogumite (fa-
mily) statistikuid, mille korral voib elda, et nende hulgast ainult ménedes vokslites on olulisuse

nivoo iiletanud statistikute vaartused saadud juhulikult [6].
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Sobiva FWE véaartuse leidmiseks on voimalik rakendada erinevaid meetodeid, néiteks Bon-
ferrony korrektsiooni meetodit|6]; RFT (Random Field Theory) alusel baseeruvat vokslipohise
teststatistiku maksimumlédve meetodit ja klastripohise ldve meetodit|56]; TFCE ( Threshold-free
cluster enhancement) meetodit [45]; FDR (False Dicovery Rate) meetodit. Meetodi valik soltub
uuringu eesmargist ja modaliteedist. Loetletud meetodeid kasutatakse erinevate suuremahulise

andmehulgaga statistiliste parameetrerkaartide analiiiisiks.

Bonferroni korrektsioon baseerub eeldusel, et vokslid on soltumatud. FWE toendosus, et

iithe voi mitme teststatistiku vaéartus on iile olulisuse nivoo, on arvutatav valemist
PWE 1 (1 —a)" (1.29)

kus n on soltumatute vokslite arv. Kuna n on véga suur, siis tuleb iga voksli olulisuse nivooks
a = PFWE [ Kui vokslite vahel on korrelatsioon, siis Bonferroni testi peetakse liialt konsera-
vatiivseks, sest soltumatuid voksleid on vihem kui moodutud tulemusi. Silumisega suureneks
ruumiline vosklite kovariatsioon ja viheneks soltumatute voklite arv, kuid ei teata nende arvu

ja Bonferroni testi kasutamine on piiratud|6].

Gaussi juhuliku vilja (GRF) teooriat kasutatakse silumisega seotud tilesanneta lahenda-
miseks, millele tuginevad vokslipohine teststatistiku maksimumlédve meetodid (peak-level infe-
rence; vozel-wise test; voxel-based test) ja klastripohise lave meetodid (cluster-level inferents;
cluster-based inference). Silumisega suurendatakse kunstlikult soltumatute vokslite arvu. Ees-
margiks on leida silutud statistilisele parameeterkaardile korgeim lavivaartus, mis annaks soo-
vitud FWE véértuse. Silumise astet naitab silumisfiltri laius FWHM]6].

GRF voklite test (Vozel-wise test) baseerub maksimaalse teststatistiku teoreetilisele joatu-
sele f(R), mis soltub FWHM védrtusest ja vokslite arvust [17]. Kuna maksimaalse teststa-
tistiku analiiiitiline jaotus ei ole teada, aga huvi pakub vaid Z jaotuse suuremate vaéartuste
poolne saba, siis selle saba aproksimeerimiseks kasutatake Euleri karakteristikuga funkt-
siooni nii, et saadakse saba joatus FC(R) = u(R). u(R) alusel méaaratakse rahuldava
FWE olulisuse nivoo jaoks sobiv teststatistiku lavivadrtus z [56]. Meetodi puuduseks on
soltuvus etteantavatest FWHM védrtusest [45].

GRF klastrite test (Cluster-based test) baseerub teatud etteantud léve z liletavate teststa-
tistikute klastri (vokslite hulga) teoreetilisel jaotusel. GRF teooria abiga saadakse selle
jaotuse suuremate védrtusete poolse saba aproksimatsioon u(R), mille alusel méératak-
se eelnevalt etteantud z véidrtusele vastav FWE olulisuse nivoo vaartus. Meetod soltub
etteantud z lavivadrtusest, samuti FWHM vadrtusest ja vokslite arvust. Klastrite testil
on lokaalne tundlikkuse voimsus suurem kui vokslite testil [56]. Puuduseks on soltuvus

etteantavatest FWHM ja maksimaalse teststatistiku z vdédrtustest [45].
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Livevaba klastrite laienduse (TFCE) meetodi pakkusid Smiths ja Nichols [45] klastrite
testi tdiendamiseks, et lahendada silumise, statistiku lavivaartuse méaramise ja ka tulemuste in-
terpreteerimise probleemi. Viimane seisneb selles, et lavevaartusel pohinevates suurtes klastrites
ei kasitleta klastrisiseseid teststatistiku voimalikke olulisi varieeruvusi. TFCE meetod kasutab
silumata statistilise parameeterkaarti ja to6tleb vokslite vadrtused lokaalse klastri sarnaseks il-
ma lavevaartust maaramata. Iga voksli TFCE véaértus saadakse lahipiirkonna lokaalses klastris

olevate vokslite viartusega kaalumisel iihtlustades nii vokslite vadrtused iihes klastris valemiga

hp
TFCE(p) = / e(h)?h*dh,

h=hg

kus p téhistab voksli asukohta, h on klastri minimaalne korgus (ehk intensiivsus, mis méértakse
tavaliselt 0), e on klastri laius korgusel A ning £ = 0,5 ja H = 2 on empiiriliselt méaratud
soovitatavate vidrtustega parameetrid [45].

TFCE meetodil leitud klastrites teostatakse vokslitepohine test, kus teststatistiku maksi-
mumvéaartuse joatuse leidmiseks kasutakse permutatsioonimeetodit. Kui teoreetiline permutat-
sioonide arv praktilises uuringus on liialt suur, siis kasutatakse jaotuse leidmiseks Monte Carlo

meetodit.
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2 Metoodika

2.1 Aparatuur ja uuritavate valim

Uuringuteks kasutati Tartu Ulikooli Kliinikumi radiooloogiakliiniku magnettomograafi Philips
Achieva 3.0 T, mille tarkvara versioon uuringu ajal oli 3.2.3\3.2.3.1. Uuringud viis 14bi Kliini-
kumi radiloloogiatehnik.

Magnettomograafi uuringud teostati 8 meessoost (grupp A) ja 5 naissoost (grupp B) uuri-
tavale vanuses 21 kuni 40 aastat. Gruppide vahel olulist vanuselist erinevust ei ole (vt tabel
2.1). Uuritavate kidest vOeti enne uuringut kirjalikult informeeritud teadlik nousolek uuringus

osalemiseks. Uuring kooskélastati eelnevalt Tartu Ulikooli inimuuringute eetika komiteega.

Tabel 2.1: Uuritavate vanus.
’ Grupp A ‘ Grupp B t-test ‘

| n=827,2548,07 | n="527,8046,94 | p=0,9023 |

2.2 Uuringu seaded

Uuritavatele teostati difusioonkaalutud piltide skaneering (TR 11450 ms; TE 120ms; kihi paksus
2mm; kihtide arv 70; FOV 256 X 256 X 140mm; kihi andmemaatriks 128 X 127; voksli suurus
2X2X2mm; EPI single-shot andmehdive; EPI faktor 127 (spinnkaja korduste arv); gradientide
resolutsioon medium; Pulsed Gradient Spin Echo (PGSE) sekvents; NSA = 1), b vddrtustega
0, 1000 ja 2500 s/mm? (edaspidi on b viirtused kajastatud alati s/mm? mootiihikutes) ja
skaneerimise kestus 13,5 minutit.

Lisaks difusioonkaalutud kujutistele skaneeriti anatooomilise kontrastsustega FLAIR kuju-
tis (TR/TI = 9000 ms/2500 ms; TE 125ms; kihtide arv 35; andmemaatriks 316 X 18; konst-
rueeritud voksel 0.45 X 0.45 X 4.00 mm; skaneerimisajaga 4 minutit) ja 7'1 kaalutud kujutis
(TR/TE= 12/3.2 ms; andmemaatriks 256 X 256; konstrueeritud voksel 1.00 X 1.00 X 1.00 mm;

skaneerimise kestus 9 minutit).
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Kaalugradientide suunad

Difusioonkaalutud piltide skaneerimisel kasutatud 15 kaalugradiendi suunad on piltlikult esita-

0.8—

tud joonisel 2.1

0.6 —

0.4 —

0.2 —

-0.2—

~0.4

-0.6—

-0.8—

Joonis 2.1: Varvilised jooned kujutavad seadme poolt rakendatud 15 difusiooni kaalugradiendi
suunda.

2.3 Pildifailide eeltootlus

Néhtavate artefaktide tuvastamiseks teostas difusioonkaalutud piltide visuaalse kontrolli Kliini-
kumi meditsiinifiiiisik. Patoloogiliste leidude vélistamiseks teostas Kliinikumi radioloog FLAIR
ja T1 piltide kontrolli. Seejirel salvestati anoniimiseeritud DICOM failiformaadis pildid uuri-
mistoos kasutamiseks vélistele andmekandjatele ja edastati kiesoleva t66 autorile, kes teostas
jargneva pilditootluse ja andmeanaliiiisi.

Tarkvara DicomSort! ja Osirix? abil korrastati difussioonkaalutud pildid ja kontrolliti difu-
siooni kaalugardientide arvu oigsust, et iga skaneeritud anatoomilise kihi kohta oleks 1 kujutis b
vaartusega 0, 15 kujutist b vadrtusega 1000 ja 15 kujutist b vaartusega 2500. Kuna iga gradiendi
vaartusele vastab {iks fail siis iihe uuritava 70 anatoomilise kihiga ajupiirkonna dMRT uuringus
on kokku 2170 DICOM faili. Seadme t66jaama poolt listatud kéesolvas uuringus mittevajalikud
pildid ja poolikud seeriad eemaldati késitsi.

Iga uuringu korrastatud DICOM-failid teisendati tiheks 4D Nifti ( Neuroimaging Informatics
Technology Initiative) formaadiga pildifailiks kasutades tarkvara dem2nifti®. Gradiendisuunda-

de maatriks tuvastatid tarkvaraga 3D Slicer?.

Thttp:/ /www.dicomsort.com

2 Pizmeo SARL, http://www.osirix-viewer.com
3http:/ /www.mccauslandcenter.sc.edu/mricro
4http:/ /slicer.org
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Difusiooni kaalugradientide kiirest muutumisest tulenevate eneseinduktsioonivoolude poh-
justatud hairiva magnetvilja moju korrektsioon ja uuritava liigutuste korrektsioon teostati
tarkvarapaketi FSL (Functional Magnetic Resonance Imaging of the Brain - FMRIB Software
Library FSL®) alamprogrammi EDDY abil, mis kohandab iga gradiendisuunaga kaalutud pildi

kaalumata b = 0 pildi jargi mittelineaarsete pilditeisendusega.

2.4 Difusioonparameeterkaartide arvutamine

Igas vokslis arvutati difusioonitensori ja kurtoositensori omavéirtused ja omavektorid ning nen-
de alusel difusiooniparameetrid kasutades patenteeritud vabavara DKE (Diffusional Kurtosis
Estimator®) [51], mille kasutamiseks on vaja tarkvara MATLAB MCR ([36]) kompilaatorit.
DKE tarkvara valikul lahtuti difusioonparameeterkaartide arvutamise voimalustest, andme-
failide tihilduvusest, tensori komponentide arvutusmeetoditest ja arvuti operatsionisiisteemi
ithilduvusest.

Tensorite komponentide arvutusmeetodiks valiti kitsendustega lineaarne vihimruutude mee-
tod (CLLS), mille sisuks on optimeeritud iteratiivne arvutusalgoritm [51]. CLLS meetodis ka-

sutatavad kitsendavad tingimused

C

D(TL) > 0 ja Kmam(n) = m,

kus 0 < C < 3 rakendatakse selleks, et vilistada fiilisikalist ja fiisioloogilist sisutud tensori nega-
tiivsed omavadrtused. Siin n € N ja N on uuringus kasutatavate gradiendisuundade maatriks,
D(n) on hinnatav difusioonikonstant, K,.,(n) on maksimaalne hinnatav kurtoos ithikvektori

n suunas ja bpq, on maksimaalne b viirtus [51].

Difusioonparameeterkaartide arvutamisel kasutatud tarkvara DKE sisendparameetrite va-
likud on toodud lisas7. Arvutati iga uuritava kahe b vadrtusega (0, 1000) FA, MD ja kolme b
vadrtusega (0, 1000, 2500) MK difusioonparameeterkaardid (joonis 2.2).

Joonis 2.2: Uhe uuritava difusiooniparameetrite FA, MK ja MD kaardid uuringu seadme koor-
dinaadisiisteemis z = 57,43, piksli suurus 2 x 2mm.

Shttp:/ /www.fmrib.ox.ac.uk
Shttp://academicdepartments.musc.edu/cbi/dki/dke.html
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2.5 Difusioooniparameeterkaartide normaliseerimine

Statistilise grupianaliiiisi jaoks on tarvis uuritavate difusioonparameeterkaardid omavahel vor-
reldavaks joondada, selleks on vaja pildid iiksteisega anatoomiliselt kohandada. Maskimiseks
mone tuntud atlase alusel on need jargmiseks vaja vastava atlase templaadi jargi normaliseerida.

Atlase valik soltub uuringu eesmargist.

Vokslipohise statistilise analiiiisi eelt66tlus

Vokslipohise analiiiisi meetodina kasutati traktide pohise ruumilise statistika meetodit TBSS
(Tract-Based Spatial Statistics, [43]), mis on teostatav tarkvarapaketi FSL alamprogrammi
TBSS abil[44]. Koigepealt eraldati difusioonparameeterkaartidel ajupiirkond koljust FSL alamprog-
rammi BET abil [41]. Seejérel joondati koikide uuritavate individuaalsed FA andmed iihtses-
se ruumi FMRIB58 FA atlase (MNI152 - McConnell Brain Imaging Centre; ICBM Average
Brain standardiseeritud valgeaine traktide atlas”) jirgi kasutades mittelineaarsete teisenduste
alamprogrammi FNIRT, mis annab esimeses ldhenduses tulemuseks valgeaine traktide anatoo-
milise kohandamise [38]. Jargmisena koostati valimi keskmine FA kaart, mille alusel omakorda
koostati peenemate traktidega FA-skelett, mis esindab koikide uuritavate valgeaine traktide
keskjooni (valimi keskmine FA-skeleti kaart on esitatud joonisel 2.3). Seejérel projitseeriti iga
uuritava FA andmed valimit esindavale FA-skeletile ja normaliseeriti MNI152 T1 1mm atla-
se jargi. Individuaalsetest anatoomilistest varieeruvustest tingitud ebakvaliteetsed joondamise
tulemused maskiti alumise FA lavivaartusega 0,2. Tulemuseks on statistiliseks analiiiisiks ette-
valmistatud tiksteisega anatoomiliselt vorreldavad individuaalsed valgeaine traktide FA kaardid
salvestatuna iihte 4D Nifti faili. Teiste difusiooniparameetrite uurimiseks joondati ka MD ja MK

parameeterkaardid eelnevalt koostatud uuringu keskmise FA-skelettkaardile jargi.

x=0 mm y=-17 mm z=19 mm

Joonis 2.3: Uuringu keskmise FA-skelettkaardi koronaar-, sagitaal- ja aksiaalloige MNI152 koor-
dinaatidega (0,-17,19) on markeeritud punase vérviga, taustal hallskaalal MNI152 T1 atlase
templaat. FA-skeleti vadrtused on lavestatud vahemikus 0,2 kuni 0,8.

Thttp://fsl.fmrib.ox.ac.uk/fsl/fslwiki/FMRIB58 _FA
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Huvipiirkonna statistiline eelto6tlus

Et huvipiirkonnad oleks erinevatel isikutel vorreldavad, teostati iga uuritava difusioonpara-
meeterkaartide (FA, MK ja MD) joondamine selle uuritava anatoomilise T1 MRT pildi jargi.
Seejarel normaliseeriti parameeterkaardid MNI152 T1 1mm atlase templaadiga. Difusiooni-
parameetrite uurimiseks valiti kaks huvipiirkonda: Forceps minor (FM) ja Frontal Pole (FP)
(joonis 2.4). Huvipiirkonna FM lokaliseerimiseks ja maskimiseks kasutati JHU toenédosuslikku
valgeaine traktide atlast (Dr. Susumu Mori, Laboratory of Brain Anatomical MRI, Johns Hop-
kins University, 28 inimese kvantititatiivne valgeaine traktograafia atlas). Huvipiirkonna FP
lokaliseerimiseks ja maskimiseks kasutati Harvard-Ozford Cortical Structural Atlas’t MNI152
koordinaatsiisteemis. Kasutades tarkvarapaketi FSL alamprogrammi fslstats maskisime FA,

MK ja MD parameetrite kaardid huvipiirkonnaga edasiseks statistiliseks andmetéotluseks.

z=U0 mm

Joonis 2.4: Huvipiirkondade maskid. Punasega tahistatud Forceps minor (FM) ja sinisega Fron-
tal Pole (FP) maskid MNI152 T1 templaadi taustal koordinaadiga z = 0.

2.6 Mudeli uurimise ja statistilise analiiiisi meetodid
2.6.1 Difusioonikonstandi uurimine

Uuriti difusioonikonstandi soltuvust b vadrtusest ja DKK mudeli sobivust katseandmetega.
Selleks valiti iihe uuritava sama difusiooni kaalugradiendi suunaga kolme b vaartusega pildid.
Kuues kasitsi valiti huvipiirkonnas hinnati signaali tugevust ja siganaali miira suhet.

Mootepunktide signaali miira suhe arvutati valemist 1.4, kus miirana késitleti sama b vaar-
tusega piltide huvipiirkonna keskvaértuste standardhélvet. Kuna b = 0 pildi miira hindamiseks
puuduvad head voimalused, sest pildi ohupiirkonnast taustamiira méaramine ei ole seadme
spetsiifikast tulenevalt adekvaatne ning kordusmootmisi ei ole teostatud, ldhtuti konservatiiv-
sest hinnagust mé&irates mootepunkti b = 0 signaali miira suhteks mootepunkti b = 1000
signaali miira suhe.

Saadud tulemused ldhendati nii 1. kui 2. jarku poliinoomiga. Lisaks ldhendati ainult kahe b
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vaartusega (b =0 ja b = 1000) moctetulemused 1. jarku poliinoomiga
p(x) = p1a™ + pox™ ™+ o P+ Paa, (2.1)

kus n on poliinoomi jark ja p, on poliinoomi kordajad, mis leiti vihimruutude meetodil. Difu-
sioontensorkuvamise mudeli korral n = 1 vastavalt valemile (1.15) ja difusioonkurtooskuvamise

mudeli korral n = 2 vastavalt vorrandile (1.28).

2.6.2 Gruppide vordlemine. Traktide pohise ruumilise statistika meetod

Traktide pohine ruumiline statistika (TBSS) teostatakse normaliseeritud traktides voksli pohi-
selt. Et uurida gruppide vahel FA, MD ja MK vokslite erinevusi valgeaine traktides iile kogu
ajupiirkonna, arvutati tarkvarapaketi FSL alamprogrammi RANDOMISE kasutades statistilis-
te parameetrite kaardid TFCE meetodil. Gruppide erinevuste hindamiseks arvutati vastavate
difusioonparameeterkaartide t-testi teststatistiku 7" statistilised parameeterkaardid ning mitm-
ese vordluse korrigeerimata ja korrigeeritud (FWE) olulise toenédosuse p kaardid kahel juhul:
kui sisuka hiipoteesi korral peetakse 1) grupi A keskvadrtust suuremaks grupi B keskvéértusest
ja 2) grupi A keskvédrtust viiksemaks grupi B keskvéddrtusest. TFCE on mitteparameetriline
statistiline meetod, mille korral hinnatakse vokslite teststatistikute maksimumvéartuste jaotust
permutatsioonitestiga [55][37]. RANDOMISE arvutab statistilised parameeterkaardid 1 —p via-
ringus (see tdhendab, et néiteks olulisuse nivool p < 0.05 vokslite kuvamiseks on vaja 1 — p

kaardi vokslite vadrtused ldvestada min = 0,95 ja max = 1).

2.6.3 Vanuse korrelatsioonianaliiiisi meetod

Teise uuringu moodustas korrelatsioonianaliiiis FA, MK ja MD parameetrite korreleeruvuse
hindamiseks uuritavate vanusega eelnevalt méaratud kahes anatoomilise huvipiirkonna Forceps
minor (FM) ja Frontal Pole (FP) keskvddrtustega. Selleks arvutati Pearsoni ja Spearmani

korrelatsioonikordajad usaldusnivool o = 0,05. Vastav statistiline analiiiis teostati tarkvaraga
MATLAB.

2.6.4 Huvipiirkondade vordlemise meetod

Kolmanda uuringuna moodustas statitiline analiiiis huvipiirkondade FM ja FP difusioonipara-
meetrite FA, MK ja MD eristatavuse hindamiseks molema grupi korral eraldi.

2.6.5 Gruppide vordlemine. Huvipiirkondade analiiiis

Neljanda uuringuna teostati statitiline analiiiis gruppide eristatavuse (soolise eristatavuse) hin-

damiseks molemas huvipiirkonnas FM ja FP eraldi.

34



3 Tulemused ja analiiiis

3.1 Naiva difusioonikonstandi uurimine

Valiti ihe anatoomilise kihi kolme b viaartuse kuid iihe gradiendisuunaga (0, 89274; —0,699602; —0, 653358)
pildid nr. 0, nr. 5 ja nr. 20 (joonis 3.1). Piltide pikslite histogrammid on esitatud lisas 7. Pildid

kohandati {iksteisega kasutades programmi FSL EDDY.

LT

"l

=~ . T

A .

b=0; kiht nr. 0 b=1000; kiht nr. 5 b=2500; kiht nr. 20

Joonis 3.1: DWI-pildid b vaartusega 0, b vadrtusega 1000 ja b vaartusega 2500. Koordinaatsiis-
teem MNI152. Piltide histogrammid on esitatud lisas 7.

Difusioonkaalutud signaalide tugevusi ja signaali miira suhet uuriti kuues 3 x 3 pikslit suuru-

ses huvipiirkonnas. Mootemé&aramatuse aluseks hinnatud signaali miira suhe kahe huvpiirkonna
(ROI 2 ja ROI 6) jaoks on esitatud tabelis 3.1

Tabel 3.1: Mootepunktide SNR hinnangud
[ ro1| b |sNe|ROI| b | sNR|

0 29 0 7
6 1000 29 2 1000 7
2500 7 2500 4

Saadud mootetulemused lahendati valemite (1.15) ja (1.28) alusel 1. ja 2. jarku poliinoomiga
kolmel juhul. Huvipiirkonna ROI 2 ja ROI 6 poliinoomide graafikud on esitatud joonisel ?7.
Koikide huvipiirkondade graafikud on esitatud lisas 7.
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Joonis 3.2: Difusioonkaalutud piltide signaalitugevuse analiiiisist tuletatud mootetulemused
koos kahekordse standardhéilbega. Signaalid méddetud DWI pildil nr 0 (b=0), nr 5 (b=1000)
ja nr 20 (b=2500).
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Tabel 3.2: Difusioonkaalutud signaalide ldhendamine soltuvalt b vaartusest 1. ja 2. jarku polii-
noomiga regressiooni meetodil.

Dispersioon
ROI b (s/mm?2) Jark n Sy = 50)? p1 D2 p3
3
0, 1000, 2500 2 6,5—10"1 | 1,6-10°7 —0,001 4,7-.10716
2 0, 1000, 2500 1
0,1000 1
0, 1000, 2500 2 8,0—10"15 | 2,7-10=7 | —0,0016 | 4,6-10716
6 0, 1000, 2500 1
0,1000 1

ROI 2 korral ei luba mooteméaaramatus eeldada mittelineaarse kurtoosimudeli paikapida-
vust, kuid piisava tépsuse korral oleks see pohjendatud (ROI 6). Samuti tuleb arvestada signaali
miira suhte hindamise metoodikale, sest ka kéesoleval juhul kasutatud metoodika ei pruugi anda
toeparast tulemust. Kurtoosimudel on tundlik signaali miira suhte suurusele, mida on suhteliselt
raske hinnata meie iihekordse mootmisega piltidel.

Kirjanduses on erinevad autorid kasutanud erinevaid meetodeid signaali miira suhte hinda-
miseks kliinilise seadme difusioonkaalutud piltidelt soltuvalt uuringu seadistustest. Harva kasu-
tatakse iihe huvipiirkonnaga tihe difusioonkaalutud pildi alusel signaali miira suhte hindamist.
Uldiselt b vadrtusega 0 pildi korral teostatakse vihemalt kaks anatoomilise kihi skaneerimist.
Kliiniliste seadmete korral on ka pildi ohupiirkonnast miira hindamine komplitseeritud seoses
seadmete taustamiira mahasurumise seadistusele [32].

Ka kirjanduse alusel varieeruvad signaali miira suhte vaartused difusioonkaalutud piltidel
regionaalselt suures ulatuses, soltudes muu hulgas kaalugradiendi suunast just valgeaine trak-
tide piirkonnas. On leitud, et siistemaatilise vea vaba FA arvutamiseks suure FA viartusega
anatoomilistes piirkondades (FA > 0,78) peaks signaali miira suhe olema vihemalt 20 [32]
ja madala FA viidrtusega piirkondades vihemalt 40. Kriitiliselt madala SNRi korral toimub

difusioonitensori omavédrtuste alahindamine [32, 39].

3.2 Traktide pohine ruumiline statistika

Traktide pohise ruumilise statistika (TBSS) meetodil leitud difusioonparameeterkaarte kasu-
tati gruppide vahelise (sugude vahelise) erinevuse hindamiseks. Statistiline analiiiis teostati
tarkvarapaketi FSL alamprogrammiga RANDOMISE kasutades TCFE meetodit T-statistiku
maksimumvéartuse jaotuse hindamiseks, mille leidmiseks kasutati permutatsioonitesti 1287 per-
mutatsiooniga. Mitmese vordluse korrigeeritud (FWE) statitilise analiiiisi tulemusena selgus, et
usaldusnivool o = 0, 05 ei leidunud difusiooniparameetrite FA, MK ja MD puhul gruppide vahel
olulise erinevusega valgeaine traktide voksleid terves ajupiirkonnas. Kiill aga tuli esile mitmese
vordluse korrigeerimata p kaartidel esile gruppide vahel oluliste erinevustega FA, MK ja MD
valgeaine traktide vokslid. MD ja MK puhul on esile tulnud A < B oluliselt erinevad vokslid
ja FA korral A > B oluliselt erinevad vokslid. Tabelis 3.2 on esitatud FA, MK ja MD kaartide

T-statistiku olulisuse toendosuse p maksimaalsed vadrtused iile kogu ajupiirkonna. Lisas 7 on
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esitatud sellega seostud FA, MK ja MD TFCE meetodiga leitud T-statistiku pildid mitmese

vordluse korrigeerimata ja korrigeeritud (FWE) juhul.

Tabel 3.3: FA, MD ja MK T-statistiku olulisuse toenéosuse vokslite maksimaalsed vaartused ja
vokslite arv, mille korral p > 0,05 .

FA MK MD
Pmaz,A>B ‘ Pmaz,A<B Pmaz,A>B ‘ Pmaz,A<B Pmaz,A>B ‘ Pmaz,A<B
max »2 2 , ,4 ,52 y 52 ,4 7
TFCE FWE P 0,208 0,9806 0,4600 0,5299 0,7529 0,4779
Np<o,05 0 0 0 0 0 0
TFCE Pmazx 0,0008* 0,0093* 0,0016* 0,0008* 0,0023* 0,0023*
Np<o,05 9715 8 1246 5016 - 1781

FA, MD ja MK T-statistiku olulisuse toendosuse vokslite maksimaalsed vaédrtused eeldades, et grupp A > B
keskvéirtusest ja eeldades, et grupp A < B keskviirtusest vastavalt mitmese vordluse korrigeerimata juhul
(TFCE) ja korrigeeritud juhul (TFCE FWE). N, 05 on vokslite arv, mille korral p < 0,05 .

Kuigi antud uuringust ei selgunud meeste ja naiste puhul oluliste erinevustega voksleid siis
neid erinevusi on leitud teistes uuringutes. TBSS meetodiga on leitud, et FA véartused on
teatud anatoomilistes piirkondades meestel suuremad kui naistel [21](valimi suurus 857) ja [13]
(valimi suurus 87). Meie tulemused oleks sellega kooskolas (A > B) juhul, kui mitmese vordluse
korrigeerimist ei rakendata. Nende tulemustega monevorra vastuolus on VMA (vokslipohise
analiitisi) meetodil saadud tulemused [28] (valimi suurus 135), kus leiti, et teatud piirkondades
on meeste FA véartus suurem ja teatud piirkondades viiksem kui naistel. P6hjus, miks antud
uurimistéos mitmese vordlusega korrigeeritud meetodil oluliste erinevustega voksleid ei leitud

voib seisneda suhteliselt vaikeses valimis.

3.3 Korrelatsioon vanusega

Difusiooniparameetrite korrelatsioonitugevuse hindamine seoses vanusega huvipiirkondades FP
ja FM on esitatud tabelis 3.4 ja hajumisdiagrammid on esitatud joonisel 3.3. Esile on tulnud
oluline positiivne lineaarne seos MD ja vanuse vahel mdlemas nii FM (r = 0,55) kui ka FP
huvipiirkonnas (r = 0, 74). Kuid FA ja MK ei néita olulist vanuselist soltuvus. TBSS meetodil
on teatud anatoomilistes piirkondades nédidatud FA olulist negatiivset korrelatsiooni seoses
vanusega |21], mis ei ole otseselt vastuolus meie tulemustega, sest oleme kasutanud ROI meetodit

ainult kahes suuremas anatoomilises piirkonnas.
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Tabel 3.4: Korrelatsiooni tugevused huvipiirkondade FP ja FM difusiooniparameetrite kesk-
vaartuse ja katseisikute vanuse vahel. *- p <0, 05.

| FM |

FA MK MD

P p p p p p
Ve |_Pearson | -0.5140 | 00724 | -0,1399 | 0,6486 | 0.5529 | 0.0500*
Spearman | -0,3923 | 0,1849 | -0,2182 | 0,4738 | 0,4475 | 0,1252

FP

FA MK MD

p p p P P P
Ve | Peason | 05182 | 00697 | -0.2362 | 04373 | 0.7389 | 0,0039*
Spearman | -0,5967 | 0,0313* | -0,1409 | 0,6462 | 0,7514 | 0,0031*
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Joonis 3.3: Difusiooniparameetrite FA, MK ja MD hajumisdiagrammid ja lineaarne soltuvus
katseisikute vanusest koos standardhélbe koridoriga. Oluline lineaarne korrelatsioon on esile
tulnud MD ja vanuse vahel.
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3.4 Huvipiirkondade vordlemine

Uurisime huvipiirkondade FP ja FM vahelisi difusiooniparameetrite keskvaértuste erinevusi.
Valimi difusiooniparameetrite keskvaartused huvipiirkondades FP ja FM on esitatud tabelis
3.4 ja vastavad F'- ja t-testi tulemused on esitatud tabelis 3.6. Esile on tulnud huvipiirkondade
FP ja FM vahelised olulised erinevused FA ja MK korral, kuid mitte MD korral. On néha,
et nii FA kui MK eristavad meie valitud huvipiirkondasid, kusjuures MK ja FA muutuvad
teineteisele vatupidises suunas. Saadud MK ja FA vadrtused jéddvad varasemates uuringutes
leitud tulemuste vahemikku [21]. MD oluliselt suur hajuvus (0,99 £ 0,095 FM piirkonnas ja
1,07 £ 0,10um?/ms ) on seletatav olulise positiivse korrelatsiooniga vanuse vahel (vt joonis

3.3). MD poritiivne korrelatsioon vanusega on kooskolas [40].

Tabel 3.5: Valimi difusiooniparameetrite keskvaartused, standardhélve ja vokslite arv huvipiir-
konnas FM ja FP.

Forceps minor (FM) Frontal Pole (FP)
FA ‘ MD (um?/ms) ‘ MK FA ‘ MD (um?/ms) ‘ MK
Keskvaartus 0,269 0,988 0,879 0,154 1,073 0,721
Standardhilve 0,025 0,095 0,052 | 0,016 0,095 0,046
D 0,015* 0,058 0,031* | 0,010 0,057 0,028*
Vokslite arv ~ 72000 ~ 23000
ROI ruumala (cm?) 576 184

Tabel 3.6: Huvipiirkondade FP ja FM vahel difusiooniparameetrite erinevuste hiipoteesi kont-
rollimise tulemused. Tabelis on esitatud vastavad F- ja T-testi tulemused, kus * on méargitud
nullhiipoteesi kummutavad olulisuse toendosused p < 0, 05.

F-test, p t-test, p
FA MK MD FA MK MD
FM-FP erinevus Grupis A | 0,1059 | 0,2036 | 0,7977 | p < 0,001% | p < 0,001%* | 0,1457

FM-FP erinevus Grupis B | 0,5962 | 0,2215 | 0,8321 | p < 0,001% | p < 0,001% | 0,1693
Huvipiirkondade F'P ja FM vahel difusiooniparameetrite erinevuste hiipoteesi kontrollimise tulemused. Tabelis
on esitatud vastavad F- ja T-testi tulemused, kus * on margitud nullhiipoteesi kummutavad olulisuse toenéo-
sused p < 0, 05.

3.5 Gruppide vordlemine

Gruppidevahelises vordluses huvitas meid gruppide erinevus samas huvipiirkonnas (erinevalt
TBSS vokslipohisest analiiiisist uurisime niitid parameetrite vaartuseid atlase templaadi alusel
valitud huvipiirkondades). Vastavad F- ja t-testi tulemused on esitatud tabelis 3.5. Esile ei ole
tulnud olulisi gruppide ehk sugude erinevusi kummaski piirkonnas, mis on osaliselt kooskolas
meie uuringu tulemusega punktis 3.2 saadud TBSS meetodi tulemustega. Samas on
huvipiirkonna analiiiis pohjendatud sellega, et mone teise huvipiirkonna puhul voivad

tulemused erineda, sest TBSS meetodi FA-skelett ei holma kogu ajupiirkonda.
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Tabel 3.7: Huvipiirkondades FP ja FM gruppide (sugude) erinevuste uurimise vastavad F-testi
ja t-testi tulemused.

F-test, p t-test, p
FA MK MD FA MK MD
Grupp A ja grupp B erinevus FP piirkonnas | 0,2033 | 0,2776 | 0,5428 | 0,645 0,815 | 0,7011
Grupp A ja grupp B erinevus FM piirkonnas | 0,653 | 0,1794 | 0,8885 | 0,9043 | 0,9271 | 0,8885
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4 Jareldused

Kéesolevas t60s grupianaliitisiks kasutatud traktide pohise ruumilise statistika (TBSS) meetod
ei toonu esile erinevusi DTK ja DKK parameetrite vahel. Nii FA, MK kui MD puhul ei leitud
gruppide vahel oluliselt erinevaid voksleid ehk sugude vahelisi erinevusi.

Kuigi DTK ja DKK meetodite erinevusi ei tuvastatud ka huvipiirkonna analiiiisiga, sest nii
FA kui MK t6id molemad esile erinevuse valge ja hallaine piirkondade vahel, on antud uuring
piiratud ainult iithe huvipiirkonnaga ja kasutatud difusiooniparameetritega. Meie valitud ka-
hes anatoomilises huvipiirkonnas ei ole DKK parameeter MK vihem informatiivsem kui DTK
parameeter FA. Huvipiirkonna siseseid erinevusi saaks uurida ainult selle piirkonna seesmise
kontrastuse (patoloogia) korral, mida antud t66s tervete inimeste korral ei eeldatud. Kéesolev
uurimus ei naita, et DKK meetod ei ole informatiivsem teistes huvipiirkondades voi mone-
suguse koesisese tdpsema kontrastsuse esinemise korral. DTK ja DKK tépsemaks vordlevaks
uurimiseks on soovitatav kasutada kogemustega radioloogi abi huvipiirkondade teadlikumaks
valimiseks. Samuti véljus kiesolva t66 raamidest koikide DTK ja DKK parameetrite testimine
koos vastastikuse korrelatsioonianaliiiisiga erinevates huvipiirkondades. Samuti vajaks téien-
davat uurimist vihje FA ja MK negatiivsele korrelatsioonile, mis voib viidata DKK ja DTK
kvalitatiivsele erinevusele teatud kontrastsuse uurimisel.

Meie valitud huvipiirkondade FA ja MK védartused jaavad kirjanduses esitatud varasemate
uurimuste poolt saadud vadrtuste vahemikku ja MD positiivne korrelatsioon ei ole vastuolus
varasemate uurimustega.

Difusioonkaalutud signaali analiiiis néitas, et nii DTK kui DKK on tundlikud signaali miira
suhtele ja anatoomise piirkonna valikule. Madala signaali miira suhte korral muutuvad kurtoosi-
tensori komponentide arvutamisel oluliseks fiiiisikaliselt pohjendatud kitsendused, mis heidavad
korvale teatud vokslite kurtoosiparameetrite arvutamise nagu on joonisel 2.2 ndha MK kaardi
mustadest ruutudest. Statistilist voimsust saaks suurendada SNR suurendamisega. Ajaliselt pii-
ratud kliinilise protokolli rakendamisel DTK ja DKK kasutamiseks peab tdhelepanu p6érama
koikidele voimalikele lahendustele signaali miira suhte parandmiseks.

Signaali miira suhte suurendamise peamiseks voimaluseks on skaneerimise korduste arvu
tostmine. Vahamalt b = 0 pildi puhul oleks oigustatud kahekordne skaneerimine. Kui on teada
vaiksema vaatevaljaga huvipiirkond, siis on oigustatud teostada kordusskaneerimisi tavaparase
vaatevilja vihendamise arvel sama aja jooksul.

Difusioonkaalutud piltide uuring t6i esile mittelineaarse seose piisavalt suure signaali mii-
ra suhte korral, mis oigustab dMRT meetodi puhul korgemat jarku mudeli kasutamist kui
b > 1000 s/mm?. Sellest tulenevalt soltub niiv difusioonikonstant ja selle alusel arvutatud
difusiooniparameetrid b vadrtusest ja vadrtuste arvust. Seega peab nii DTK kui ka DKK uuri-
mistulemuste tolgendamisel arvestama, et erineva seadme seadistusega, erinevate b viartustega
ja erineva signaali miira suhtega difusioonparameeterkaardid voivad olla vorreldamatud.

Kaesolevas uuringus kasutatud kliiniliselt vastuvoetava uuringuprotokolliga teostatud DKK
ja DTK difusiooniparameetrite arvutamise metoodika on rakendatav nii kliinilises kui ka tea-

dusuuringus ja leitud difusiooniparameetrid on kasutatavad referentsvaartustena. Lisaks kées-
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olevas t66s vaadeldud huvipiirkonnale on voimalik viikese ajakuluga arvutada mone teise uurin-

guspetsiifilise huvipiirkonna referentsvairtused.
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Difusioontensorkuvamine ja difusioonkurtooskuvamine aju-

koe mikrostruktuuri uurimiseks
Erkki Luhamaa

5 Kokkuvote

Difusioontensorkuvamine (DTK) on tuntud kvantitatiivne magnetresonantstomograafia (MRT)
uurimismeetod peamiselt ajukoe mikrostruktuuri uurimiseks, mis ldhtub veemolekulide anisot-
roopsest omadifusiooni hindamisest ja eeldab vihemalt 6 soltumatus suunas difusioonikons-
tandi mootmist. Difusioonkurtooskuvamine (DKK) on DTK mittelineaare arendus peamiselt
isotroopse koe mikrostruktuuri uurimiseks, mis eeldab difusioonikonstandi mootmist vihemalt
15 soltumatus suunas suurendades seega ka skaneerimiseks kuluvat aega.

DTK meetodi pildid on kiill kliinilistes seadmetes kittesaadavad, kuid need ei ole seadme
poolt sagedasti piisavalt toodeldud ega véljasta koiki skalaarseid parameeterkaarte ja DKK
pilte tdnapéeva kliinilised seadmed ei kuva. Samuti ei teostata kliinilistes t66jaamades grupi-
analiitisiks vajalikke koiki statistilisi analiiiise. Seega on molema meetodi puhul tarvis labi viia
laboratoorne pildi- ja andmetéotlus. DKK meetodit ei ole Tartu Ulikooli Kliinikumis varasemalt
kasutatud.

Kaesoleva t66 eesmargiks oli teostada DTK ja DKK metoodilised uuringud hindamaks
kliinilise MRT uuringuprotokolli raames molema meetodi korral laboratoorse pildi- ja andme-
tootluse teostatavust ning uurida DKK meetodi voimalikke eeliseid vorreldes DTK meetodiga
selle rakendamiseks kliinilistes ja teadusuuringutes.

Kéesolevas t66s teostati kliiniline MRT uuring 13 uuritavale. Forceps minor (FM) ja Frontal
Pole (FP) huvipiirkonnas saadi fraktsionaalse anisotroopia (FA) vadrtuseks 0,269 + 0,025 ja
keskmise kurtoosi (MK) vaartuseks 0,879 £ 0,052 ning FP piirkonnas saadi FA vddrtuseks
0,154+0,016 ja MK vaartuseks 0, 72140, 046, mis on kooskolas kirjanduse andmetega. Molemas
piirkonnas leiti keskmise difusiivsuse (MD) oluline positiivne korrelatsioon vanusega vastavalt
r=0,55jar =0,74. Selgus DKK meetodi suurem tundlikkus signaali miira suhtele.

DTK ja DKK meetodid olid kdesolevas uuringus valgeaine ja hallaine erinevuste uurimisel
ning valgeaine traktide uurimisel sama informatiivsed, kuigi DKK meetodil kulus skaneeri-
miseks rohkem aega. Siiski ei néita antud uuring, et DKK meetod ei ole informatiivsem teistes
huvipiirkondades voi ménesuguse koesisese kontrastsuse (nt patoloogia) esinemise korral. DKK
meetod voib olla tundlikum teatud uuringu eesmarkide korral, kuid isegi piisava signaali miira
suhte korral ei asenda see DTK meetodit vageaine uurimiseks koikidel juhtudel.

Kéesoleva uurimist66 tulemusena testitud metoodikat ja saadud difusiooni- ja kurtoosipa-
rameetrite skalaarseid referentsvaartusi saab edasapidi kasutada kliinilistes ja teaduslikes uuri-
mistoodes jaddes, mis jaavad kliinilise MRT uuringu vastuvoetava aja piiridesse, kuid olulist

tahelepanu tuleb siiski péorata signaali miira suhte suurendamisele.

45



Tanusonad

Kaeoleva magistritéé valmimisele kaasaaitamise eest soovin tdnada oma juhendajat Kalle Ke-
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Diffusion Tensor Imaging and Diffusion Kurtosis Imaging as Bases for Studying

Brain Tissue Microstructure

Erkki Luhamaa

6 Summary

Diffusion tensor imaging (DTI) is a well-known quantitative MRI research method mainly for
the studying of brain tissue microstructure. The method is based on the assessment of anisotro-
pic self-diffusion of water molecules and presupposes the measurement of the diffusion constant
along at least 6 independent orientations. Diffusion kurtosis imaging (DKI) is a nonlinear de-
velopment of the DTI mainly for the studying of isotropic microstructure which presupposes
assessment of the diffusion constant along at least 15 independent orientations and, thus, inc-
reases the time needed for scanning.

Images resulting from the DTI method are available in the clinical devices; however, they
are often insufficiently processed by the device and do not provide all parameter maps; the DKI
images are not displayed by contemporary clinical devices. Also, statistical analysis necessary
for group analysis is not performed in clinical work stations. Therefore, both methods require
laboratory image and data processing. The DKI method has formerly not been used in the
Tartu University Hospital.

The aim of this thesis was to conduct methodical DTI and DKI studies in order to assess
the feasibility of laboratory image and data processing within a clinical research protocol, and
study the potential advantages of the DKI method over the DTT method in both clinical work
and research.

In the thesis, a clinical MRI scan was performed on 13 research subjects. In the Forceps
minor (FM) area, the fractional anisotropy (FA) value obtained was 0,269 + 0,025 and the
value of medium kurtosis (MK) was 0,879 + 0,052. In the Frontal Pole (FP) area, the FA
value obtained was 0,154 + 0, 016a nd the MK value was 0, 721 £ 0, 046. Both areas revealed a
significant positive correlation of medium diffusion (MD) with age, respectively r = 0,55 and
r = 0,74. Analysis of the signals of diffusion-weighted images and kurtosis parameter maps
revealed that the DKI method is especially sensitive to the signal-to-noise ratio.

The DKI and DTT methods gave equal amount of information during the studying of white
matter tracts and the differences between gray and white matter, although with the DKI, more
time was needed to perform the scans. Nevertheless, the current study does not indicate that the
DKI method could not be more informative in other targeted areas or in the occurrence of some
contrasts within tissues (e.g. pathology). The DKI method may prove to be more sensitive with
regard to certain aims of study and when medical studies are conducted on certain contrasts
or anatomical areas; however, it neither provides replacement for nor advantages over the DTI
method with regard to all aims of study.

The methodology tested and scalar reference values of diffusion and kurtosis parameters
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obtained as a result of this study can henceforth be used in clinical studies and research while
remaining within the time limits of the MRI scan; however, a lot of emphasis must be put on

increasing the signal-to-noise ratio.
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Joonis 7.1: Difusioonkaalgiud piltide histogrammid.



Statistilised parameeterkaardid

Joonis 7.2: Vokslipohise T'BSS meetodiga leitud gruppide vahel oluliselt erinevad MD vokslid
p > 0,05 kaardil MNI152 koorinaadistikus z = 0. la) TFCE mitmese vordluse korrigeerimata
A > B, 1b) TFCE mitmese vordluse korrigeerimata A < B, 2a) TFCE mitmese vordluse
korrigeeritud (FWE) A > B, 2b) TFCE mitmese vordluse korrigeeritud (FWE) A > B.
Olulised erinevad vokslid esinevad kaardil 1b.

Joonis 7.3: Vokslipohise TBSS meetodiga leitud gruppide vahel oluliselt erinevad FA vokslid
p > 0,05 kaardil MNI152 koorinaadistikus z = 0. 1la) TFCFE mitmese vordluse korrigeerimata
A > B, 1b) TFCE mitmese vordluse korrigeerimata A < B, 2a) TFCE mitmese vordluse
korrigeeritud (FWE) A > B, 2b) TFCE mitmese vordluse korrigeeritud (FWE) A > B.
Olulised erinevad vosklid esinevad kaardil 1a.

Joonis 7.4: Vokslipohise TBSS meetodil leitud gruppide vahel leitud oluliselt erinevad MK
vokslid p > 0,05 kaardil MNI152 koorinaadistikus z = 0. la) TFCE mitmese vordluse kor-
rigeerimata A > B, 1b) TFCE mitmese vordluse korrigeerimata A < B, 2a) TFCE mitm-
ese vordluse korrigeeritud (FWE) A > B, 2b) TFCE mitmese vordluse korrigeeritud (FWE)
A > B. Oluliselt erinevad vokslid esinevad kaardil 1b.
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Joonis 7.5: Vokslipohise TBSS meetodil leitud gruppide vahel leitud oluliselt erinevad FA2
vokslid p > 0,05 kaardil MNI152 koorinaadistikus z = 0. la) TFCE mitmese vordluse kor-
rigeerimata A > B, 1b) TFCE mitmese vordluse korrigeerimata A < B, 2a) TFCE mitm-
ese vordluse korrigeeritud (FWE) A > B, 2b) TFCE mitmese vordluse korrigeeritud (FWE)
A > B. Oluliselt erinevad vokslid esinevad kaardil 1b.

Joonis 7.6: Vokslipohise TBSS meetodil leitud gruppide vahel leitud oluliselt erinevad MD2
vokslid p > 0,05 kaardil MNI152 koorinaadistikus z = 0. la) TFCE mitmese vordluse kor-
rigeerimata A > B, 1b) TFCE mitmese vordluse korrigeerimata A < B, 2a) TFCE mitm-
ese vordluse korrigeeritud (FWE) A > B, 2b) TFCE mitmese vordluse korrigeeritud (FWE)
A > B. Oluliselt erinevad vokslid esinevad kaardil 1b.

Joonis 7.7: Vokslipohise TBSS meetodil leitud gruppide vahel leitud oluliselt erinevad KFA
vokslid p > 0,05 kaardil MNI152 koorinaadistikus z = 0. la) TFCE mitmese vordluse kor-
rigeerimata A > B, 1b) TFCE mitmese vordluse korrigeerimata A < B, 2a) TFCE mitm-
ese vordluse korrigeeritud (FWE) A > B, 2b) TFCE mitmese vordluse korrigeeritud (FWE)
A > B. Oluliselt erinevad vokslid esinevad kaardil 1b.
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DKE tarkvara parameetrid

studydir = ’/media/psf/Home/Documents/DKE 15/VIK0001’;

{"h

preprocess options.format

subject list
= ’"mnifti 7;
preprocess options.fn nii = 'VIK0001 Eddy BET data.nii.gz’;
% fn_img prefix ‘rdki 7

bval = [0 1000 2500];

ndir = 15;

idx 1st _img = 1;

Kmin = 0;

NKmax = 3;

Kmin final = 0;

Kmax final = 3;

T = 10;

find brain_ mask flag = 1;

dki method.no tensor = 0;

dki method.linear weighting = 1;
dki method.linear constrained = 1;
dki method.nonlinear = 0;

dki method.linear violations = 1;
dki method.robust option = 0;

dki method.noise tolerance = 0.09;
S dti_method.dti flag = 1;
dti_method.dti only = 0;
dti_method.no tensor = 0;
dti_method.linear weighting = 1;
dti_method.b value = 1e+003;
dti_method. directions{1} = [1 2 3 45 6 78 9 10 11 12 13 14 15]|;
dti_method.robust option = 0; dti_method.noise tolerance = 0.09;
fn noise = '7;

fwhm img = 1.25 % [2 2 2];

fwhm noise = 0;

median_filter method = 0;

map interpolation method. flag = 0;

map _interpolation method.order = 1;

map _interpolation method.resolution = 1;

fn_ gradients ’/home/ parallels /Documents/DKEproov/grad2 . txt ’;
idx gradients{1} = [1 2 345 6 7 8 9 10 11 12 13 14 15];

idx gradients{2} = [1 2 3456 78 9 10 11 12 13 14 15];
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DWI pildi ROI-de signaali lahendused
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Joonis 7.8: Difusioonkaalutud piltide ROI-de signaalide ldhendus n astme poliinoomiga.
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