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Hlavni stanovisko

Clanek ukazuje vyvoj MR systém za poslednich
30 let, ale také demonstruje nékteré nové trendy
v oblasti MR zobrazovani.

SOUHRN

Tintéra J. Klinické systémy magnetické re-
zonance: vyvoj za poslednich 30 let a nové
trendy

Clanek by chtél ptispét k vyroi 30 let od in-
stalace prvniho ¢eskoslovenského tomo-
grafu magnetické rezonance (MR). SnaZi
se mapovat nékteré lokalni i globalni mil-
niky na tfi dekady dlouhé vzrusujici cesté
klinického a védeckého vyuziti této uzasné
metody. I kdyZ prispévek nemd vyslovené
edukativni charakter, snazi se také vysvétlit
nékteré zakladni fyzikalni zdkonitosti, které
do zna¢né miry formovaly vyvoj vSech ¢asti
MR. Proto jsou jednotlivé kapitoly vénovany
vSem hlavnim komponentam MR systému
a jejich rozvoji v historickém kontextu. Aby
v$ak nezustalo pouze u tohoto historického
bilancovani, dtlezitym aspektem je i prehled
o soucasnych nejmodernéjsich moznostech
MR a dalsich perspektivach do let budou-
cich.

Kli¢ova slova: magnetickd rezonance,
MRI, MR tomograf, gradientni systém, RF
systém.

Major statement

This article shows the development of MR systems
in last 30 years but also demonstrates some new
trends in MR imaging.

SUMMARY

Tintéra J. Magnetic resonance clinical sys-
tems: development during last 30 years
and new trends

This article contributes to 30. years anniver-
sary of the first installation of the very first
Czechoslovak magnetic resonance system
(MR). It makes an effort to map some im-
portant local and global mile stones over
three decade’s long exciting way of clinical
and scientific application of this amazing
method. Albeit the contribution has not
typical educative character it explains some
basic physical relations which considerably
formed the effort and the development of all
parts of MR system. Therefore also this ar-
ticle is structured to cover the development
of all MR components in historical context.
But not to staying only in history the next
important aspect is to bring a survey about
today’s modern capabilities of MR systems
as well as to introduce new perspectives for
future years.

Key words: magnetic resonance, MRI,
MR system, gradient system, RF system.
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Obr. 1. Pravdépodobné prvni zminka o tomografu MR v ceském pi-
semnictvi: T-magazin z roku 1984 (tehdy se jesté pouZivalo oznaceni
NMR). Vpravo nahore je prvni skener firmy Picker, vpravo dole je ukdzka MR
obrazli z téchto prvnich tomografu.

Fig. 1. Probably the first article about MR tomography in Czech litera-
ture: T-magazin from 1984. First MR Picker scanner is shown in upper right
and MR images from these first scanners is shown in right bottom part.

UVOD - MAGNETICKA REZONANCE
V CESKE REPUBLICE

Tricet let je docela dlouha doba, presto mi to pfipada nedav-
no, kdy jsem nastoupil do IKEM, kde se chystala instalace
prvniho Ceskoslovenského tomografu magnetické rezonan-
ce. Psal se rok 1987 a skute¢né 1. zafi zapocala montaz to-
hoto unikatniho pfistroje, aby pak v listopadu byla provede-
na prvni testovaci vySetfeni. Nehynouci zasluhu na uvedeni
magnetické rezonance (MR) do ¢eské radiologické praxe ma
prof. Alfréd Belan, tehdejsi pfednosta radiologického oddé-
leni IKEM, kterému i ja vdé¢im za svou celozivotni profesni
kariéru fyzika na magnetické rezonanci.
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Desitky paralelnich prijimacich kanali

A z tohoto titulu si dovolim pfispét timto prehlednym
¢lankem, ktery se pokusi ukdzat technologicky vyvoj MR to-
mografi béhem téch 30 let a také nastinit dal$i mozny rozvoj.
Na prvni pohled je zfejmy obrovsky posun z hlediska dostup-
nosti MR vy$etfeni diky nartistu po¢tu MR systémi: Zatimco
na zacatku devadesatych let 20. stoleti byly u nds instalovany
tfi MR pfistroje, koncem této dekady jich bylo priblizné deset
a dnes jich pracuje v Ceské republice pies 80. Kvantita vsak
neni vse, co se zménilo, a ja bych se chtél zabyvat hlavné zmé-
nou kvality ptistroju a jejich mozZnosti.

Jesté si dovolim uvést par zajimavych historickych mo-
mentd. Moznd prvni zminku v ¢eském tisku o nové meto-
dé - nuklearni magnetické rezonanci - lze najit v T magazinu
z roku 1984 (obr. 1). Uplné prvnim MR tomografem v tehdej-
$ich zemich RVHP byla instalace v Budapesti, a to necely rok
pred prvni ¢eskoslovenskou instalaci v IKEM. V roce 1989
jsme se zucastnili prvni polské konference o magnetické rezo-
nanci, kde byla sice zaloZena polska MR spole¢nost, ale zatim
bez jediného instalovaného pristroje, a tak se vétsina ucastni-
ki védecky dohadovala, jak tomu budou v mater$tiné rikat.
(Abych nedocilil pocitu znevazeni polsky kolegti, jen uvedu,
ze nedavno probéhla moznd neméné vzrusena diskuse, zda
mame fikat PET-MR nebo MR-PET).

Slozeni MR tomografu ukazuje prehledné obrazek 2. Jak
je obecné znamo, MR systém sestava z péti zakladnich kom-
ponent, jejichz vyvoj probihal sice sou¢asné, ale v kazdé dobé
s trochu jinou rychlosti a akcentem, coZ priblizné dokumen-
tuje obrazek 3. Proto vyvoj téchto ¢asti tomografu (magnet,
gradientni systém, radiofrekvenéni (RF) systém, vypocetni
systém a software) bude popisovan oddélené.

TOMOGRAF MAGNETICKE
REZONANCE

Magnet

Magnet je zakladnim stavebnim prvkem systému MR. Je nej-
hmotnéjsi a nejviditelnéjsi, coz bohuzel nékdy svadi k hodno-

4 Obr.2

Obr. 2. Slozeni MR tomografu a jeho hlavni kompo-
nenty: magnet, gradientni systém a RF systém

Fig. 2. Composition of the MR tomograph and its main
components: magnet, gradient system and RF system
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ceni kvality systému pravé podle magnetu, resp. jim vytvorené
velikosti magnetické indukce. Magnetické pole vytvoii v téle
pacienta méfitelnou fyzikalni veli¢inu — magnetizaci, ktera je
zdrojem signalu MR obrazt. Magnetizace a tedy i signal je
signdl/sum (S/S) roste linedrné s magnetickym polem).

Jiz prvni MR systém v IKEM (Siemens Magnetom GBS2
1,5T) byl vybaven supravodivym (SV) magnetem o velikosti
indukce 1,5T. To v$ak neznamend, Ze by v té dobé byla tato ve-
likost magnetické indukce standardem. Naopak predstavovala
nejvyssi tiidu a jesté o 10 let pozdéji byly v Ceské republice in-
stalovany pristroje s polem niz$im (vétsinou 0,5-1 T). Je vSak
nutné zdiraznit, Ze pravé vyvoj technologie supravodivych
magnett predstavoval ve druhé poloviné osmdesatych let hlav-
ni zdjem producenti. Mimo zvladnuti stability takto velkych
magnetu a technologie jejich bezpe¢né instalace, zde byly dalsi
dilezité aspekty: maximalni homogenita pole ve vySetfované
oblasti, minimalni odpar kapalného helia, minimalni vliv vifi-
vych proudti a také dosah magnetického pole do okoli magnetu,
tzv. rozptylové pole (coz ovliviiovalo moznosti instalace v ram-
ci kompaktniho radiologického oddéleni). Tyto prvni magnety
byly vétsinou instalovany v separatni budové (coz byl také pti-
pad v IKEM) a kvuli rozptylovému poli byla vySetfovna (jinak
také stinéna mistnost ¢i Faradayova klec) mnohem rozmérné;jsi
nez dnes (jesté 20m od magnetu byla ovlivnéna klasickd ba-
revna obrazovka). Tzv. magnetické stinéni bylo u nejstarsich
magnetu feSené tézkou Zeleznou kostrou okolo magnetu, ¢imz
doslo ke zkraceni rozptylového pole, a tato koncepce byla také
realizovana u druhého ceského tomografu (Siemens Helicon
1,5T instalovaného roku 1989 ve Fakultni nemocnici na Kra-
lovskych Vinohradech (FNKV) v Praze). Zhruba od poloviny
devadesatych let jsou véak SV magnety vybaveny tzv. samo-sti-
nénim (self-shielding), kdy supravodivé vinuti je navrzeno tak,
aby rozptylové pole bylo co nejkratsi.

Dalsi - ekonomicky dilezity — aspekt magnetu je velikost
odparu helia. Jiz prvni magnet v IKEM mél dvoustupriovy ref-
rigeréator, ktery odpar minimalizoval a odpafené plynné he-
lium bylo jesté navic zachytavano k recyklaci (znovu zkapal-
néni). Sofistikovanéjsi, i kdyz jak se bohuzel ukdzalo mnohem
zranitelnéj$i a poruchovéjsi systém, mél Helicon ve FNKYV,
kdy odpatené helium bylo pfivadéno k vlastnimu minizka-
palnovaci, a odtud v kapalné formé zpét do magnetu. Pokud
tento uzavfeny systém fungoval, nedochazelo k zadné ztra-
té helia. Béhem let doslo k rozvoji chladicich systému, které
prochlazuji nddobu s kapalnym heliem (a dalsi tepelné $tity)
natolik, Ze nedochazi k zddnému odparu a ztratdim, pokud
systém nevypadne napt. kvtili vypadku elektrického proudu.
Diky mnozstvi svétové instalovanych pristrojii a také situaci
na trhu s heliem dnes prakticky vsichni vyrobci dodavaji tyto
bezodparové systémy, a to i pro SV magnety s velmi vysokym
polem.

Zatim byla fe¢ pouze o SV magnetech, avsak ty nejsou jedi-
nou moznosti. V devadesétych letech bylo i v Ceské republice
instalovano nékolik magnett s permanentnim ¢i rezistivnim
magnetem (magneticka indukce 0,2-0,35 T), a to zejména pro
vy$etfeni détskych pacientt. Tyto magnety byly koncipovany
jako oteviené s vertikdlné orientovanym smérem magnetic-
kého pole (na rozdil od horizontalniho tubusu SV magne-
I kdyZ tyto magnety jsou vyrazné levnéjsi nez SV magnety,
tak jejich homogenita, ¢asova stabilita a hlavné dosazitelna

Hardware

Sekvence

_—u__l—*

Paralelni akvizice

Sparsity

A Obr. 3

Obr. 3. Obecny prehled o historickém vyvoji jednotlivych komponent
MR systému. Pribliznd obdobi vysoké aktivity pri vyvoji hlavnich hardwa-
rovych komponent jsou barevné vyznacena.

Fig. 3. General survey about historical development of the MR system
components. Approximate time periods of high activity in development of
main hardware components are marked.

velikost magnetické indukce neni zdaleka srovnatelna se SV
magnety. Kvili tomu byly tyto magnety témét uplné vytlaceny
z na$eho trhu a dnes jsou v provozu pouze dva dosluhujici.
Vratme se vSak k otazce velikosti magnetické indukce. Jak
zndmo, tento parametr je velmi zésadni, nebot pomér S/S MR

Obr. 4. Srovndni kvality obrazii SWI (vcetné prostorového rozliseni)
u pacienta s AV malformaci namérenych na skeneru s magnetem A -
3T aB-7T. Obrdzek dokumentuje nejen ndrdst vyuzitelného prostorové-
ho rozliseni, ale také efektu susceptibility (prevzato z firemni dokumentace
Siemens).

Fig. 4. Comparison of the SWI quality (including spatial resolution)
in patient with AVM measured on MR system with A-3TandB-7T
magnet. Figure documents not only the spatial resolution improvement
but also the increase of the susceptibility effect (adopted from Siemens
documentation).
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L9B8: Slemens Magnetom 15T
T2-viiend obrazy: 10 min

1998; Slemens Vislon 1,5 T
T2-viiendé obrazy: 4,5 min

2008:; Slemens Trio 3T
T2-viiené obrazy: 1:02 min

Obr. 5. Historické porovndni 3 generaci tomografii MR instalo-
vanych v IKEM od roku 1988 az do roku 2008 (horni rada). Dol-
ni Fada ukazuje na pfikladu sagitdlniho T2-vdzeného obrazu
kvalitu obrazii a také akvizicniho éasu na téchto tomografech.
Fig. 5. Historical comparison of MR systems installed in IKEM
from 1988 to 2008 (upper raw). Bottom raw shows the image
quality and also acquisition time from these systems on the ex-

obrazil je pfimo umérny velikosti magnetického pole (ktera
bohuzel byvé velmi zjednodu$ené pouzivana jako jediné mé-
fitko vykonnosti MR systému). Z tohoto diivodu miizeme
pozorovat v poslednich letech jasny trend k vy$§im magne-
tickym polim. Zatimco v devadesatych letech bylo u nas in-
stalovano nejvice ptistroji s magnetem 1T, od prvni dekady
tohoto tisicileti dominuji magnety 1,5T a také pribyva insta-
laci 3T magnetii. Prvni MR systém s magnetem 3 T (Siemens
Trio Tim) byl instalovan v roce 2007 v IKEM, dnes je v Ceské
republice v provozu jiz 14 tomograf s 3T magnetem (oproti
63 magnetim 1,5 T). Vy$si pole vSak také znamena vyssi cenu
pristroje a prinasi nékteré dalsi problémy, hlavné pak s polem
kvadraticky rostouci SAR (pfehled napt. v (1)). A tak nelze
predpokladat, Ze postupné budou vSechny magnety 1,5T na-
hrazeny 3T, a podle mého nézoru je pro krajské a fakultni ne-
mocnice idedlni kombinace obou magnetickych poli.

Samozfejmé se naskyta otazka: A co jesté vys$si magnetické
pole nez 3T? V soucasné dobé se na trhu vyskytuji komer¢né
dostupné systémy s celotélovym magnetem 7 T. Je tieba vSak
zminit, Ze zde linedrni timéra mezi polem a cenou ptistroje
neplati! Tyto pristroje s ultravysokym magnetickym polem
stoji ptiblizné 5-6krat tolik, co 3T systémy. Pokud se viibec
uplatni (a nékteri vyrobci uplné zastavili jejich vyvoj a pro-
dej), pak jsou urc¢eny hlavné pro védecké tcely v unikatnich
vyzkumnych centrech.

Jak jiz bylo feceno, s rostoucim magnetickym polem roste
i pomér S/S. To vsak neni jediny parametr, ktery se s velikos-
ti pole méni. Hodnota statického magnetického pole ovliv-
nuje také relaxa¢ni ¢asy (T'1 roste a T2 mirné klesd) a efekty
susceptibility. Proto také susceptibilitné vazené zobrazovani
(SWI) a funkéni MR zobrazovani profituji z vysokého pole.
Ptiklad srovnani SWIna 3 T a 7 T ukazuje obrazek 4 (pfevzato
z propagacnich materiali Siemens, copyright Erwin L. Hahn,
Institute for MRI, Essen, Némecko).

Na prvni pohled se zd4 zdvojnasobeni velikosti magnetic-
ké indukce jako jednoduchy krok, avsak skute¢nost je velmi
odli$na. Doposud 7T magnety byly skute¢na monstra, kdy
jenom na prochlazeni SV vinuti na provozni teplotu bylo
béhem instalace spotfebovano priblizné 7000 litrt kapalné-
ho helia (celé toto mnozstvi se odpari), a vzhledem k véze

strana 246

ample of sagittal T2-weighted image.

magnetu bylo nutné tyto ukony provadét v misté instalace
(i 3T magnety jsou dnes bézné dopravovany na misto osa-
zeni predplnéné kapalnym heliem). Kdyz jesté pripoc¢teme
neztidka mozny quench béhem instalace, udélame si rea-
listi¢téjsi obrazek o rozdilech mezi béznym a ultravysokym
polem. I v této oblasti vSak dochazi k progresu a nejnovéjsi
verze magnetu 7 T (Siemens Terra 7 T) ,,zhubla“ natolik, Ze
lze tyto magnety transportovat jiz s kapalnou néplni. Abych
mozna dokreslil rozdily mezi magnety, uvedu na zavér ilu-
strativni ptiklad: Energie uchovana v 1,5 T magnetu je srov-
natelna s dispozici nakladni lokomotivy, 3T se da srovnat
s vykonem stihacky a 7T s vykonem velkého dopravniho
letadla. Obrazek 5 demonstruje jednotlivé instalace generaci
magnetd v IKEM.

Gradientni systém

Gradientni systém se sklada ze tfi na sebe kolmych civek a vy-
konového proudového zdroje. Spindnim proudovych pulzt
do téchto civek vznika ¢asové a prostorové proménné mag-
netické pole (s linearnim pribéhem podél zvolené prostorové
osy). Gradient magnetického pole slouzi k lokalizaci signalu
a ke konstrukci MR obrazii jsou gradienty pouzity pfi tzv. pro-
storovém kodovani. Linearita pritbéhu magnetického pole pii
zapnutém gradientu determinuje velikost zobrazovaci oblasti
a také zasadné ovliviuje rozsah prostorovych distorzi obra-
zu. Obvykld velikost linearity gradientu (a tim i vyuZitelného
zobrazovaciho pole) je kolem 50 cm.

Vykon gradientniho systému je ur¢en maximalni amplitu-
dou gradientniho pole (G__ ) v mT/m a rychlosti, s jakou lze
této amplitudy dosdhnout, tzv. slew-rate (SR) v T/m/s nebo
mT/m/ms. Velikost maximdlni amplitudy uréuje dosazitel-
né prostorové rozliSeni, zatimco SR rozhoduje o dutlezitych
¢asovych parametrech mérici sekvence (napf. o TE). Razné
MR tomografy jsou osazovany riznymi gradientnimi systé-
my (a to i v rdmci jednoho vyrobce) a zde plati, ze ¢im vyssi
je G, a SR, tim draZsi systém je. Dosdhnout dobré linearity
i pro velmi vykonné gradienty je technologicky obtizné, a tak
nékdy vyrobci voli kompromis ve zmenseni zobrazovaného
pole.



Ces Radiol 2017; 71(4): 243-259

Maoderni design
gradient(

Introduced by
R. Turner et al.

Jedno-vrstwé

Prvni celatélove MRI

Aberdeen University, 1980
). Mallard et al.

umodfiuje EPI

U=22 V1< 1k
20 mTfm, SR 160 T/m/s

40 mT/m, 5R 200 T/m/s
kardlo / EPI gradienty

4 Obr.6

Aktivné stingné (Asymetrické) hlavové Dedikované systémy: Velky diametr L L
 gradientnicivky gradienty  nebo plandrni gradient hlava / celotélové  avysokd G, | O0r: 6 Historicky vyvoj gradientnich
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SR~ 2 T/m/s SR~10T/mfs  SR~50T/m/s SR~ 200 T/m/s SR~ 200 T/m/s vrstvych systémii s relativné ma-

lym vykonem v osmdesdtych letech
az po dnesni vicevrstvé komplexni
systémy obsahujici vilastni chlazeni,
monitoring PNS a disponujici az ex-
trémnim vykonem.

Fig. 6. Historical development of MR
gradient systems: beginning with
single-slice relatively low power gra-
dients in eighties to today multi-slice
complex systems with own cooling,
PNS monitoring and having up to
extremely high power.

80 mT/m, 5R 700 T/m,s
hlavové gradienty

Prvni tomograf Siemens Magnetom (1987) v IKEM
byl vybaven gradientnim systémem s G__ 10 mT/m a SR
10 T/m/s, druhy Siemens Vision (1995) pak systémem s G__
25 mT/m a SR 125 T/m/s, nasledoval Siemens Trio a Avanto
(2007) s gradienty s G, 45 mT/m a SR 200 T/m/s. V sou-
¢asnosti jsou v Ceské republice instalovany &tyti tomografy
s nejsilnéjsimi na trhu dostupnymi gradienty s G 80 mT/m
a SR 200 T/m/s (Siemens Prisma 3 T).

Jak je vidét z této kratké historie, vykon gradientti rostl
z generace na generaci pristrojti vice nez velikost zakladniho
magnetického pole a dnes prakticky dosahuje fyziologickych
limitti, protoze pri extrémné rychlém spinani do maximalni
amplitudy muze dochazet ke stimulaci perifernich nervu. Pre-
vaha dnes instalovanych MR systému je vybavena gradienty
s G, 30-45 mT/m a SR 120-200 T/m/s, coZ je postacujici
pro vétsinu klinickych aplikaci. Historicky vyvoj gradientnich
systémtl ukazuje obrazek 6 (upraveno z (2)).

Vratme se je$té kratce do historie. Prestoze akvizi¢ni sek-
vence echo-planar imaging (EPI) byla publikovana jiz v se-
dmdesétych letech (Richard Ernst ji provedl na prototypu MR
skeneru s gradientnim systémem oscilujicim vlastni frekven-
ci), az teprve kolem roku 1993 se na trhu objevuji systémy
s gradienty schopnymi realizovat méfeni EPI (a tedy poprvé

skute¢né vyuzit moznost méfit difuzi nebo obrazy pro funke-
ni zobrazovani). V té dobé byla rozvijena i koncepce special-
nich gradientnich civek s malym objemem pro vysetteni hla-
vy, kterd obklopovala hlavovou RF civku. Vyvoj se vSak ubral
smérem celotélovych gradientnich civek i pres technologic-
kou naro¢nost jejich napdjeni extrémné rychlymi pulzy vy-
sokého elektrického proudu, kdy se uplatiuje vlastni induke-
nost a kapacita civek (podobné jako u kazdého rezonan¢niho
obvodu). V prvnich dostupnych EPI gradientnich systémech
se pouzival tzv. EPI-booster, kdy proud byl do civek ,,protla-
¢en” vybijenim obrovského kondenzatoru s vysokym napétim
(EPI-boosterem byl vybaven i Siemens Vision 1,5T v IKEM).

K dosazeni vysokého SR je pravé nutné bud zvysit napéti
vykonového zesilovace, nebo snizit indukénost civky, a treti
moznosti je zmensit vnitini radius gradientni civky (v tomto
ptipadé je zavislost s patou mocninou, takze zmenseni radia
ze 70cm na 60 cm vede k dvojnasobnému zvétseni SR). Op-
timalizace designu gradientnich civek je pro specifikovany
ucel zcela zdsadni. Nejlepsiho vykonu gradientniho systému
je dosazeno pfi nejnutnéj$im poctu zavitt (snizi indukénost
civky), maximalnim dosazitelnym proudem, a pro dany ucel
minimalnim vnitfnim prostorem (obr. 7 — upraveno z (2)).
V praxi jsou technické limity dany dosazitelnym vykonem

4 0br.7
Crmmm - - )
CUREER/UUC 7uysit napajec napéti SR=0] U'mﬂﬂhhﬂhﬂ ; i Tfm/s
G, 25mT/m ‘mezi zivity W 6, 40 mTfm
; 1 MMM
C -

Obr. 7. Mozné zvyseni SR gradientniho systému. Nékteré zptsoby vsak vedou ke kompromisnim feSenim: napi. zmensenim vnitiniho prostoru gradientni
civky Ize velmi efektivné dosdhnout zvyseni SR (podle ukdzaného vztahu souvisi SR dokonce s pdtou mocninou diametru), avsak za cenu mensiho pacientské-
ho prostoru. Jinymi omezujicimi faktory jsou také vykon napdjeciho zdroje a samoziejmé fyziologickd PNS.

Fig. 7. Shows how to increase SR of the gradient system. However, some ways lead to compromise solutions: e.g. decreasing of the inner gradient coil diam-
eter is very effective way to increase SR (with fifth order of the diameter) but with the penalty of smaller patient bore. Another limiting factors are the power of

the supply and of course physiologic PNS.
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AT ms

A Obr.8

proudového zesilovace, silami psobicimi na konektory a za-
vity, a moznostmi uchlazeni civek. Dtisledkem snizovani po-
¢tu zavith je vSak také zhorseni linearity gradientii (vedouci
ke zvét$eni prostorovych distorzi obrazil) a snizeni efektivity
stinéni vifivych proudd. Takze najit optiméalni kompromis je
velmi slozity problém.

Dnesni gradientni civky jsou vyrobené jako kompaktni
tubularni systém, kdy jednotlivé zavity a vrstvy jsou zali-
ty v epoxidu, ktery zajisti dostate¢nou pevnost (maximalni
potlaceni vibraci zptisobenych Lorentzovymi silami ptiso-
bicimi na vodi¢ s proudem v magnetickém poli), a ma také
perfektni izola¢ni vlastnosti schopné odolat nékolika kV u za-
vitll s mensim rozestupem nez 2mm. Tento systém integru-
je i shim civky vyssich rada, aktivni stinici civky gradient,
rozvody chladici vody a tepelné senzory. Cely gradientni sys-
tém se pak sklada z této kompaktni gradientni civky, velmi
vykonného proudového zdroje (kA a kV), pfimého monitoru
stimulace perifernich nervii (PNS) a modulu kompenzace vi-
fivych proudu (tzv. pre-emphasis). I pres popsané technické
limity hlavni omezeni pti vyuziti velmi vykonnych gradient-
nich systém jiz predstavuje fyziologicka PNS.

Na zavér se podivejme, kde hlavné bude dnes hrat vykon
gradientniho systému zasadni roli. Pfi méfeni difuze je vyu-
Zita jak maximalni amplituda, tak maximalni SR. Amplituda
rozhoduje o délce trvani gradientnich pulzii pro méfeni difu-
ze a tim o délce TE, ktera md kviili T2 relaxa¢nimu procesu
zasadni vliv na vysledny pomér signal/$um. Narast TE pii
maximalni amplitudé stfedné vykonného gradientniho systé-
mu je takovy, Ze prakticky neumoziiuje méfit obrazy s vyso-
kym b-faktorem (nad 5000 s/mm?), nebot signal uz je praktic-
ky nulovy. Vysoky SR je soucasné nutny k rychlé akvizici dat
sekvenci EPI (nebo jinou rychlou akvizi¢ni technikou), aby
byl maximalné potlacen vliv pulzace mozku a také co nejmen-
$i prostorové distorze obrazu.

Pravé s cilem méfit difuzi s maximalné dostupnymi para-
metry z fyziologického hlediska byly vyvinuty dva prototypy
gradientnich systému v ramci projektu Human Brain Con-
nectom: 1. G100 mT/m a SR 200 T/m/s (vykonovy zdroj
2kV,1kA)a2.G_ 300 mT/ma SR 200 T/m/s (v tomto pii-
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Obr. 8. Diilezitost vykonu gradientniho systému pfi re-
konstrukcich trakti bilé hmoty a jejich krizeni pomoci
DTl s nutnosti pouzit extrémné vysoky b-faktor. A - bézny
gradientni systém (G, 40 mT/m) se B - systémem s extrémné
vysokym vykonem specidlné vyvinutym pro tyto tcely (pre-
vzato z (2)). Rekonstrukce krizeni drah vyZaduje pouziti co
nejvyssiho b-faktoru (v tomto pripadé byly pouZity hodnoty
a) 5000 s/mm?a b) 15000 s/mm?). U standardniho systému to
vede k prodlouzeni TE. Avsak pii dlouhém TE zpisobi T2 rela-
xace silny pokles signdlu a tim nedostatecny pomeér 5/5.

Fig. 8. Documents the importance of the gradient sys-
tem power for white matter tracts reconstruction and
crossing using DTl with the necessity of using extremely
high b-factor. Figure compares A standard gradient sys-
tem (G__ 40 mT/m) with B the system especially developed

max

for such application disposing with extremely high power
(G__ 300 mT/m) (adopted from (2)). Reconstruction of tract

max

crossing leads to necessity of using the highest b-factor (in
this case were used values a) 5000 s/mm?a b) 15000 s/mm?).
However, resulting long TE when standard system is used
leads to low SNR due to T2 relaxation.

padé nestadi jiz jeden zdroj a segmenty gradientnich civek
jsou napdjeny 12 paralelnimi vykonovymi zdroji). Aby ne-
dochazelo k PNS, je délka vnitfniho objemu a také linearita
gradientll omezena na oblast hlavy. Pri aplikaci takto vyso-
kych gradienttt mohou byt vy$etfovanym subjektem vnimany
magneto-fosfeny, tomu lze Celit umisténim oéi do izocentra
(kde je zména pole minimalni). P¥inos gradientniho systému
s ultravysokou hodnotou maximaln{ amplitudy pfi méfeni di-
fuze a nasledné rekonstrukci traktii bilé hmoty demonstruje
obrazek 8 (pfevzato z (2)). Pouziti b = 15 000 s/mm?*by v pii-
padé standardnich gradientt vedlo k natolik dlouhému TE, Ze
bychom nenamétili prakticky zZadny signal.

Pokud pomineme specialni védecké ucely, jako tomu bylo
v pfedchozim ptipadé, pak se zd4, Ze rozumny vykonovy limit
i do budoucna bude reprezentovat gradientni systém s G__
kolem 80 mT/m a SR 200 T/m/s.

Radiofrekven¢ni (RF) systém

Radiofrekven¢ni systém se sklada z vykonného vysokofrek-
ven¢niho vysilace (8-15 kW, naladéného na rezonan¢ni frek-
venci odpovidajici statickému magnetickému poli), jedné
nebo vice transmisnich (vysilacich) civek, souboru ptijima-
cich civek a odpovidajiciho poctu ptijimacich tras (kanala),
kde je signal zesilen a digitalizovan. RF systém tedy slouzi
k excitaci spinového systému a ke sniméni jeho odezvy ve for-
mé signalu, ktery je v rekonstrukénim procesoru transformo-
van do obrazu. Jako zékladni transmisni civka pro vét§inu pti-
jimacich civek je dnes pouzivan celotélovy rezonator (body
civka), ktery je zakomponovan do tubusu s magnetem. Ale
také nékteré lokalni civky (typicky civka pro vySetfeni kolene)
mohou byt jak vysilaci, tak pfijimaci.

Tak jako ostatni komponenty i RF systém prosel obrov-
skym vyvojem, a to zejména v prvni dekadé nového tisicileti.
Do poloviny devadesatych let 20. stoleti byly MR pfistroje vy-
baveny jednim uzite¢nym vysilacim a pfijimacim RF kanalem
a civkou, i kdyz rozdélenou na dvé poloviny, aby umoznova-
la tzv. kvadraturni detekci. Pouziti téchto cirkuldrné polari-
zovanych civek s kvadraturni detekci ma vyhodu ve snizeni
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napétové amplitudy RF pulzu (a SAR) u transmisnich civek
a také zvysuje pomér S/S u piijimacich civek. Uz od prvniho
instalovaného MR tomografu v Ceské republice byly véechny
systémy vybaveny cirkularné polarizovanymi civkami a kvad-
raturni detekci.

Dnes se s vyjimkou hlavové civky pro MR spektroskopii
(MRS) pouziva koncepce s transmisni body civkou a pouze
ptijimaci hlavovou civkou (je to vyhodné z hlediska homoge-
nity RF pulzt - tedy distribuce skldpéciho thlu). Avsak prvni
instalovany Siemens Magnetom byl vybaven vysilaci/ptijima-
ci hlavovou civkou, kterd byla v tvodni fazi vysetfeni pro kaz-
dého pacienta motoricky naladéna a pfizptisobena. Musime si
uvédomit, Ze v té dobé byla fada civek (zejména povrchovych)
ladéna zcela manudlné. To vSe samoziejmé hralo i svou roli
v délce vySetfeni.

Zhruba na zacatku devadesatych let se objevuje koncepce
civek, které se skladaji z vice mensich civkovych elementt, tzv.
array-coils, a s nimi i vice paralelnich ptijimacich kanala. Civky
byly takto konstruovany proto, Ze sdruzovaly vyhodu vysokého
poméru S/S (ten totiz souvisi s objemem civky - ¢im je men-
§i tim je vy$3i S/S) a dostate¢ného pokryti vysetfované oblasti.
Tyto prvni, vét§inou 4-kandlové, array-civky byly konstruovany
pro vySetfeni patete (segmenty byly stejné jako dnes rozlozeny
linedrné podél sméru patete) a brisni oblasti (segmenty byly
rozlozeny okolo téla). Prvni ¢esky tomograf se ¢tyfmi prijima-
cimi kandly byl instalovan ve FN Hradec Kralové se systémem
Siemens Impact 1T, a jak jsme mohli zéhy porovnat, prinos
4-kandlové technologie prekonal v kvalité¢ abdomindalnich ob-
razt dokonce rozdil mezi magnetickym polem 1T a 1,5T.

Kombinace vice lokalné distribuovanych civek sice zvysu-
je S/S, ale obraz neni zcela homogenni z hlediska intenzity
signalu, protoZe je ziskan kombinaci signalti vSech elementt.
V praxi to vyzaduje pouziti filtrace obrazu (tzv. normaliza-
ci), coz je povazovano za uréitou nevyhodu. Jak se v$ak za par
let nato ukazalo, tato nevyhoda muze byt revolu¢né vyuzita
ke zkraceni akvizice dat.

Prilomové prace na toto téma (Sodicson, et al. (3),
Pruessmann, et al. (4)) pfichdzeji v roce 1999 a oteviraji dvere
k paralelnimu zobrazovani. Lokalni distribuce civek a paralel-
ni snimani signalu z rdznych mist pacienta umoznuje zkratit
méreni, a to — do jisté miry — o to vic, o kolik vice mame k dis-
pozici paralelnich zdroji signalu (civek). To spustilo drama-
ticky rychly nértist poctu instalovanych paralelnich ptijima-
cich kandlti u novych MR systémi. Zatimco pred 10 lety bylo
nejcastéjsi vybaveni 16-i nebo 18- prijimacimi kanaly, dnes
je bézné, ze jich je vice nez 32. Prvni s jasné orientovanou
koncepci civek na vyuziti paralelnich technik pfisla firma Sie-
mens s konceptem integrovanych array-civek Tim (total ima-
ging matrix) pravé v prvnich letech nového tisicileti.

Pro optimalni vyuziti paralelni techniky vsak samotny po-
¢et dostupnych RF kanalii neni tak dilezity jako pocet civko-
vych element, které vySetfovanou oblast pokryvaji a mohou
byt efektivné vyuzity ke snimdni signalu. Jak to v§ak byva, nic
neni zadarmo, a pfi zkracovani méfeni zvy$ovanim tzv. ak-
celera¢niho faktoru (nebo také SENSE faktoru) dochdzi také
k poklesu S/S. Specifikou paralelniho zobrazovani je, Ze tento
pokles poméru S/S neni v obraze viude stejny, ale zhorsuje se
smérem od civek. Lokalni distribuce S/S v obraze byva &as-
to vyjadfena mapou faktoru G, ktery tak kvalitu vyjadtuje:
Cim je G nizsi, tim je vy3si S/S v daném misté obrazu. Uka-
zalo se, ze hodnota G-faktoru souvisi s po¢tem civek (kand-

— 32 kandld |

=16 kanall

8 kanald
4 == 4 kanaly

Stiedni hodnota G-faktoru

# #

Akceleraini faktor R

A Obr. 9A

Tearie Experiment

G-laktor

A Obr.9B

Obr. 9. Souvislosti kvality obrazii pfi pouziti paralelnich technik (hod-
noty G-faktoru, ktery pfimo ovliviiuje pomér S/$ v daném misté obra-
zu) s poctem pouzitych prijimacich civek (kandli) a s velikosti magne-
tického pole. A - zvysenim akceleracniho faktoru (PAT nebo SENSE faktoru)
stoupd G-faktor (a tim klesd S/S) mnohem rychleji pfi pouziti mensiho poctu
paralelnich prijimacich kandld; B - teoretickd i experimentdiné namérend
souvislost G-faktoru s velikosti magnetického pole. Zde opét plati, Ze G-faktor
stoupd s akceleraci pomaleji pri vysokych magnetickych polich.

Fig. 9. Relations of image quality (G-factor value which directly influ-
ences SNR in each image pixel) with number of receive coils (chan-
nels) and strength of magnetic field when using parallel acquisition
techniques. A - increasing acceleration factor (also as PAT or SENSE factor)
goes up G-factor (decreasing SNR) much faster when using less acquisi-
tion channels; B - theoretical and experimental dependence of G-factor on
magnetic field. Here again G-factor increases more slowly during accelera-
tion on high magnetic fields.

l0) a také s velikosti statického magnetického pole (obr. 9).
Z tohoto pohledu plati, ze G je niZéi pti vysokém poctu civek
a vysokém magnetickém poli. Nebo naopak: Cim vice civek
a vyss$i magnetické pole je k dispozici, tim vyssi akcelera¢ni
faktor lze jes$té pouzit, aniz by obraz ztratil svou pouZitelnost
(5). Tuto zéavislost je vSak nutné brat jako platnou do urcité
velikosti akcelera¢niho faktoru a rozhodné nelze ocekavat, ze
soucasné dostupna technologie umozni pouzivat 10- a vice
nasobna zrychleni (realisticky se pohybujeme na faktorech
3 pro 2D techniky a 6 pro 3D techniky). Samotnd vyslednd
kvalita obrazu navic neni uréena jen dostupnym hardwarem,
ale vyznamné se na ni podili také samotna akvizi¢ni techni-
ka a tento aspekt bude probran v nasledujici kapitole o vyvoji
softwaru.

Porovnani 20-kandlové a 64-kandlové hlavové civky uka-
zuje obrazek 10. Vyrazné vyssiho poméru S/S je u 64-kana-
lové civky dosazeno hlavné v povrchovych oblastech mozku,
zatimco smérem k stfedu civky se situace vyrovnava.
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A Obr. 10

Obr. 10. Srovndni pouziti 20-ti kandlové (A) a 64-kandlové hlavo-krc-
ni RF civky (B) pFi zobrazeni mozku T1-vdzenymi obrazy sekvenci 3D
MP-RAGE. Profit v poméru S/S je patrny zejména v povrchovych oblastech
mozku.

Fig. 10. Comparison of using 20-channel (A) and 64-channel head-
neck RF coil (B) in brain MRI with T1-weighted images of the 3D MP-
RAGE sequence. Profit in SNR is visible especially on surface of the brain.

Dosavadni rozbor se tykal poctu paralelnich kanalu
striktné na pfijimaci ¢asti RF systému a v magnetickém
poli 1,5T je to i postacujici. Jina situace je ale na vyssich
magnetickych polich pocinaje 3T. Je to diky efektu, ktery
se nazyva RF interference nebo také dielektrickd rezonan-
ce, a vede k nehomogenité obrazu zptisobenou prostorovou
distribuci sklapéciho tthlu RF pulzti. Toto nepredikovatelné
zesileni ¢i zeslabeni signalu nelze odstranit Zidnym zpuso-
bem, kdyz je vysilaci ¢ast RF systému vybavena pouze jed-
nou civkou a jednim vysila¢em. Pokud v§ak mame k dispo-
zici vice nezavislych zdrojt excitace, lze upravou amplitudy
pulzu v jednotlivych excita¢nich civkidch dosahnout situace,
kdy celkova distribuce sklapéciho tihlu je téméf homogenni
(optimalizace distribuce proménného vysokofrekvenéniho

magnetického pole B, je proto odborné nazyvina jako B,
-shim). Proto dne$ni moderni MR tomografy s magnetic-
kym polem od 3T jsou vybaveny tzv. multi-transmit systé-
mem (2 az 4 vysilaci civky) viz obr. 11 (upraveno z firemni
dokumentace Siemens), pro MR pfistroje s magnetickym
polem 7T se uvazuje o 8-kanalovém transmisnim systému.
Jak ukazuje obrazek 12, u experimentalnich systému s jes-
té vy$$im polem miize byt i pocet transmisnich civek vyssi
(prevzato z (6)).

Nartist poctu nezavislych civek na vysilaci strané vsak pti-
ndsi i dalsi vyhody: sniZzeni SAR (optimalizaci amplitudy RF
pulzu) a také moznost aplikovat libovolné prubéhy RF pulzt
(firemni nazev Siemens je ,True shape®), které mohou pak
napt. generovat excitace pouze omezenych oblasti (2D RF
pulzy). I timto zptsobem lze potencialné zkracovat akvizici
obrazd. Souhrn transmisnich moznosti a médii pfinasi obra-
zek 13 (upraveno z firemni dokumentace Siemens).

Nértist poc¢tu paralelnich kanalt jak na pfijimaci, tak
na vysilaci strané pochopitelné ptistroje prodrazuji. U vice-
¢etnych vysilacu by situace v budoucnu nemusela byt tak dra-
maticka, protoZe jeden velmi vykonny koncovy zesilova¢ by
byl nahrazen vice zesilovaci s mensim vykonem.

Vypocetni systém, rekonstrukéni procesor

a ovladaci pocitac

Asi nikoho neprekvapi, jakou zménou prosla za 30 let vypo-
Cetni a ovladaci ¢ast tomografu, to jsme nakonec zazili v8ich-
ni u osobnich pocita¢t. Mozna pro pobaveni zminim nékteré
technické parametry pocitace naseho tomografu prvni gene-
race. Jednalo se o pocita¢ VAX-730 firmy Digital (operaéni
systém VMS), jehoZ rozméry byly pfiblizné 1,2 x 1 x 1 metru.
Po¢itad, ktery ndm v té dobé zavidély i nékteré védecké ustavy,
mél 4 MB opera¢ni paméti a 400 MB HD, archivace se prova-
déla na magnetické disky o kapacité 25 MB (rozmér piiblizné
15 x 20 cm). Disky byly extrémné drahé, a tak se archivovalo
pouze nékolik obrazkt z kazdého pacienta. Zni to neuvéfi-
telné, ale nasemu radiologovi se podafilo na jeden tento disk
»hacpat® az témér 200 pacientd.

distribuce By

4 Obr. 11

Obr. 11. Schéma transmisnich RF systémii: A -
jednokandlovy systém; B — dvoukandlovy sys-
tém, ktery poskytuje homogennéjsi excitaci,
.| coZ ukazuje B, mapa (uprostied) i obrazy z vy-
o Setreni prsii (vpravo). Vicekandlové vysilaci sys-
témy se dnes uplatriuji na vsech MR tomografech
s magnetickym polem od 3T (firemni dokumentace
Siemens).

Fig. 11. Scheme of transmission RF systems: A -
single-channel system; B - two-channel system
with advantage of more homogeneous exci-
tation, shown on B, map (at the middle) and
mamographic MR images (right). Multi-channel
transmit RF systems are implemented on all today
2 MR systems with magnetic field 3T and more (Sie-
mens documentation).
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Pro nékteré z nas byl dalsi vyvoj na tomto poli i ponékud
prekvapivy, nebot od velké a renomované firmy Digital (do-
minujici na trhu velmi vykonného segmentu vypocetni tech-
niky v osmdesatych letech) presli vyrobci na Unixové (Linu-
xové) stanice a servery v devadesatych letech, aby pak skon¢ili
prakticky u ,,oby¢ejnych® PC a opera¢niho systému Windows.
Proto dnes vlastné vykon vypocetniho systému u MR tomo-
graft skoro nikoho nezajima, protoze vime, Ze je ho dost i pro

o Y
16-kanalovy
transmisni systém

31-kanalovy
prijimaci system

drive velmi naro¢né operace s daty, Ze se nemusime prakticky
starat o kapacitu archivaénich médii, protoze se nam jevi jako
nekone¢na... Navic vime, Ze za par let firma cely systém nej-
spi$e s novou softwarovou verzi obméni za jesté vykonnéjsi.
Zkratka tohle uz dnes neni a do budoucna uz vitbec nebude
zajimavé téma.

Ale jak se fika: S jidlem roste chut. A tak preci jen obclas
narazime na zcela novou softwarovou aplikaci, jenz pottebuje

4 Obr. 12

Obr. 12. Ukdzka moderniho systému s ultra-
vysokym magnetickym polem 9,4 T, vybavenym
16-kandlovym transmisnim a 31-kandlovym
prijimacim RF systémem (A); B - priklad SWI ob-
razu; C - obrazu gradientniho echa s rozlisenim
0,28 x 0,28 x 1 mm? (pFevzato z (6))

Fig. 12. Shows modern system with ultra-high
magnetic field 9.4T equipped with 16-channel
transmit and 31-channel receive RF system (A).
B - is shown SWI; C - shows gradient-echo image
with spatial resolution of 0.28 x 0.28 x 1 mm?
(adopted from (6))
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4 0br. 13

Obr. 13. Tri stupné vyspélosti transmisniho RF
systému. A - konvencni jednokandlovy systém
s jedinou amplitudou RF pulzu a nevyhodou hetero-
genity obrazu; B — vicekandlovy systém s moZnosti
optimalizace amplitudy separdtné pro kazdy kandl
tak, aby obraz byl co nejhomogennéjsi (B, shim-
ming); C — nejvyspélejsi vice-kandlovy systém s kom-
systém B o moznosti generovat jakykoliv profil nebo
excitaci libovolnych oblasti pomoci 2D RF pulzu (fi-
remni dokumentace Siemens)

Fig. 13. Three levels of development of the RF sys-
tem. A - conventional single-channel system with
unique amplitude of the RF pulse and image inho-
mogeneity; B — multi-channel system with possibi-
lity of amplitude optimization for each channel in
order to produce as much as homogeneous image
(B, shimming); C - the most advanced multi-chan-
nel system with complete control on magnitude and
phase of RF pulses expanding options of the system
with arbitrary shape, profile or even to generate ex-
citation of any region using 2D RF pulse (Siemens
documentation)
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A Obr. 14

Obr. 14. Moznosti skenert na konci osmdesdtych let. A, B — zobrazeni
mozku T2-vdZenymi obrazy; C, D - vysetreni loZisek v jdtrech T2-vdzenymi
obrazy; D - vysetieni casto postizené pohybovymi artefakty

Fig. 14. Images from late eighties. A, B — brain T2-weighted images; C,
D - examination of liver lesions with T2-weighted images; D — very often
suffering from motion artifacts

vetsi vypocetni vykon a musime chvilku na obrazy pockat. Je
to logické, pokud si uvédomime, Ze napt. pro rekonstrukce dat
pti paralelnim zobrazovani nabirdme z 64 nezavislych zdrojt
(kanala) a pfitom méfime 200 vrstev v matici 512 x 512. To
je priblizné 2500krat vét$i mnozstvi dat nez pii standardnim
jednokanalovém nabéru 20 vrstev v bézné matici 256 x 256.

Obr. 15. Porovndni prvni MRA (A) krénich a (C) mozkovych tepen
s dnesnimi mozZnostmi nativni MRA (B, D) metodou TOF. Obrazy
na A a Cvznikly ve vlastnim softwaru v roce 1991.

Fig. 15. Compare very first TOF MRA of (A) neck and (C) brain arteries
with today native MRA (B, D). Images in A and C were created in home-
built software in 1991.
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K tomu je$té musime pripocist rekonstrukei chybéjicich dat
pti paralelnim nabéru s vy$§im akcelera¢nim faktorem. Ta-
kovy objem operaci byl jesté pred 10 lety tézko predstavitelny
a na rekonstrukci obrazti bychom si tehdy pockali pravdépo-
dobné péknych par hodin.

Software a sekvence pro MR zobrazovani

Jak ukazuje obrazek 2, prakticky po celou dobu od klinického
zavedeni MR dochazi k neptetrzitému vyvoji méticich sek-
venci, akvizi¢nich technik a také metod post-zpracovani a vy-
hodnoceni namétenych MR obrazi. Magneticka rezonance je
pravé unikatni tim, Ze absolutni vét$ina novych metod byla
objevena a publikovana univerzitnimi a vyzkumnymi pra-
covisti, zatimco k firemni implementaci dochazelo az poté.
Mozna proto jsou mezinarodni spole¢nosti magnetické re-
zonance (ISMRM nebo ESMRMB) jiz od svého vzniku hete-
rogennim spolecenstvim védcu, 1ékard, fyziki, biologh nebo
biochemikd, a pro kazdy z téchto obort poskytuje MR velmi
$iroké pole moznosti ve vyvoji.

Kdy?z se opét vratim na konec osmdesatych let, pak z dnes-
niho pohledu jsou jednotliva méreni (sekvence) neuvétitelné
dlouhd a jejich nabidka chuda. Ptistroje byly vybaveny pouze
jednoduchym spinovym echem (SE, publikovanym Jiirgenem
Hahnem jiz v roce 1950) a jako novinka ke zkraceni méreni
prichazi sekvence gradientniho echa (GRE) ve své koherentni
(FISP) a nekoherentni verzi (FLASH) (7, 8). Pfi vysetfeni bylo
rozumné provadét pouze jediné métreni T2-vaZenych obrazu
sekvenci SE, protoze toto samotné méfeni trvalo kolem 10 az
13 minut. Ukdzka kvality typickych obrazti z konce osmde-
satych let je vidét na obrazku 14. V té dobé bylo z dne$niho
hlediska nejproblemati¢téjsi vysetteni bri$nich nebo dokonce
hrudnich organt, protoze je$té nebyly k dispozici Zadné ze
soucasnych zpusobt dechové navigace a ani dostate¢né rych-
1é sekvence pro zadrzeni dechu pacienta, takze méreni trvajici
nékolik minut byla provadéna pii normdlnim dychani, coz
vedlo k vyraznému ovlivnéni obrazt pohybovymi artefakty.

Jediny zpusob, jak zkratit méfeni T1-vaZenych obrazti pod
4 minuty, bylo pouzit GRE (méfeni pak trvalo kolem 2 az
3 minut). Sekvence inversion recovery (IR) nebyla pouzitel-
né prakticky viibec (a¢ v nabidce byla), protoze doba méfeni
presahovala 15 minut. To v§e samozfejmé s vyrazné hor$im
prostorovym rozlienim ve srovnani s dne$nimi protokoly
(bézné pouzivana tloustka vrstvy pfi vySetfeni mozku byla
6 mm, matice maximalné 256 x 256). Dal$i moznosti zkraceni
méfeni byla jiz v této dobé dostupna tzv. Half-Fourier akvi-
zi¢ni technika, kdy je méfena ptiblizné polovina dat k-pro-
storu a zbytek je rekonstruovan diky jeho symetrii (9). Jako
rychld alternativa SE pfi méfeni T2-vazenych obrazu se v té
dobé dala pouzit sekvence GRE (ta ale poskytne T2*-vazené
obrazy s vlivem artefaktt susceptibility) nebo sekvence PSIF
s relativné nizkym pomérem S/S (10).

Pocatkem devadesatych let prichazi z klinického hlediska
prilomova akvizi¢ni technika - sekvence rychlého spinového
echa (Turbo SE-TSE, Fast SE-FSE), kterd vychazela z modifi-
kace Jirgenem Hennigem (11) publikované sekvence RARE
(Rapid Acquisition with Relaxation Enhancement). Nébérem
vice fadka k-prostoru béhem jednoho repeti¢niho ¢asu TR
je mozné zkratit méreni zejména T2-vaZenych obraztl velmi
razantné (bézné 20krat) a dosdhnout tim ¢asu méfeni 2-3 mi-
nuty. Prakticky véechna méreni T2-vazenych obrazu SE jsou
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4 Obr. 16

Obr. 16. Rozdil ve dvou technikdch paralelniho
zobrazovdni. Metoda SENSE (A) provddi nejprve Fou-
rierovu transformaci (FT) na podvzorkovany k-prostor
kazdé civky a pak vypocte findIni obraz za pomoci
znalosti prostorové senzitivity kazdé civky (ty jsou zis-
kdny separdtnimi skeny). Naopak GRAPPA (B) dopIni
chybéjici radky k-prostoru pred FT a to za pomoci
tzv. auto-kalibracnich rddkda, které jsou ziskdny bé-
hem samotného méreni (upraveno z (16)).

Fig. 16. Difference between two basic techniques
of the parallel imaging. SENSE method (A) per-
forms first Fourier transformation (FT) of the under-
sampled k-space of the each coil and after that cal-
culates final images with the knowledge of spatial
coil sensitivity of each coil (separate pre-scans serve
to get sensitivities). On the contrary, GRAPPA (B) first
fill missing lines of the k-space before FT also using
B auto-calibration lines which acquired during the

Kompletni
obrazy

od té doby nahrazena sekvenci TSE, coz umoznuje béhem
vy$etfeni méfit T2 obrazy ve vice nez jedné orientaci. Také
sekvence IR oziva v turbo verzi (TIR) do svého klinického po-
uziti, protoze ¢as méfenti je jiz akceptovatelny. Zcela zasadni
a v dne$nim protokolu nepostradatelnou verzi sekvence TIR
se stava sekvence FLAIR (12) s dlouhym inverznim ¢asem TI
pro potlaceni signalu mozkomi$niho moku.

V této dobé také prichazi nova metoda - nativni MR an-
giografie (MRA), kterd vyuzivd proudéni krve k vizualizaci
cévniho systému (poprvé v CR jsme prezentovali tuto metodu
pfi zobrazeni krénich tepen na radiologickém sjezdu v roce
1991). Predstavu o tehdejsich moznostech a prvnich MRA
metodou time-of-flight (TOF) poskytuje obrazek 15. Zpocat-
ku nebyl pro MRA Zadny firemni software (prvni MRA byly
zpracovavany vlastnim programem) a napt. v IKEM kom-
pletni softwarové vybaveni pro MRA prichazi az s instalaci
tomografu Siemens Vision v poloviné devadesatych let, kdy
uz bylo mozné vyuzit obou nativnich metod: TOF i faizového
kontrastu.

Tato generace pristrojii (Siemens Vision) uz byla ale také
vybavena gradientnim systémem schopnym realizovat mére-
ni sekvenci EPI, takze se tak stavaji dostupné sekvence pro
méfeni mozkové difuze (DWI), perfuze a funkéniho MR
zobrazovani (fMRI). ZvySeni vykonu gradientniho systé-
mu také umoznilo realizaci rychlych a kratkych méfeni pro
MRA s aplikaci bolu kontrastni latky nebo-li kontrastni MRA.
Kontrastni MRA se v této dobé (kolem roku 2000) zalina
metodicky silné rozvijet (vznikaji nové strategie nabéru dat

measurement itself (adopted from (16)).

k-prostoru, napt. elipticky centricky, kdy je k-prostor sniman
od stfedu smérem k periferii, coz je pro akvizici technikou
»bolus care® zcela zdsadni), ale plnému vyuziti u ptistroju
z devadesatych let jesté brani vhodné pokryti civkami u roz-
sahlej$ich oblasti, jako napt. dolnich koncetin. Paradoxné
tedy kontrastni MRA (v podstaté obdoba klasické angiografie
nebo CT angiografie) se rozviji pozdéji nez metody nativni
MRA, a to diky vy$sim nérokiéim na vykon gradientt. Po roce
1997 se i na nasem pracovi$ti v IKEM objevuje a je rozvijena
nova nativni metoda vySetfeni Zlu¢ovych cest - MR cholan-
giografie, zaloZzena na rychlych tzv. single-shot sekvencich
(HASTE) a extrémné T2-vazenych obrazech.

Dalsi generace pristroju, ktera ptichdzi na konci devadesa-
tych let a prelomu tisicileti opét posunuje moznosti rozvije-
nych metod: Poskytuje dostate¢né pokryti jednotlivych vyset-
fovanych oblasti dedikovanymi civkami a spolu s vylep$enim
gradientniho a RF systému (diky plné kontrole nad amplitu-
dou i fazi RF pulzti) umoznuje implementaci novych rychlych
sekvenci typu ,steady-state free precession® (SSFP) (firemné
TrueFISP, balanced FFE, FIESTA). Tyto nové rychlé sekvence
od té doby sehravaji klicovou roli pti vy$etfeni kinetiky srd-
ce, v abdomindlni a panevni oblasti (napf. MR enterografie)
i nativnim vySetfeni cév (o néco pozdéji se sekvence balanco-
vaného gradientniho echa - jak jsou také nazyvany - stanou
i zakladni akvizi¢ni technikou pro nativni vy$etfeni renalnich
tepen).

Spolu s rozvojem RF systému a zvy$ovanim pocltu neza-
vislych zdrojt signalu - tedy elementd array-civek — ptichdzi
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Obr. 17. Pokles poméru S/$ a jeho prostorové rozlozeni pFi zvysovdni
akceleracniho faktoru R. A - bez paralelni techniky; B-R=2; C-R=3;
D-R=4

Fig. 17. SNR decrease and its spatial distribution when increasing ac-
celeration factor R. A — without acceleration;B-R=2;,C-R=3;D-R=4

dal$i jiz zminény zlomovy bod: paralelni zobrazovani (jednot-
livé techniky jsou vyrobci nazyvané rtizné: SENSE, GRAPPA,
ASSET apod.). Paralelni zobrazovani vyuzivd moznosti vy-
pusténi uréitého poétu radka k-prostoru z méfeni pravé
za pomoci vice pouzitych prijimacich RF civek. Na rozdil
od techniky ¢aste¢ného nébéru k-prostoru (Half-Fourier) se
zde vyuziva jeho podvzorkovani, jinymi slovy nabéru pouze
kazdého n-tého fadku (kazdého druhého, tfetiho atd.). Podle
poctu vynechanych radka mluvime pak o akcelera¢nim fak-

A Obr. 18A A Obr. 18B

A Obr. 18D

A Obr. 18E
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A Obr. 18C

toru (SENSE-faktoru, R) s urychlenim 2, 3 atd. Prostorova
distribuce jednotlivych snimacich civek podél sméru fazové-
ho kédovani (sméru, ve kterém jsou fadky vynechany) pak
rekonstrukénimu algoritmu umozni vytvorit obrazy bez jinak
neodvratnych artefaktu ,,preklopeni® obrazu. Zasadni publi-
kace (Pruessmann K, et al. SENSE: Sensitivity Encoding for
fast MRI, 1999 (4) a Griswold MA, et al. Generalized Autoca-
librating Partially Parallel Acquisitions (GRAPPA), 2002 (13))
ukazaly, Ze je mozné zabranit artefaktim bud po Fourierové
transformaci (FT) v obrazovém prostoru (SENSE pouziva tzv.
»un-folding®), nebo pred FT doplnénim chybéjicich radka
k-prostoru (GRAPPA) (obr. 16). Priklad zrychleni méfeni
rtiznymi akcelera¢nimi faktory ukazuje obrazek 17. Paralelni
zobrazovani se stalo samoziejmou soudasti prakticky vsech
zobrazovacich sekvenci a umoznilo nejen zvysit rychlost
akvizice tam, kde je to zcela zasadni, jako napf. kontrastni
MRA, kineticka vySetteni srdce nebo 3D akvizice dynamiky
kontrastni latky pti vySetfeni vSech abdominalnich nebo pa-
nevnich organd, ale také prispiva ke snizeni artefaktu a distor-
z{ obrazti sekvence EPI v pfipadé funkéniho MR zobrazovani
a DWI (obr. 18).

Rozvoj metod paralelniho zobrazovani a efektivniho pod-
vzorkovani nabiranych dat (k-prostoru) za Gc¢elem zrychleni
méfeni probiha dodnes a zda se, Ze i nasledujici 1éta budou
v tomto znameni. Naptiklad jen sofistikovanéjsi zptisob pod-
vzorkovani, jaky pfedstavuje metoda nazyvana CAIPIRINHA
(Controlled Aliasing in Parallel Imaging Results in Higher
Acceleration; Breuer et al., 2005 (14)), umoznuje vyuzit vyssi
akceleraéni faktory s mensim poklesem poméru S/S nez u kla-
sickych metod paralelniho zobrazovani. Porovnani standard-
niho zptisobu podvzorkovani s metodou CAIPIRINHA uka-
zuje obrazek 19 a vysledny profit v MR obrazech pak obrazek
20. Pochopeni zakonitosti paralelniho zobrazovani (napt. 15)
a roz$ifeni rekonstrukénich algoritmi ptispélo k dalsi akcele-

Obr. 18. Ukdzka pozitivniho vlivu paralelniho
zobrazovdni p¥i DWI. Zrychlenim akvizice obrazt
EPI (zvy$enim Sitky pdsma ve sméru fdazového ko-
dovdni) dojde ke zmenseni prostorovych distorzi,
jak je vidét pri zvysovdni akceleracniho faktoru: A,
D - bez paralelni techniky; B,E-R=2;C F-R=
3. Horni fada jsou obrazy s b = 0, dolni pak s b =
1000 s/mm?.

Fig. 18. Example of the positive influence of par-
allel imaging in DWI. By means of acceleration of
the EPI acquisition (increasing of the bandwidth in
phase-coding direction) leads to reduction of spa-
tial distortions with the increase of the acceleration
factor: A, D — without parallel technique; B, E-R =
2;C, F- R =3. Upper raw shows images with b = 0,
bottom with b = 1000 s/mm?.

A Obr. 18F
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Obr. 19. Rozdil mezi konvenénim podvzorkovd-
nim 3D sekvenci u GRAPPA/SENSE (A) a prokld-
danym podvzorkovadni v pripadé metody CAIPI-
RINHA (B). | kdyz je akceleracni faktor stejny (stejny
pocet rddki neni naméren), CAIPIRINHA ddvd lepsi
pomér S/S (upraveno z (16)).

Fig. 19. Difference between conventional under-
sampling of 3D sequences using GRAPPA/SENSE
(A) interleaved under-sampling in case of CAIP-
IRINHA (B). Despite that acceleration factor is the
same (the same number of missing lines) better SNR
provides CAIPIRINHA (adopted from (16)).

raci méreni vyuzitim simultdnni excitace a akvizice vice vrstev
najednou (,multi-band sequence®, ,,simoultaneous multi-sli-
ce“ - SMS). Princip techniky SMS ukazuje obrazek 21 (uprave-
no z (16)). Zrychleni nabéru dat pomoci SMS se uplatiiuje ze-
jména u funkéniho MR zobrazovani a zobrazovani traktt bilé
hmoty pomoci mnoha-smérové DWI (¢asto také diffusion ten-
sor imaging — DTT, i kdyZ dnes je technika zobecnéna i na si-
tuaci, kdy tenzorovy model popisujici difuzi neplati). Jestli-
ze totiz pozadujeme kompletni pokryti celého mozku mnoha
tenkymi vrstvami a zaroven chceme méfit alespon v 64 pro-
storovych smérech, a to i s potlacenim prostorovych distorzi
(méfeni se pak provadéji 2krat s opa¢nym smérem fazového
kédovani), pak vysledny akvizi¢ni ¢as se blizi k 1 hodiné. Pti
pouziti SMS lze ¢as takovych méteni stlacit k jiz akceptovatel-
nym 20 minutdm. Pfiklad porovnani efektivity fMRI s pouzi-
tim SMS ukazuje obrazek 22, kdy pfi stejné dlouhotrvajicim
méfeni je nabirdno 80 obrazt standardni akvizici nebo 200
pomoci SMS (vyss$i pocet naméfenych obrazii mozku vede
k lepsi statistice, a tim relevantnéj$im vysledktim vyhodno-
ceni fMRI).

Jak ukazuje obrazek 2, posledni obdobi vyvoje je cha-
rakterizovéno také anglickym vyrazem ,,sparcity“. Umyslné
jsem ponechal tento nazev, protoze se mi nezda byt idedlni
zadny Cesky ekvivalent. V tomto pripadé jde o vyuziti spe-
cifické formy nékterych dat k tomu, abychom mohli takova
data efektivné podvzorkovat a tim mnohem rychleji naméfit.
Zjednodusené receno, data musi byt dostate¢né ,,1idka“, pak
lze uplatnit algoritmus nazyvany ,,compressed sensing®. Mys-
lenka vychazi z analogie s komprimaci obrazti pomoci dobte
znamych postupt, jako je napt. JPEG. Ukazuje se, Ze za urci-
tych okolnosti 1ze obraz komprimovat na zlomek velikosti dat,
aniz by vyrazné utrpéla jeho kvalita. A podobné je to s MR
obrazy: Zda se, Ze vyznamna ¢ast dat muze byt ,,nepotfebnd®,
a neni tedy divod pro¢ ztracet ¢as jejich mérenim.

Pifi ,,compressed sensing® jsou méfend data podvzorko-
vana, ale na rozdil od technik paralelniho zobrazovani neni
vzorkovani pravidelné, nybrz pseudondhodné. Jinymi slovy
mérené a nemétené radky k-prostoru se nesttidaji pravidelné,
ale ndhodné. Takovy zptisob vzorkovani umoziiuje na dosta-
te¢né ,,fidkych® datech pouZit iterativni proces rekonstrukce,
ktery nakonec poskytne obrazy v dostate¢né kvalité.

Nakonec se jesté kratce zminim o kvalitativnim a ¢asted-
né i kvantitativnim vyuziti nékterych fyzikalnich vlastnosti
latek a tkani. Jednim z parametrti ¢isté specifickych pro MR
je susceptibilita latek, ktera charakterizuje jejich chovani
v magnetickém poli (podle toho se pak latky v zdsadé déli
na diamagnetické, paramagnetické, feromagnetické a super-
paramagnetické). I relativné malé rozdily v susceptibilité 14-
tek (jako napt. okysli¢ena ¢i neokysli¢ena krev), tkani a jejich
okoli mohou vést k dostate¢né silnym rozdilim v méreném
MR signalu, aby se toho dalo vyuzit k zobrazeni ¢i dokonce
kvantifikaci susceptibility. Metoda susceptibilitné vazeného

o
2x2

CAIPIRINHA -
[t e

A Obr. 20

Obr. 20. Prinos metody CAIPIRINHA oproti GRAPPA pri ctyfndsobné
akceleraci (2 x 2 - tedy akcelerace v obou smérech fazového kédovd-
S/S) (prevzato z (16)).

Fig. 20. The profit of CAIPIRINHA compared to GRAPPA in four-fold
acceleration (2x 2 - means acceleration in both phase-coding direc-
tions). G-factor maps are shown in color (lower G means higher SNR)
(from 16).
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Obr. 22. Prinos SMS pri fMRI (stimulace testem verbdlni fluence).
Standardni excitace na (A) umoZriuje pri stanoveném poctu vrstev TR = 3
s, zatimco SMS se simultdnni excitaci 4 vrstev na (B) TR = 1 s. P¥i priblizné
stejné dlouhém méreni je mozZno namérit (A) 80 nebo (B) 200 obrazii mozku
a tedy vyrazné zvysit relevanci statistického vyhodnoceni.

Fig. 22. The advantage of SMS in fMRI (stimulation with verbal fluency
test). Standard excitation in (A) allows TR = 3 s but SMS with simultane-
ous excitation of 4 slices leads to shortening of TR = 1 s (B). During approxi-
mately same acquisition length can be measured either (A) 80 or (B) 200
brain volumes, and so with SMS significantly improved statistical analysis.

zobrazovani (SWI) ve své dne$ni podobé je k dispozici zhruba
v poslednim desetileti (Haacke, 2004 (17)). Tato technika vy-
uziva citlivosti gradientniho echa (podobné jako napt. fMRI)
vidi rozdilim v susceptibilité, ale efekt je jesté zesilen vyu-
Zitim informace o zméné faze signalu. Vzhledem k tomu lze
zobrazit i mikrokrvaceni nebo Zilni systém s vyrazné vyssi cit-
livosti, nez by tomu bylo u samotného gradientniho echa (obr.

23). V posledni dobé se objevuji prace, které posunuji SWI
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4 Obr. 21

Obrazy jednotiivych vrstev
nelze rekonstruovat

1 akeoptovatelnym
poméram 5[5

Obr. 21. Princip simultdnni excitace vice vrstev
(SMS). RF pulz obsahuje excitacni pdsma nékolika
vrstev, a pokud nemaji vsechna stejnou fdzi,
umoZnuje algoritmus podobny paralelnim tech-
nikdm rekonstruovat obrazy jednotlivych vrstev
téméF bez vzdjemné kontaminace a dobrym S/S
(proto také nékdy nazyvdna 2D CAIPIRINHA)
(prevzato z (16)).

Fig. 21. The principle of simultaneous multi-slice
excitation (SMS). RF pulse contains excitation
bandwidth of several slices and if the phase for
each slice is not unique, the algorithm similar with
parallel imaging allows to reconstruct images for
each slice without mutual contamination and ac-
ceptable SNR (therefore also called 2D CAIPIRINHA)
(from (16)).

Pomoci algoritmi
poutivamych pfi paralelnim
zobrazovini (CAIPIRINHA)
Ize obrazy rekonstrucvat

s dobrym pomérem 5/5

na kvantitativni tiroven pomoci tzv. ,quantitative susceptibi-
lity mapping“ (QSM). Tato metoda mé potencial odlisit napt.
kalcifikace od depozitu Zeleza nebo kvantifikovat koncentraci
kontrastni latky (gadolinia) v mozkové tkani (18).

D4 se fici, ze tradi¢ni fyzikalni vlastnosti tkani vyuzivané
prakticky u kazdého MR vysetfeni jsou relaxa¢ni ¢asy T1a T2.
Od samého pocatku MR lze sledovat snahu o jejich kvantifi-
kaci. Myslenku rozliSovat tumory na zdkladé kvantifikace re-
laxa¢nich ¢asti si nechal patentovat Raymond Damadian jiz
kolem roku 1972 (mimochodem Damadian sestrojil prvni
MR skener a v roce 1977 na ném naméril vitbec prvni obraz
lidského téla). Méfenim a kvantifikaci relaxa¢nich ¢ast se za-
byvaji jiné ptispévky v tomto Cisle ¢asopisu, takze zde nebudu
uvadeét prilisné detaily. Zjednodusené v$ak lze konstatovat, ze
doposud se vyuzivalo kvantifikace T1 a T2 relaxa¢nich ¢ast
pouze u specifickych typti onemocnéni nebo specidlnich -
a spise védeckych - studii (napf. pfi méfeni koncentrace né-
kterych kovi a jejich slou¢enin v mozku (19)). V praxi - jak
vime - se nesrovnatelné Castéji vyuzivaji tzv. T1- a T2-vazené
obrazy, tedy obrazy, v jejichz kontrastu dominuje dany rela-
xacni proces, a nesou tim kvalitativni informaci o rozdilech
v relaxa¢nich ¢asech. Davodd, pro¢ je to tak, je hned nékolik:
Nameéfeni série obrazt nutnych k vypoctu relaxaénich map
vyzaduje doposud vyrazné vice ¢asu a samotna metodika mé-
feni a rekonstrukce neni zdaleka bez chyb (uplatiiuje se zde
i redlna situace s homogenitou RF pulzii apod.) - viz obr. 24
demonstrujici tradi¢ni pristup k méfeni a vypoctu relaxac-
nich map. Navic oproti ptivodnim Damadianovym predpo-
kladim je patologicka tkan (véetné tumort) znaéné hete-
rogenni a také tim se relaxa¢ni ¢asy rtiznych subtypt tkané
prekryvaji, takze pak jejich specifikace na zakladé T1 ¢i T2 je
velmi obtiZna.

Moznou zménu v této situaci by mohl pfinést ambicioz-
ni projekt, jenz pouziva novy pristup nazvany ,finger prin-
ting® (otisk prstu) (20). Ten se snazi nahradit tradi¢ni pri-
stup méfenim pocetné série obrazt (kolem 3000) s nizkym
rozlisenim, avSak extrémné rychlym mérenim pomoci spi-
ralni akvizice (¢as akvizice priblizné 40 s na vrstvu). Navic
se béhem méfeni této série méni hodnota sklapéciho thlu
excita¢nich RF pulzt a repeti¢ni ¢as TR, jak je to ukdzano
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A Obr. 23A A Obr.23B

Obr. 23. Priklad pouziti SWI. A — zobrazeni dilato-
vaného Zilniho systému v levé hemisfére pii akutni
migréné; B - viceCetnd mikrokrvdceni u starsiho
pacienta; C — ukldddni Zeleza v bazdlnich gangliich

Fig. 23. An example of SWI. A - visualization of the
dilatated venous system in left hemisphere during
acute migraine; B — multiple micro-hemorrhage in
older patient; C - iron deposits in basal ganglia

4 Obr.24

Obr. 24. Tradicni metodika méreni a vypoctu T1
a T2 relaxacnich map. Méreni série obraz(i pro expo-
nencidlni fit je casové ndrocnd, coz je jednim z divodu
relativné ridkého klinického vyuziti (prevzato z (22)).
Fig. 24. Traditional method of measurement and
calculation of T1 and T2 maps. Measurement of
the series of images for exponential fit is time con-
suming what is one of reasons of relatively rare clini-
cal use (adopted from (22)).

na obrazku 25 vlevo nahote. Vyneseme-li prabéh signalu
pres sérii obrazi v kazdém voxelu, ziskdme ,otisk® (,fin-
gerprint®) obsahované tkané charakterizovany relaxa¢nimi
¢asy T1 a T2, protonovou hustotu (M) a hodnotou lokélni-
ho magnetického pole B (na obrazku vpravo dole). Priibéh
signalu v kazdém voxelu je pak porovnavan s knihovnou
prubéht uméle modelovanych pro vSechny realistické kom-
binace relaxa¢nich ¢ast a dvou dal$ich zminénych parame-
tra (databaze obsahuje pres 360 000 moznych kombinaci).
Kombinace s nejlepsi shodou obou prabéhi pak poskytne
hodnoty vSech ¢tyf hledanych parametrt, predevsim tedy
relaxa¢nich ¢asti a umozni vytvorit relaxaéni mapy (na ob-
razku zcela vpravo). Jakmile jsou znamé zékladni parametry
tkané, je samoziejmé mozné vypocitati T1- a T2-vaZené ob-
razy, jak jsou dnes bézné v diagnostice pouzivany. Valida¢ni
studie metody ,finger printing“ probihaji na nékolika vy-
branych univerzitnich pracovistich, vysledky dokumentuje
obrazek 26. Budoucnost ukaze, zda je tento smér spravny
a prakticky pouzitelny. Zatim metodu trochu pfibrzduje vy-
pocetni vykon, protoze porovnavani obrovského poctu prii-
béht signalu trvalo zatim zhruba 2,5 minuty na obraz v ma-
tici 128 x 128 voxeld, novéjsi algoritmus vSak rekonstrukce
nékolikandsobné zrychluje (pfi 1000 obrazech s matici 128
x 128 a 196 000 profilech databaze trva vypocet jedné mapy
2's) (21, 22). Jak ale vime z minulosti, vykon po¢éitacd ros-

te rychle, a tak mozna za nékolik let bude ,finger printing®
skute¢né bézné pouzivanou metodou.

ZAVER
V tomto prehledu jsem se snazil ukazat vyvoj magnetické re-
zonance za minulych 30 let, ale také nastinit nové trendy z po-
sledni doby. Ur¢ité se mi nepodaftilo zdaraznit vSechny milni-
ky na této cesté, ale pokusil jsem se neopominout ty dulezité.
Nakonec bych chtél vzpomenout na mladé kolegy radiology,
ktefi naplno propadli kouzlu magnetické rezonance, avsak je-
jich talenty byly ukon¢eny velmi pfedc¢asné fatalnim onemoc-
nénim ve véku necelych 40 let. MUDr. Jifi Lizler byl uplné
prvnim ¢eskym MR radiologem (zacinal spolu s MUDr. He-
lenou Filipovou pravé v IKEM v roce 1987), MUDr. Jindfich
Pradny rozjizdél o 2 roky pozdéji (spolu s MUDr. Helenou
Sténhovou) provoz na druhém ¢eském MR tomografu ve FN
Krélovské Vinohrady a MUDr. David Hordk byl obrovskym
tahounem dvou moravskych pracovist - FN v Brné a Olo-
mouci. Jsem rad, Ze jsem mél tu ¢est s nimi spolupracovat.
Posledni historicky obrazek (obr. 27) ukazuje zacatek a ko-
nec Zivota magnetu: Vlevo je nadSeni pti tlaeni prvniho
¢eskoslovenského magnetu do nové budovy (1987) a vpravo
nostalgie konce magnetu Siemens Vision (2006).
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Obr. 25. Princip metody , Fingerprinting”. V tomto pfipadé je mérena pocetnd série obrazi s nizkym rozlisenim (spirdini akvizici), pricemz kazdy z nich je
meéren s riznym skldpécim uhlem a TR (jak je vidét vlevo nahore). Profil kazdého voxelu pres mérenou sérii je ddn kombinaci T1, T2 a hodnoty magnetického
pole v daném misté. KaZdy profil je pak porovndvdn s databdzi syntetickych profili a nejlepsi shoda urcuje konkrétni hodnoty T1, T2, spinové hustoty (M)
amagnetického pole B, (upraveno z (22)).

Fig. 25. The principles of MR Fingerprinting. In this case, large series of low resolution images are acquired (using spiral acquisition) when each one is measured
with different flip angle and TR. Signal profile of each voxel over series is created by combination of T1, T2 and value and magnetic field in this location. Each pro-
file is compared with database of synthetic profiles and the best agreement defines values of T1, T2, spin density (M,) and magnetic field B, (adopted from (22)).

M; mapa

A Obr. 26A A Obr. 268 A Obr. 26C

Tl-vaieny obraz T2-vaZeny obraz

Obr. 26. Vysledné rekonstruované obrazy. A - T1 mapa; B - T2 mapa; C - M, mapa
a ddle vypocteny T1-vdzeny (D) a T2-vdZeny obraz u pacienta s mozkovym nddorem
(E) (prevzato z (22))

Fig. 26. Final reconstructed images. A — T1 map; B — T2 map.C - M,map and also
calculated T1-weighted (D) and T2-weighted image in patient with brain tumor (E) (ad-
opted from (22))

A Obr. 26D A Obr. 26
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