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aplikátor̊u na homogenitu B1+ pole MRI systému“ vypracoval samostatně a použil
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ABSTRAKT

Vliv regionálńıch hypertermických aplikátor̊u na homogenitu

B1+ pole MRI systému:

Významným faktorem správného zobrazováńı pomoćı magnetické rezonance je

homogenita B+
1 pole. Ćılem této práce bylo stanovit vliv dvou hypertermických

(HT) aplikátor̊u na homogenitu B+
1 pole a vypoč́ıtat teplotńı nár̊ust zp̊usobený

radiofrekvenčńı (RF) expozićı MRI systému při neinvazivńım měřeńı teploty. Pomoćı

simulátoru elektromagnetického pole došlo k namodelováńı RF birdcage ćıvky, která

byla naladěna na rezonančńı frekvenci 64 MHz. Do birdcage ćıvky byly umı́stěny

dva HT aplikátory a tři 3D pacientské modely. Byl stanoven vliv r̊uzných část́ı HT

aplikátoru na B+
1 pole. Největš́ı vliv na změnu pole má vodńı výplň HT aplikátoru,

kde maximálńı hodnota B+
1 pole vzroste pro aplikátor Sigma-Eye z 6,00 µT na

32,97 µT s rozptylem hodnot ± 8,72 µT v poloměru 20 cm od středu ćıvky. Hodnoty

teplotńıho nár̊ustu zp̊usobeného RF expozićı odpov́ıdaj́ı hodnotám zp̊usobeným

běžným skenováńım. Predikované hodnoty B+
1 pole jsou porovnatelné s naměřenými.

Kĺıčová slova

MRI, birdcage ćıvka, hypertermické aplikátory



ABSTRACT

The influence of regional hyperthermia applicators on the B1+ field

homogeneity of the MRI system:

The homogeneity of the B+
1 field is an important factor for correct magnetic

resonance imaging. The aim of this work was to determine the effect of two

hyperthermia (HT) applicators on the homogeneity of the B+
1 field and to calculate

the temperature rise caused by radiofrequency (RF) exposure of the MRI system

during non-invasive temperature measurements. Using an electromagnetic field

simulator, an RF birdcage coil was modeled and tuned to a resonant frequency

of 64 MHz. Two HT applicators and three 3D patient models were placed inside

the birdcage coil. The effect of different parts of the HT applicator on the B+
1 field

was determined. The water filling of the HT applicator has the largest effect on

the field change and the maximum value of the B+
1 field increases for Sigma-Eye

applicator from 6.00 µT up 32.97 µT with a variance of ± 8.72 µT within a radius

of 20 cm from the centre of the coil. The maximum values of the temperature increase

caused by RF exposure correspond to those caused by conventional scanning.

The predicted B+
1 field values are comparable to the measured ones.

Key words

MRI, birdcage coil, hyperthermia applicators
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4.3.3 Vložeńı 3D pacientských model̊u . . . . . . . . . . . . . . . . . 30

4.4 HT aplikátory . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 32
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4.6.3 Metody vyhodnocováńı teplotńıho nár̊ustu . . . . . . . . . . . 37
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Seznam symbol̊u a zkratek

Seznam symbol̊u

Symbol Jednotka Význam

ω Hz Frekvence precesńıho pohybu jádra
γ Hz·T−1 Gyromagnetický poměr
B T Intenzita magnetického pole
T °C Teplota
SAR W/kg Měrný absorbovaný výkon
psSAR W/kg Špičkový prostorový SAR
wbSAR W/kg Celotělový SAR

Seznam zkratek

Zkratka Význam

MR Magnetická rezonance
EM Elektromagnetické (pole)
RF Radiofrekvenčńı
B0 Hlavńı magnetické pole MR
B+

1 Impulzńı magnetické pole generováno RF ćıvkami
HT Hypertermické (aplikátory)
Birdcage Typ radiofrekvenčńı ćıvky
SNR Odstup signálu od šumu (Signal-to-noise ratio)
ppm Počet částic na milion (Parts per million)
DSV Pr̊uměr sférického objemu (Diameter of spherical volume)
Q faktor Činitel jakosti oscilátor̊u
PRFS Posun protonové rezonančńı frekvence
S-parametr Rozptylový parametr popisuj́ı elektrické chováńı lineárńıch

elektrických śıt́ı
FDTD Metoda konečných diferenćı v časové oblasti (Finite-difference

time-domain)
CFL Courant-Friedrich-Levyho kritérium
PEC Dokonalý elektrický vodič (perfect electric conductor)
VHP Visible Human Project (databáze CT sńımk̊u)
ViP Virtual Population (databáze 3D pacientských model̊u)
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1 Úvod

Magnetická rezonance (MR) je neinvazivńı diagnostická metoda využ́ıvaná zobrazeńı

těla v r̊uzně směrovaných řezech. Primárńı využit́ı spoč́ıvá v zobrazeńı měkkých

tkáńı, ve kterém dosahuje MR velkého kontrastu. Absence ionizuj́ıho zářeńı je oproti

rentgenu a poč́ıtačové tomografii daľśı velkou výhodou. [1]

Namı́sto ionizuj́ıho zářeńı využ́ıvá MR k zobrazeńı kvantově mechanických

vlastnost́ı určitých atomových jader, která vykazuj́ı schopnost absorbovat a emitovat

radiofrekvenčńı energii po umı́stěńı v magnetickém poli. Jedná se o prvky, které maj́ı

jaderný spin, zejména vod́ık, protože je ve formě vody v těle zastoupen nejv́ıce.

Magnetický spin je možné si představit jako kombinaci úhlového a magnetického

momentu jádra. V silném magnetickém poli MR docháźı uspořádáńı spin̊u do

souhlasného podélného směru, tj. ve nebo proti směru tohoto pole značeného B0.

Jaderné spiny se otáč́ı precesńım pohybem s určitou frekvenćı, která se nazývá

Larmorova frekvence. [2]

Základem zobrazeńı v MR je překlopeńı vektoru magnetizace z podélného do

př́ıčného směru pomoćı radiofrekvenčńıho (RF) impulzu vyslaného pod úhlem α.

RF impulz je energie v podobě elektromagnetické vlny, která muśı být vyslána na

Larmorově frekvenci, aby došlo k jej́ı interakci s jadernými spiny, přesněji k jevu

zvanému rezonance. [3]

Magnetická rezonance je složena z mnoha komponent. Jednou z nich jsou

RF ćıvky, d́ıky kterým se kolmo na hlavńı magnetické pole B0 vytvoř́ı radio-

frekvenčńı pole označované jako B1. Toto pole je možno rozložit do dvou stejně

velkých komponent, komponenta rotuj́ıćı ve stejném směru jako jaderná precese

(B+
1 ) a komponenta rotuj́ıćı v opačném směru (B−

1 ). Dı́lč́ı pole B+
1 je zodpovědné

za překlápěńı jaderné magnetizace a pro správné fungováńı MR je nezbytné, aby

toto pole bylo v určitém objemu co nejhomogeněǰśı, tj. mělo neměnnou hodnotu

magnetické indukce. Homogenita B+
1 pole resp. změna homogenity má vliv na

kvalitu výsledných sńımk̊u. Rostoućım množstv́ım MR kompatibilńıch zař́ızeńı

vystává potřeba vzniku studíı zabývaj́ıćıch se vlivy r̊uzných materiál̊u v magnetické

rezonanci na homogenitu B+
1 pole. [3, 4]
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2 Přehled současného stavu

Magnetická rezonance (MR), neboli magnetické rezonančńı zobrazováńı (MRI),

je dnes jednou z nejvýznamněǰśıch lékařských zobrazovaćıch metod. Jedná se

o neinvazivńı zobrazovaćı metodu pro zobrazeńı těla v r̊uzně směrovaných řezech,

která hraje zásadńı roli v radiologickém zobrazováńı patologických onemocněńı.

Přednost́ı MR je absence ionizuj́ıho zářeńı a možnost kontrastńıho zobrazeńı

měkkých tkáńı. [1]

MRI skenery se vyráběj́ı v mnoha variantách, lǐśıćıch se zejména uspořádáńım

hlavńıho magnetu - permanentńı, odporové, supravodivé, otevřené nebo vrtané

magnety, s heliem nebo bez něj, s ńızkou nebo vysokou intenzitou pole. Výběr

skeneru záviśı na potřebném použit́ı. Většina skener̊u na celém světě má uzavřenou

válcovou konstrukci a generuje pole pomoćı pr̊uchodu proudu solenoidem udržovaným

při supravodivých teplotách. [2]

2.1 Princip MRI

MR využ́ıvá k zobrazeńı reakce magnetického pole s jaderným spinem částit.

Jaderné spiny, mnohdy zvané magnetické, mohou mı́t v̊uči sobě r̊uzný směr

a až po vystaveńı silnému magnetickému poli v MR docháźı k uspořádáńı jejich

směru, tj. ve nebo proti směru tohoto pole značeného B0. Jaderné spiny se otáč́ı

precesńım pohybem s určitou frekvenćı, která se nazývá Larmorova frekvence.

Larmorova frekvence je frekvence precesńıho pohybu magnetického momentu částice,

která záviśı na intenzitě vněǰśıho magnetického pole a typu atomového jádra

vyjádřeného gyromagnetickým poměrem. [2]

ω = γ ·B0 (2.1)

V této rovnici ω znač́ı frevenci precesńıho pohybu jádra (Hz), B0 je intenzita

vněǰśıho magnetického pole (T) a γ znač́ı gyromagnetický poměr charakterizuj́ıćı

jádra daného prvku (Hz·T−1).
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2.2 RF ćıvky

Hlavńımi komponeny MRI jsou: magnet tvoř́ıćı statické magnetické pole, gradientńı

ćıvky tvoř́ıćı impulzńı magnetické pole pro zobrazováńı a radiofrekvenčńı ćıvky (RF),

které vyśılaj́ı a přij́ımaj́ı signál. Právě RF ćıvky jsou pro správné fungováńı MR

zásadńı. Dı́ky nim se kolmo na hlavńı magnetické pole B0 vytvoř́ı radiofrekvenčńı

pole B1. Toto pole je možno rozložit do dvou komponent, komponenta rotuj́ıćı ve

stejném směru jako jaderná precese (B+
1 ) a komponenta rotuj́ıćı v opačném směru

(B−
1 ). Dı́lč́ı pole B

+
1 je zodpovědné za překlápěńı jaderné magnetizace. Dı́lč́ı pole B−

1

rotuje v opačném směru než spinový systém a vytvář́ı pouze teplo prostřednictv́ım

indukovaných elektrických proud̊u. V dnešńı době jsou téměř všechny RF ćıvky

polarizovány kruhově, což znamená (v ideálńım př́ıpadě), že účinky pole B−
1 jsou

eliminovány, tj.: B+
1 = B1 a B−

1 = 0.

V MR se široce využ́ıvá radiofrekvenčńıch ćıvek nazývaj́ıćıch se birdcage ćıvky.

Název těchto ćıvek je odvozen podle jejich tvaru, který připomı́ná ptač́ı klec.

Birdcage ćıvky mohou generovat velmi homogenńı magnetické pole v požadovaném

objemu, a to s vysokým odstupem signálu od šumu (SNR). Giovannetti a kol. [5]

uváděj́ı, že RF homogenita pole zaručuje rovnoměrnou excitaci atomových jader,

která je nezbytným předpokladem pro źıskáńı velkého zorného pole, zat́ımco vysoká

hodnota SNR umožňuje źıskat sńımky o vysoké kvalitě.

Birdcage ćıvka se skládá ze dvou vodivých smyček označovaných jako koncové

prstence, které jsou spojeny sudým počtem vodivých př́ımých prvk̊u nazývaných

př́ıčky nebo nohy. Birdcage ćıvky obsahuj́ı také kondenzátory mezi vodivými

prvky r̊uzně uspořádanými podle požadovaných frekvenčńıch charakteristik. Vzorové

uspořádáńı birdcage ćıvky je zobrazeno na obrázku 2.1. Hayes a kol. [4] vysvětluje,

že při vyśılaćım provozu se na každý z prstenc̊u přivád́ı sinusové proudy, které se

postupně fázově posouvaj́ı po obvodu ćıvky. Je-li N počet př́ıček, je fázový posun

mezi proudy v sousedńıch př́ıčkách 360°/N. Podle anténńı teorie vždy, když rozložeńı

proudu na válcové ploše splňuje sinusovou úhlovou závislost, existuje rezonančńı

podmı́nka a uvnitř vodiče lze vytvořit homogenńı magnetické pole. [2, 4, 6]
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Obrázek 2.1: Birdcage ćıvka uspořádána jako dolńı propust, skládaj́ıćı se ze 2
prstenc̊u (a), 16 př́ıček (b) a 16 kondenzátor̊u (c). Převzato z [4].

Birdcage ćıvka s N rameny složena z př́ıslušného počtu stejných kondenzátor̊u

má N/2 r̊uzných rezonančńıch mód̊u. Z těchto mód̊u je mód označovaný m1

požadovaným módem pro MRI, protože uvnitř ćıvky generuje velmi homogenńı

pole B+
1 . Je to mód nejnižš́ı frekvence pro dolnopropustńı uspořádáńı birdcage ćıvky

nebo mód nejvyšš́ı frekvence pro hornopropustńı uspořádáńı birdcage ćıvky. Ukázka

homogenity B+
1 pole pro mód m1 je zobrazena na obrázku 2.2 . [5, 7]

Obrázek 2.2: Ukázka homogenity B+
1 pole malé birdcage ćıvky pro mód m1,

dolnopropustńı uspořádáńı, transverzálńı řez středem ćıvky. Převzato z [5]

Homogenita MRI hovoř́ı o rovnoměrnosti a rozložeńı hlavńıho magnetického pole

ve středu skeneru, když neńı př́ıtomen žádný pacient. Homogenita magnetického pole

se měř́ı v částech na milion (ppm) v určitém pr̊uměru sférického objemu (DSV).
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Např́ıklad magnet 3,0 T může mı́t zaručenou homogenitu menš́ı než 1 ppm na

40 cm DSV. Při porovnáńı homogenity dvou MRI skener̊u, muśı být stejný pr̊uměr

kruhového objemu. Nedostatečná homogenita vede ke vzniku artefakt̊u. Pro zlepšeńı

homogenity magnetického pole se použ́ıvá vyrovnávaćı proces zvaný Shimming.

Vyrovnáváńı může být pasivńı, aktivńı nebo oboj́ı. Při pasivńım vyrovnáváńı jsou na

r̊uzných mı́stech otvoru skeneru připevněny malé kousky plechu nebo feromagnetické

kuličky. Při aktivńım vyrovnáváńı jsou proudy vedeny přes specializované ćıvky,

aby se dále zlepšila homogenita. [3]

Homogenitu B+
1 pole nelze charakterizovat pomoćı parametru ppm, nebot’ znač́ı

konstantńı B+
1 pole RF ćıvky s milionkrát menš́ımi hodnotami než je hodnota

hlavńıho magnetického pole B0. Stejně jako B0 pole je třeba ji určovat v určitém

DVS. Nejen homogenita, ale i velikost B+
1 pole záviśı na parametru zvaném

Flip Angle. Jedná se o úhel překlopeńı magnetizace během aplikace RF impulzu.

K źıskáńı potřebného signálu volné precese nemuśı být vždy využito 90° překlopeńı

z podélného do př́ıčného směru. Aplikaćı menš́ıho Flip Angle lze použ́ıt menš́ı

RF impulz za cenu źıskáńı nižš́ıho signálu, který je však vhodný pro aplikace

nevyžaduj́ıćı velmi kvalitńı zobrazeńı. Často je pro zkvalitněńı obrazu a zisku

homogenńıho B+
1 pole použita kombinace dvou hodnot Flip Angle. [8]

Daľśım významným faktorem popisuj́ıćım rezonančńı obvody je Q faktor neboli

činitel jakosti. Tento faktor popisuje jak málo je oscilátor / rezonátor utlumený.

Q faktor určuje poměr počátečńı energie uložené v rezonátoru ku energii ztracené za

jeden cyklus kmitáńı. Q faktor by se dal také popsat jako poměr středńı frekvence

rezonátoru ku š́ı̌rce jeho pásma. Rezonátory s vysokým Q faktorem maj́ı nižš́ı

mı́ru ztráty energie a pomaleǰśı utlumeńı kmitu. Můžeme také ř́ıci, že rezonátory

s vysokým Q faktorem maj́ı ńızké utlumeńı a kmitaj́ı tak déle. [9]

2.3 RF expozice

Při vyšetřeńı magnetickou rezonanćı docháźı k vystaveńı lidského těla RF impulz̊um

potřebným pro zobrazováńı, které jsou v těle absorbovány a přeměněny na teplo.

Elektromagnetickou energii absorbovanou v biologické tkáni nejlépe vyjadřuje

veličina měrného absorbovaného výkonu (SAR). Jde o výkon absorbovaný na

1 kg tkáně. Tato veličina velmi přesně definuje mı́ru expozice biologické tkáně

elektromagnetickým polem, ale obt́ıžně se měř́ı. Zavád́ı a využ́ıvá ji norma USA,

13



kterou vydal American National Standard Institute (ANSI).

SAR =
∂

∂t
(
∂E

∂m
) =

∂P

∂m
(2.2)

kde E (J) je elektromagnetická energie absorbovaná v biologické tkáni, t (s) znač́ı čas

a m (kg) hmotnost. P (W) je výkon elektromagnetické vlny, která se š́ı̌ŕı biologickou

tkáńı. [10, 11, 12]

Britský institut radiologie uvád́ı, že existuj́ı r̊uzné limity SAR týkaj́ıćıch se

r̊uzných část́ı těla, ale kĺıčové limity, které jsou často zmiňovány např́ıklad v

pokynech pro implantáty, jsou shrnuty v následuj́ıćı tabulce 2.1. Tyto limity

prakticky prováděj́ı obecněǰśı bezpečnostńı pokyny, které omezuj́ı povolené zvýšeńı

teploty celého těla na méně než 1 °C.

Tabulka 2.1: Limity SAR při vyšetřeńı pomoćı MRI [13]

Provozńı režim
Celotělový limit
SAR (W/kg)

Limit SAR pro
hlavu (W/kg)

Normálńı 3,2 2
Prvńı úroveň 3,2 2

Tabulka 2.2: Tyto limity je však třeba vydělit bezpečnostńım
faktorem 10.

V České republice plat́ı Nař́ızeńı vlády č. 291/2015 Sb.o ochraně zdrav́ı

před neionizuj́ıćım zářeńım, které stanov́ı nejvyšš́ı př́ıpustnou hodnotu pro účinky

zp̊usobené zvýšeńım teploty tkáně ve frekvenčńım pásmu od 100 kHz do 6 GHz

takto:

(a) Nejvyšš́ı př́ıpustná hodnota pro celotělovou expozici je dána časově

středńı hodnotou měrného absorbovaného výkonu (SAR) 0,4 W/kg pro

zaměstnance a 0,08 W/kg pro fyzické osoby v komunálńım prostřed́ı.

(b) Nejvyšš́ı př́ıpustná hodnota pro lokálńı expozici je dána časově středńı

hodnotou měrného absorbovaného výkonu 10 W/kg pro zaměstnance

a 2 W/kg pro fyzické osoby v komunálńım prostřed́ı.

(c) Nejvyšš́ı př́ıpustná hodnota pro lokálńı expozici končetin je dána časově

středńı hodnotou měrného absorbovaného výkonu 20 W/kg pro

zaměstnance a 4 W/kg pro fyzické osoby v komunálńım prostřed́ı.
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(d) Nejvyšš́ı př́ıpustná hodnota pro expozici hlavy impulsńımu

elektromagnetickému poli ve frekvenčńım pásmu od 0,3 GHz do 6 GHz

s pulzy o délce kratš́ı než 30 s je dána měrnou absorbovanou energíı

0,01 J/kg pro zaměstnance a 0,002 J/kg pro fyzické osoby v komunálńım

prostřed́ı. Tato nejvyšš́ı př́ıpustná hodnota slouž́ı k vyloučeńı akustických

efekt̊u zp̊usobených tepelnou roztažnost́ı tkáně.

V př́ıpadech uvedených v ṕısmenech a) až d) jsou časově středńı hodnoty určovány

jako pr̊uměry přes každý šestiminutový interval. Při výpočtu lokálńı expozice

se provád́ı pr̊uměrovańı přes oblast tvaru krychle s téměř homogenńımi elek-

trickými vlastnostmi o hmotnosti 10 g. [14] Zmı́něné nař́ızeńı vlády ČR odkazuje

a implementuje směrnici Evropského parlamentu a Rady 2013/35/EU ze dne 26.

června 2013 o minimálńıch požadavćıch na bezpečnost a ochranu zdrav́ı před

expozićı zaměstnanc̊u rizik̊um spojeným s fyzikálńımi činiteli (elektromagnetickými

poli) (dvacátá samostatná směrnice ve smyslu čl. 16 odst. 1 směrnice 89/391/EHS)

a o zrušeńı směrnice 2004/40/E. O těchto limitech hovoř́ı také norma ČSN EN

62209-2. [15]

2.4 Hypertermická léčba

Klinické studie prokázaly, že hypertermie (HT), tj. zvýšeńı teploty tkáńı na

40-44 °C, významně zvyšuje účinnost radioterapie a chemoterapie.[16]

HT se obvykle aplikuje pomoćı radiofrekvenčńıch vln. Optimálńı teploty v celé

ćılové oblasti je však v praxi téměř nemožné dosáhnout a to ze dvou d̊uvod̊u.

Na jedné straně je léčba současnými př́ıstroji spojena se značným nežádoućım

zahř́ıváńım v běžných tkáńıch (hot spots), které znemožňuje úpravu celkového

výkonu k navozeńı požadované ćılové teploty. Současně také teplota v ćılové oblasti

je nehomogenńı v d̊usledku regionálně specifických, silně proměnlivých vlastnost́ı

jednotlivých tkáńı. Optimalizace léčby proto hraje v HT léčbě velkou roli. Účinnost

ohřevu záviśı na poloze aplikátoru resp. jeho anténńıch element̊u vzhledem k poloze

požadovaného mı́sta ohřevu. [17, 18]

V regionálńı HT se použ́ıvá konstruktivńı interference, kde se jednotlivé EM

pole sečtou a vytvoř́ı jednu SAR distribuci, která se následně přepoč́ıtá na teplotńı

mapu. Interferenčńı obrazec je závislý na fázi a amplitudě vyśılaných signál̊u

anténami. Úspěšné plánováńı léčby hypertermíı vyžaduje optimalizačńı postupy,
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které optimalizuj́ı distribuci SAR a rozložeńı teploty tak, aby byla maximalizována

výsledná dávka v nádoru. Plánováńı léčby je tedy velmi užitečný nástroj, který

pomáhá při klinickém rozhodováńı a optimalizuje SAR a rozložeńı teplot během

klinické hypertermie. [19, 20, 21]

Dı́ky rozvoji výpočetńıch technik se stalo personalizované plánováńı léčby

hypertermíı mocným nástrojem pro optimalizaci kvality léčby. Nyńı se prováděj́ı

elektromagnetické, ultrazvukové a tepelné simulace s využit́ım realistických

klinických sestav, pro dosažeńı optimalizace léčby specifické pro pacienta. Kromě

toho se stále častěji prováděj́ı rozsáhlé studie zaměřené na správné zavedeńı nových

nástroj̊u a technik HT a na hodnoceńı kvality HT. [22]

Při plánováńı HT léčby jsou simulace založeny na 3D modelu pacienta, který

je generován z CT nebo MR sńımk̊u v léčebné poloze. Provád́ı se ručńı nebo polo-

automatické segmentováńı sńımk̊u na r̊uzné typy tkáńı. Model pacienta se pak kom-

binuje s modelem aplikátoru. Pracovńı frekvence se obvykle určuje podle dostupného

použ́ıvaného hypertermického aplikátoru. V pr̊uběhu plánováńı se nejpve simuluj́ı

elektromagnetické simulace (řešeńı Maxwellových rovnic), poté simulace teplotńı

(dosažená teplota záviśı sice na absorbovaném výkonu z elektromagnetických

simulaćı, nicméně teplotńı simulace slouž́ı k doćıleńı vhodného chlazeńı - pomoćı

vodńıho bolu) a v neposledńı řadě optimalizačńı strategie (pro určeńı nejvhodněǰśıho

nastaveńı pro jednotlivé pacienty, tyto techniky lze rozdělit na optimalizačńı metody

založené na SAR a na teplotě). [23, 24]

Skutečnost, že magnetickou rezonanci lze použ́ıt k neinvazivńımu měřeńı teploty

a jejich změn v lidském těle, je známa v́ıce než 30 let. V současné době se zobra-

zováńı teploty pomoćı MR široce použ́ıvá ke sledováńı a vyhodnocováńı tepelných

terapíı jako je radiofrekvenčńı, mikrovlnná, laserová a fokusovaná ultrazvuková

terapie. Kontrola dávky dodávané energie určené k zahř́ıváńı je u HT aplikátor̊u

zásadńı. V magnetické rezonanci je teplota měřena v prostoru pomoćı 3D MR

termometrických metod. [25]

Nejv́ıce diskutovanými MR termometrickými metodami jsou metody využ́ıvaj́ıćı

posun protonové rezonančńı frekvence (PRFS) pro svou velkou citlivost a vynikaj́ıćı

linearitu teplotńı závislosti. Tato metoda využ́ıvá zp̊usobu, jak se v závislosti na

teplotě lokálně měńı st́ıněńı volných atomů vod́ıku B0 pole, což vede k rozd́ıl̊um ve

fázi. PRFS se použ́ıvá k měřeńı teplotńı odchylky od základńı linie. [26] Velká část
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současného výzkumného úsiĺı v oblasti ablačńıch procedur je zaměřena na zajǐstěńı

rychleǰśıch měřeńı, současného monitorováńı ve vodńı a tukové tkáni, větš́ıho pokryt́ı

zorného pole a akvizic citlivěǰśıch na pohyb pro lepš́ı přesnost. [27, 28, 29]

2.5 Simulace MRI

Elektromagnetické studie (EM) se zabývaj́ı vzájemným propojeńım elektrického

a magnetikcého pole. Jejich propojeńı popisuj́ı Maxwellovy rovnice, které jsou

použity jako základ ve všech EM simulaćıch. Základńımi simulačńımi metodami

v této oblasti jsou: Metoda Moment̊u (MoM), která k výpočtu použ́ıvá integračńıch

rovnic a je definována ve frekvenčńı doméně; Metoda Konečných prvk̊u (FEM),

která k výpočtu použ́ıvá diferenciálńıch rovnic a je také definována ve frekvenčńı

doméně; Metoda Konečných Diferenćı v Časové Oblasti (FDTD), která k výpočtu

použ́ıvá diferenciálńıch rovnic a je definována v časové doméně. [30, 31]

Simulace v oblasti MRI nejčastěji využ́ıvaj́ı metody FDTD, d́ıky numerické

stabilitě, kterou tato metoda poskytuje. V FDTD metodě je popsáno, jak časový

krok př́ımo souviśı s velikost́ı buňky, kde výpočetńı náročnost se odv́ıj́ı od velikosti

nejmenš́ı z buněk, respektive od časového kroku, který musel být pro tuto buňku

zvolen. Aby schéma FDTD poskytlo stabilńı řešeńı, muśı být časový krok použitý

pro aktualizaci omezen dle Courant-Friedrich-Levyho (CFL) kritéria vyjádřeného

následuj́ıćı rovnićı:

∆t ⩽
1

c
√

1
(∆x)2

+ 1
(∆y)2

+ 1
(∆z)2

(2.3)

kde c je rychlost světla, ∆x,∆y,∆z jsou kroky śıtě kartézského souřadného systému

a ∆t je časový krok. [32]

V praxi je výpočet stabilńıho časového kroku složitěǰśı, protože je třeba zohlednit

okrajové podmı́nky, nastavenou mř́ıžku, tenké struktury a daľśı. Nevýhodou FDTD

je, že voxelováńı šikmých povrch̊u vede ke schodovitému efektu a u tepelných

simulaćı tak docháźı k nadhodnoceńı tepelného toku přes povrch. Tuto chybu

nelze sńıžit použit́ım jemněǰśı mř́ıžky, simulačńı program Sim4Life však umožňuje

aktivovat tzv. konformńı režim simulace, kde se źıskávaj́ı informace o lokálńı

orientaci povrchu a odstrańı se schodovitá chyba.

Dle přehledu současného stavu je RF expozice náplńı mnoha významných

studíı a experiment̊u. Stejně tak významné jsou i studie zkoumaj́ıćı homogenitu
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B+
1 pole. Nehomogenńı B+

1 pole může vést ke sńıžeńı intenzity obrazu a vzniku

artefakt̊u. Zlepšeńım homogenity B+
1 pole je možné zvýšit kvalitu výsledných

sńımk̊u, zvýšit rovnoměrnost obrazu, zvýšit faktor SNR a významně sńıžit SAR.

Pro hypertermickou léčbu je d̊uležitá monitorace teploty. Magnetická rezonančńı

termometrie je metoda umožńuj́ıćı neinvazivńı 3D prostorovou monitoraci teploty.

Dosud neexistuje mnoho studíı zabývaj́ıćıch se vlivem HT aplikátor̊u na homogenitu

B+
1 pole MRI systému.
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3 Ćıle práce

Magnetická rezonance umožňuje neinvazivńı prostorové monitorováńı teploty při

r̊uzných tepelných terapíıch. Významným faktorem správného zobrazováńı pomoćı

MR je homogenita radiofrekvenčńıho B+
1 pole. Ćılem této práce je stanovit vliv dvou

regionálńıch hypertermických aplikátor̊u určených pro léčbu nádorových onemocněńı

v oblasti pánve a hlavy na predikovanou homogenitu B+
1 pole při neinvazivńım

měřeńı teploty pomoćı MRI. V simulátoru elektromagnetické pole Sim4Life bude

namodelována pro 1,5 T MRI, tělová radiofrekvenčńı ćıvka, tzv. birdcage coil.

Do modelu tělové ćıvky budou umı́stěny dva 3D pacientské modely, a jeden model

vytvořený segmentaćı CT sńımk̊u, kolem kterých dojde k vytvořeńı hypertermických

aplikátor̊u určených pro léčbu v oblasti pánve a hlavy. Pomoćı takto připravených

model̊u bude stanoven vliv hypertermických aplikátor̊u na homogenitu B+
1 pole

a dále bude vypoč́ıtán teplotńı nár̊ust zp̊usobený RF expozićı MRI systému

v pr̊uběhu hypertermické léčby. Pro zvolený model a dostupná měřeńı dojde

k porovnáńı predikované a změřené B+
1 charakteristiky.
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4 Metody

Řešeńı této práce prob́ıhalo v simulačńım programu Sim4Life. Jedná se o simulačńı

platformu, která kombinuje dostupné detailńı lidské modely s nejvýkonněǰśımi

fyzikálńımi technikami simulaćı a nejpokročileǰśımi modely tkáńı pro př́ımou

analýzu biologických jev̊u reálného světa. Pomoćı Sim4Life byla pro 1,5 T MRI

namodelována radiofrekvenčńı ćıvka a vytvořeny potřebné simulace využ́ıvaj́ıćı

FDTD výpočetńıch metod.

4.1 FDTD výpočetńı metody

Simulátor Sim4Life využ́ıvá k výpočtu elektromagnetického pole metodu FDTD,

resp. multiportová FDTD, která dovoluje generaci několika koherentńıch simulaćı

elektromagnetického pole pro kalkulaci S-parametru ćıvek (rozptylový parametr).

S-parametr slouž́ı k popisu odezvy ćıvky na vstupńı signál. Zkratka FDTD označuje

metodu konečných diferenćı v časové oblasti neboli Finite-difference time-domain.

Jedná se o numerickou techniku použ́ıvanou k řešeńı Maxwellových rovnic. Protože

je to metoda v časové oblasti, mohou řešeńı FDTD pokrýt široký frekvenčńı rozsah

jediným simulačńım během.

Časově závislé maxwellovy rovnice (dále uvedené v parciálńım diferenciálńım

tvaru) se diskretizuj́ı pomoćı centrálně diferenčńıch aproximaćı prostorových

a časových derivaćı. Výsledné rovnice konečných diferenćı se řeš́ı softwarově,

nebo hardwarově iterativńım zp̊usobem: složky vektoru elektrického pole v daném

prostorovém objemu se poč́ıtaj́ı v daném časovém okamžiku a v daľśım časovém

okamžiku se poté poč́ıtaj́ı složky vektoru magnetického pole ve stejném prostorovém

objemu. Tento proces se opakuje stále dokola, dokud se plně nevyvine požadované

přechodné nebo ustálené chováńı elektromagnetického pole.

V magnetické rezonanci se algoritmus FDTD široce použ́ıvá pro modelováńı

ćıvek d́ıky své jednoduchosti a účinnosti při modelováńı elektromagnetických vln

a schopnosti zohlednit interakce pole a tkáně. Pro přesné modelováńı

vysokofrekvenčńıch ćıvek a š́ı̌reńı elektromagnetického signálu v zobrazovaných

subjektech je často nutná plně trojrozměrná implementace a jemná prostorová

mř́ıžka, viz nastaveńı simulace. [30]
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Při zkoumáńı Maxwellových diferenciálńıch rovnic je možné si všimnout,

že změna elektrického pole (∇ #»

E) je závislá na změně magnetického pole (∇ # »

H)

v prostoru. Toto tvrzeńı je možné popsat pomoćı rovnic:

∇ #»

E = −µ
∂

# »

H

∂t
(4.1)

∇ # »

H = σ
#»

E + ϵ
∂

#»

E

∂t
(4.2)

kde µ je permeabilita (H/m), ϵ permitivita (F/m) a σ znač́ı měrnou elektrickou

vodivost (S/m).

Pro simulace rezonátoru s vysokým Q faktorem neńı FDTD metoda efektivńı při

simulaci struktur s vysokou uloženou energíı, protože k rozptýleńı uložené energie je

potřebná dlouhá doba simulace. K vyřešeńı tohoto problému se v Sim4Life použ́ıvá

odhad odezvy lineárńıho systému pomoćı autoregresńıho klouzavého pr̊uměru.

Jedná se o jednu z metod předpovědi přenosové funkce mezi vstupńım a výstupńım

signálem.

4.2 Model birdcage ćıvky

Pro celotělové zobrazováńı se v magnetické rezonanci využ́ıvaj́ı ćıvky typu birdcage.

Tyto ćıvky připomı́naj́ıćı ptač́ı klec, jsou zdrojem radiofrekvenčńıho impulzu

potřebného pro zobrazováńı. Pomoćı birdcage ćıvek se kolmo na hlavńı magne-

tické pole B0 vytvoř́ı radiofrekvenčńı pole označované jako B1. Radiofrekvenčńı

B1 pole je složeno ze dvou komponent označovaných B+
1 a B−

1 . Pouze kom-

ponenta B+
1 je užitečná pro zobrazováńı magnetickou rezonanćı. V simulátoru

elektromagentického pole Sim4Life byl pro 1,5 T magnetickou rezonanci vytvořen

model birdcage ćıvky typu horńı propust, tzv. high-pass. Schéma elektrického

obvodu této hornopropustńı ćıvky je zobrazeno na obrázku 4.1.
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Obrázek 4.1: Zkrácené schématické zobrazeńı elektrického zapojeńı birdcage ćıvky
typu horńı propust. Jedná se o zkrácené zobrazeńı pouze 3 ze 16 smyček. Převzato
a upraveno z [5]

.

4.2.1 Tvorba modelu ćıvky

Birdcage ćıvka je složena ze dvou kruhových vodivých smyček označovaných jako

koncové prstence, které jsou spojeny sudým počtem vodivých př́ımých prvk̊u,

nazývaných př́ıčky nebo nohy. Ćıvka obsahuje také kondenzátory mezi vodivými

prvky, r̊uzně uspořádanými podle požadovaných frekvenčńıch charakteristik. V tomto

př́ıpadě tak, aby byla ćıvka dle anténńı teorie naladěna na rezonančńı frekvenci

64 MHz a uvnitř ćıvky bylo vytvořeno homogenńı pole. Jak již bylo zmı́něno, právě

tato frekvece je pro MR zobrazováńı zásadńı, neb se jedná o Larmorovu frekvenci,

tj. frekvence precesńıho pohybu vod́ıkových jader. Rozměry birdcage ćıvky jsou

převzaty z rozměr̊u reálných ćıvek použ́ıvaných MR. Ćıvku s poloměrem 355 mm

tvoř́ı 16 př́ıček o délce 590 mm a š́ı̌rce 50 mm. Každá př́ıčka je vodivě spojena

s náležitou část́ı prstence, které jsou dohromady propojeny pomoćı kondezátoru.

Ćıvka byla buzena dvěma okrajovými zdroji umı́stěnými 90° od sebe z d̊uvodu

vzniku požadovaného fázového posunu přiváděného sinusového proudu a vytvořeńı

tak rezonančńı podmı́nky. Tato tzv. kruhová polarizace vytvoř́ı dvakrát větš́ı B1

pole než lineárńı polarizace, ve které nejsou bud́ıćı zdroje v̊uči sobě fázově posunuty.

Takto vytvořený model RF ćıvky je dále zobrazen na obrázku 4.2.
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Obrázek 4.2: Zobrazeńı modelu 16ramenné birdcage ćıvky typu horńı propust
s válcovým fantomem ve středu ćıvky pro lepš́ı prostorovou představu; ze stejného
d̊uvodu jsou v obrázku naznačeny souřadnicové osy. Bod A představuje připojeńı
zroje č́ıslo 1. Bod B představuje o 90° posunuté připojeńı zdroje č́ıslo 2.

Pro zastaveńı š́ı̌reńı RF pole mimo potřebnou oblast MR, a pro tvorbu co

nejreálněǰśı modelu, byl do těsné bĺızkosti birdcage ćıvky umı́stěn radiofrekvenčńı

št́ıt tzv. RF shield o poloměru 370 mm a velikosti přesahuj́ıćı birdcage ćıvku

1220 mm. Radiofrekvenčńı št́ıt slouž́ı v magnetické rezonanci k odst́ıněńı radio-

frekvenčńıho pole mimo oblast MRI.

4.2.2 Nastaveńı simulace

Tato kapitola obsahuje výčet a od̊uvodněńı významných parametr̊u simulace.

Při tvorbě simulaćı bylo obecně snahou sńıžeńı velikosti výsledné simulace a zkráceńı

potřebné simulačńı doby s ohledem na zisk kvalitńıch výsledk̊u. Některé simulačńı

parametry podléhaj́ı nastaveńı dle FDTD simulačńı metody. V prvotńıch simulaćıch

bylo třeba zvolit vhodný simulačńı čas, který nesmı́ být př́ılǐs dlouhý, aby výpočet

simulace netrval déle než je nezbytně nutné, a zároveň nesmı́ být př́ılǐs krátký,

aby simulace stihla dokonvergovat, tj. výstupńı odezva birdcage bude mı́t ustálenou

hodnotu. Jestliže vstupem bude Gauss̊uv signál, vhodná odezva bude taková,

jej́ıž hodnota se nebude významně vychylovat od nuly. Jestliže vstupem bude

harmonický signál, vhodná odezva bude taková, která bude nabývat konstantńı

hodnoty amplitudy signálu. Po provedeńı několika úvodńıch simulaćı byla za vhodný

simulačńı čas zvolena doba 120 period.
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Daľśım krokem v nastaveńı simulace bylo přǐrazeńı vhodných materiálových

vlastnost́ı všem prvk̊um modelu. Samotná ćıvka má materiálové vlastnosti doko-

nalého elektrického vodiče PEC (perfect electric conductor). PEC je idealizovaný

materiál vykazuj́ıćı nekonečnou elektrickou vodivost nebo ekvivalentně nulový

odpor. Prázdný prostor vyplňoval vzduch, tedy dielektrikum o hustotě 1,205 kg
m−3

.

Významným parametrem simulace jsou okrajové podmı́nky (Boundary Conditi-

ons). Sim4Life dovoluje nataveńı čtyř r̊uzných okrajových podmı́nek:

a) PEC - Dokonale vodivé okrajové podmı́nky zkracuj́ıćı výpočet pomoćı PEC,

kde tantgeciálńı složky elektrického pole jsou na vněǰśıch hranićıch rovny nule.

b) PMC - Dokonale magnetické okrajové podmı́nky zkracuj́ıćı výpočet pomoćı

PMC (dokonale magnetický vodič), kde tangenciálńı složky magnetického pole jsou

ve vzdálenosti 1/2 od vněǰśıch hranic rovny nule. c) Periodické - pro periodické

struktury a d) absorpčńı - Vlny dopadaj́ıćı na vněǰśı hranici se mohou odrážet zpět

do výpočetńı oblasti, proto se použitj́ı absorpčńı okrajové podmı́nky, které př́ıchoźı

vlny pohlcuj́ı bez odrazu tzv. UPML (záviśı na tloušt’ce hranice a vodivosti profilu),

nebo simuluj́ı pr̊uhledné okrajové podmı́nky tzv. analytické (účinnost záviśı na úhlu

dopadu př́ıchoźı vlny, hranice muśı být umı́stěna daleko od velkých objekt̊u). Pro své

vlastnosti byly v simulaćıch nastaveny absorpčńı okrajové podmı́nky typu UPML.

V neposledńı řadě bylo třeba nastavit simulačńı mř́ıžku, dle které bude model

rozdělen do základńıch objemových element̊u tzv. voxel̊u potřebných pro numerické

výpočty. U těchto parametr̊u muselo doj́ıt ke zvážeńı potřebné kvality výsledk̊u

a velikost́ı simulace. Jednotlivé parametry mř́ıžky jsou vypsány v následuj́ıćı tabulce:

Tabulka 4.1: Parametry pro tvorbu modelu simulačńı mř́ıžky

Parametr Hodnota Poznámka

Maximálńı krok 2,5 mm Maximálńı velikost buněk mř́ıžky

Rozlǐseńı 1 mm
Nejmenš́ı vzdálenost dvou čar
mř́ıžky

Klasifikace 20 %
Maximálńı poměr délky dvou
sousedńıch buněk

Relaxace 20 %
Procento lokálńı relaxace poměru
odstupňováńı pro zvýšeńı dyna-
miky mř́ıžky

Horńı výplň a
Dolńı výplň

500 mm
Přidaná vzdálenost od
ohraničuj́ıćıho rámečku modelu k
aplikaci okrajových podmı́nek
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Byly provedeny dva druhy simulaćı lǐśıćı se vstupńım signálem. Pro správná

naladěńı birdcage ćıvky byly nejprve provedeny simulace pomoćı Gaussova vstupńıho

signálu, který umožńı širokopásmové zobrazeńı impedančńı křivky, s jej́ıž pomoćı lze

určit rezonančńı frekvenci. Tyto ”širokopásmové”simulace měly š́ı̌rku pásma 60 MHz

se středńı frekvenćı 64 MHz. Impedančńı křivka byla rozložena na svou reálnou

a imaginárńı část, aby mohly být nalezeny body rezonance této ćıvky, což jsou body,

ve kterých je imaginárńı složka nulová. Jak již bylo zmı́něno u konstrukce RF ćıvek

v přehledu současného stavu, ćıvka typu birdcage se šestnácti rameny a se stejnou

hodnotou kondenzátor̊u má 8 r̊uzných rezonančńıch mód̊u. Z těchto mód̊u je mód

m1 požadovaným módem pro MRI, protože uvnitř ćıvky generuje velmi homogenńı

pole B+
1 . U hornopropustńı ćıvky je to bod nejvyšš́ı rezonančńı frekvence.

Po nalezeńı správného rezonančńıho bodu u hornopropustńı birdcage ćıvky

bylo třeba tento bod obdržet na 64 MHz, tedy na frekvenci precesńıho pohybu

magnetického spinu vod́ıkových jader použ́ıvaných pro zobrazováńı v 1,5 T MR.

Takzvaným laděńım RF ćıvky byly vyvořeny simulace o r̊uzných hodnotách

použitých kondenzátor̊u tak, aby byla nalezena hodnota kapacity, která nejbĺıže

poskytuje potřebnou rezonančńı frekvenci 64 MHz. Jako nejvhodněǰśı byla nastavena

hodnota celkové kapacity 111,25 pF. Impedančńı křivka takto naladěné birdcage

ćıvky s rezonančńı frekvenćı na 64 MHz je zobrazena na obrázku 4.3. Po naladěńı

birdcagě ćıvky byly daľśı simulace tvořeny s harmonickým vstupńım signálem

s frekvenćı 64 MHz.
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Obrázek 4.3: Graf Impedančńı křivky birdcage ćıvky naladěné na rezonančńı
frekvenci 64 MHz

4.2.3 Metody vyhodnocováńı změny homogenity B+
1 pole

Pr̊uběžné výsledky simulaćı bylo třeba náležitě zpracovat, nebot’ maj́ı vliv na nasta-

veńı daľśıch simulaćı. V prvńı fázi bylo nezbytné analyzovat výsledky širokopásmové

simulace prázdné ćıvky pro nalezeńı rezonančńı frekvence. V této práci byla birdcage

ćıvka laděla na rezonančńı frekvenci 64 MHz pomoćı změny kapacity kondenzátor̊u

d́ıky analýze grafu Impedance.

V dáľśı fázi analýzy výsledk̊u simulaćı bylo třeba zobrazit B+
1 pole. Nejprve

byla zobrazena homogenita B+
1 pole uprostřed ćıvky. Následně byly vytvořeny grafy

velikosti B+
1 v transverzálńım řezu, ze kterých mohla být vyhodnocena maximálńı

velikost pole. B+
1 pole prázdné naladěné ćıvky má stálou hodnotu s určitým

rozptylem v určité ploše, resp. objemu. Typicky se homogenita určuje ve sférickém

objemu, proto byl stanoven poloměr od středu ćıvky, ve kterém lze pole považovat za

homogenńı (resp. rozptyl hodnot zde nepřesahuje stanovenou mez). Pro určeńı vlivu

HT aplikátor̊u na homogenitu pole bylo nezbytné stanovit rozptyl hodnot v daném

poloměru od středu ćıvky. Jednoduchým výpočtem mohou být následně hodnoty
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odečteny od referenčńıch hodnot prázdné ćıvky. Protože velikost B+
1 má vliv na

absorbovaný výkon v těle modelu, byla zároven určena i maximálńı hodnota tohoto

pole.

Hodnoty homogenńıho B+
1 pole se mohou pro r̊uzné skenery výrazně lǐsit.

Pro možnost porovnáńı měrného absorbovaného výkonu s praćı [11], která se také

zabývá 1,5T MRI, byla snaha dosáhnout stejné velikosti homogenńıho pole 6,00 µT.

Na základě několika zkušebńıch simulaćı bylo zjǐstěno, že pro dosažeńı pole o velikosti

6,00 µT bylo potřeba modelu birdcage ćıvky dodat výkon o velikosti 700W, kde tento

výkon je pro vznik kruhové polarizace rozdělen na oba zdroje, které ćıvku bud́ı (tj. ke

každému zdroji je přivedeno 350W).

4.3 Pacientské modely

Pro účely této práce byly využity dva dostupné 3D pacientské modely a jeden

model vytvořený segmentaćı CT sńımk̊u. Popis źıskáńı dvou model̊u a dostupnost

použitých dat k vyvořeńı modelu je popsáno v následuj́ıćıch kapitolách.

4.3.1 Zisk CT sńımk̊u pro tvorbu 3D pacientského modelu

Se svoleńım Národńı lékařské knihovny USA byly pro vytvořeńı 3D pacientského

modelu použity CT sńımky dostupné z databáze The Visible Human Project (VHP),

kterou Národńı lékařská knihovna USA (National Library of Medicine) poskytuje.

Jednalo se o CT sńımky projektu s názvem Visible Human Female.

Projekt Visible Human Project obsahuje veřejně př́ıstupné kompletńı,

anatomicky podrobné trojrozměrné reprezentace lidského mužského a ženského těla.

Konkrétně poskytuje veřejně př́ıstupnou knihovnu př́ıčných řez̊u kryosekćı, CT

a MRI sńımk̊u źıskaných z jednoho mužského kadaveru a jednoho ženského kadaveru.

Soubor mužských dat byl zveřejněn v roce 1994 a soubor ženských v roce 1995.

Tyto datové sady byly navrženy tak, aby sloužily jako reference pro studium lidské

anatomie, data ve veřejné doméně pro testováńı lékařských zobrazovaćıch algoritmů

a testovaćı prostřed́ı s modelem pro konstrukci śıt’ově př́ıstupných knihoven sńımk̊u.

Datové sady VHP byly použity pro širokou škálu vzdělávaćıch, diagnostických,

léčebných plánovaćıch, uměleckých, matematických a pr̊umyslových účel̊u. Př́ıstup
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k datovým sadám byl dř́ıve povolen přibližně 4 000 držitel̊um licenćı z 66 zemı́.

Od roku 2019 již neńı pro př́ıstup k datovým sadám vyžadována licence. [33]

V této práci byla použita datová sada Visible Human Female, která se skládá

z MRI, CT a anatomických sńımk̊u ženského kadaveru. Data CT jsou źıskány

z axiálńıch CT sńımk̊u celého těla poř́ızených v intervalech 0,33 mm s rozlǐseńım

512 × 512 pixel̊u, přičemž každý pixel tvoř́ı 12 bit̊u odst́ınu šedi. Rozestupy ve

směru osy ”Z”jsou upraveny na 0,33 mm, aby odpov́ıdaly velikosti pixel̊u 0,33 mm

v rovině ”X-Y”. Dı́ky tomu mohou vývojáři, kteř́ı se zaj́ımaj́ı o trojrozměrné

rekonstrukce, pracovat s kubickými voxely. V datové sadě Visible Human Female je

5 189 anatomických sńımk̊u. Velikost datové sady je přibližně 40 gigabajt̊u a proto

je celý záznam rozdělen na pět úsek̊u těla. DICOM Metadata źıskaných soubor̊u

jsou k dizpozici v př́ıloze této práce (Př́ıloha A).

4.3.2 Vytvořeńı modelu segmetaćı CT sńımk̊u

Pro vytvořeńı vhodného modelu byly CT sńımky nejprve nahrány do programu

3D Slicer. 3D Slicer je bezplatná open source softwarová aplikace pro výpočet

lékařských sńımk̊u. Jako klinický výzkumný nástroj je 3D Slicer podobný radio-

logické pracovńı stanici, která podporuje všestranné vizualizace, také ale poskytuje

pokročilé funkce, jako je automatická segmentace a registrace pro r̊uzné oblasti

použit́ı. Do programu 3D Slicer bylo dále nainstalováno rozš́ı̌reńı tvorby segmentaćı

s názvem TotalSegmenter, které umožňuje velmi rychlé propojeńı a označeńı

jednotlivých tkáňových struktur. [34]

Źıskaný model s propojenými a odlǐsenými tkáněmi bylo třeba upravit pro

vhodné vložeńı do simulátoru Sim4Life a přǐradit jednotlivým tkáńım jejich fyzikálńı

parametry. K tomu byl použit segmentačńı modul programu Sim4Life iSeg. Tento

modul obsahuje sadu nástroj̊u pro segmentaci lékařských obraz̊u včetně předběžného

a následného zpracováńı, které umožňuj́ı efektivně, rychle a flexibilně vytvářet

anatomické modely z r̊uzných typ̊u zobrazovaćıch dat. Po přǐrazeńı odpov́ıdaj́ıćıch

parametr̊u jednotlivým tkáňovým skupinám byl model importován do programu

Sim4Life. Výsledný 3D model je zobrazen na obrázku 4.4. Ve 3D modelu je

vidět jistá nerovnoměrnost při spojeńı tělńıch úsek̊u. Standardně má pacient při

hypertermické léčbě v oblasti pánve zvedlé ruce, to u modelu z CT sńımk̊u neńı

možné. Pro co nejreálněǰśı napodobeńı hypertermické léčby byly modelu ruce
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odstraněny. Obrázek 4.4 je složen ze dvou d́ılč́ıch, na obrázku (a) je zobrazena

povrchová struktura výsledného 3D modelu a na obrázku (b) je pak struktura

vnitřńıch orgán̊u, které byly zmı́něnou segmentaćı źıskány.

(a) 3D model (b) Tkáňová segmentace

Obrázek 4.4: 3D pacientský model vytvořený segmentaćı CT sńımk̊u pro EM
a teplotńı simulace. Obrázek (a) Povrchová struktura 3D modelu; Obrázek (b)
Zobrazeńı segmentace vnitřńıch tkáńı.

Seznam tkáńı, které se pomoćı segmentačńıch programů podařilo z CT sńımk̊u

rozlǐsit, je uveden v následuj́ıćı tabulce, viz tabulka 4.2. Tabulka dále obsahuje

význačné fyzikálńı parametry pro teplotńı simulace, které byly jednotlivým tkáńım

přǐrazeny z databáze společnosti Foundation for Research on Information Technolo-

gies in Society (IT’IS). [35]
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Tabulka 4.2: Seznam tkáńı CT modelu a jejich význačné parametry pro
teplotńı simulace

Tkáň
Hustota
ρ (kg/m3)

Měrná tepelná
kapacita

c (J/kg/K)

Tepelná
vodivost

λ (W/m/K)

Játra 1079 3540 0,519
J́ıcen 1040 3500 0,527
Kosti 1908 1312 0,320
Krev 1050 3617 0,516

Ledviny 1066 3763 0,535
Močový měchýř 1086 4178 0,560

Mozek 1046 3630 0,513
Pĺıce 394 3886 0,387
Slezina 1089 3596 0,534
Svaly 1090 3421 0,495

Srdečńı svaly 1080 3686 0,558
Tenké střevo 1030 3595 0,493
Tlusté střevo 1088 3654 0,542

Tuk 911 2348 0,212
Vnitřńı vzduch 1 10040* 0,030

Žaludek 1088 3690 0,525

Žlučńık 1071 3716 0,521

∗ Měrná tepelná kapacita vzduchu (1004 J/kg/K) byla pro urychleńı
tepelných výpočt̊u zvýšena faktorem 10, což nemá vliv na změnu teploty.
Tato teoretická poznámka byla převzata z studie [18]

4.3.3 Vložeńı 3D pacientských model̊u

Do připravené birdcage ćıvky byly kromě modelu vytvořeného segmentaćı CT

sńımk̊u také vloženy dva 3D pacientské modely dostupné z databáze Virtual

Population Sim4Life. Pacientské modely: Duke - muž, 34 let, 70,2 kg; Ella - žena,

26 let, 57,3 kg. Jedná se o modely vytvořené dle reálných těl dobrovolńık̊u a z tohoto

d̊uvodu jsou oba modely na obrázku 4.5 zobrazeny již ve voxelové formě bez

zřetelných detail̊u. S každým ze tř́ı model̊u byly prováděny dva druhy simulaćı lǐśıćı

se pozićı v birdcage ćıvce. V prvńım př́ıpadě byly modely vycentrovány tak, aby se

ve středu ćıvky nacházela jejich hlava (pro simulace s HT aplikátorem určeným pro

oblast hlavy). V druhém př́ıpadě byly modely vycentrovány tak, aby se ve středu

ćıvky nacházela jejich pánev (pro simulace s HT aplikátorem určeným pro oblast

pánve).
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(a) DUKE ∗ (b) ELLA

Obrázek 4.5: 3D pacientské modely připraveny pro simulace v oblasti pánve -
zobrazeńı pomoćı voxelového náhledu. Obrázek (a) - model Duke; Obrázek (b) -
model Ella. ∗ Verze V3.0 modelu DUKE neumožňuje zvednut́ı rukou, proto byly
jeho ruce umı́stěny do válc̊u s materiálovými vlastnostmi prostřed́ı

3D pacientské modely Ella a Duke jsou mnohem komplexněǰśı než model

vytvořený segmentaćı CT sńımk̊u. Tyto modely obsahuj́ı dohromady v́ıce než 120

anatomických prvk̊u a v́ıce než 300 tkáńı. Kompletńı výčet všech tkáńı a tkáňových

parametr̊u modelu Ella a Duke je k dispozici na stránkách společnosti Foundation

for Research on Information Technologies in Society (IT’IS), ze které byly tyto

parametry převzaty. [35, 36, 37] Jelikož docházelo k pomaleǰśımu výpočtu teplotńıch

simulaćı kv̊uli určitým tkáńım a jejich tkáňovým parametr̊um připomı́naj́ıćım svou

hustotou vzduch, byla u těchto tkáńı měrná tepelná kapacita vynásobena faktorem

10 stejně jako v př́ıpadě vnitřńıho vzduchu CT modelu. Seznam tkáńı, u nichž byla

měrná tepelná kapacita změněna, je spolu s daľśı veličinami v tabulce 4.3.
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Tabulka 4.3: Seznam tkáńı 3D pacientských model̊u, u kterých byly prove-
deny změny jejich fyzikálńıch parametr̊u

Tkáň
Hustota
ρ (kg/m3)

Měrná tepelná
kapacita

c (J/kg/K)

Tepelná
vodivost

λ (W/m/K)

Výplň j́ıcnu 1,164 10037∗ 0,027
Výplň pr̊udušek 1,164 10037∗ 0,027

Výplň
pr̊udušnice

1,164 10037∗ 0,027

Vnitřńı vzduch 1,000 10040∗ 0,030

∗ Měrná tepelná kapacita byla pro urychleńı tepelných výpočt̊u zvýšena
faktorem 10, což nemá vliv na změnu teploty. Tato teoretická poznámka
byla převzata z studie [18]

Při použ́ıváńı hypertermických aplikátor̊u pro oblast pánve je od pacienta

v magnetické rezonanci vyžadováno zvednut́ı rukou, aby mohlo doj́ıt k ćılenému

zaměřeńı na požadovanou oblast. Stejný požadavek byl kladen i na modely

připravené pro simulace v oblasti pánve. U 3D pacientského modelu źıskaného seg-

mentaćı CT sńımk̊u byl tento problém řešen odstraněńım části horńıch končetin již

v pr̊uběhu segmentace a tvorby modelu. Nejnověǰśı verze pacientského modelu Ella

zvednut́ı rukou umožňuje. Dostupný pacientský model Duke V3.0 zvednut́ı rukou

neumožňuje, proto byly jeho ruce umı́stěny do válc̊u s materiálovými vlastnostmi

prostřed́ı, kterým byla při tvorbě voxel̊u přǐrazena větš́ı priorita tak, aby se vliv

rukou odstranil a přitom materiálové vlastnosti zbytku modelu z̊ustaly zachovány.

Pomoćı nastavené simulačńı mř́ıžky o rozměrech 314x314x735 byly modely rozděleny

na 72,468 milion̊u buněk, s jejichž pomoćı byly vytvořeny jednotlivé simulačńı voxely.

4.4 HT aplikátory

Do modelu birdcage ćıvky byly umı́stěny dva vytvořené modely hypertermických

aplikátor̊u pro oblast pánve a hlavy 4.6. Hypertermické aplikátory (HT) jsou složeny

z válcovitého obalu s materiálovými vlastnostmi plexiskla, s řadou antén vhodných

pro hypertermické aplikace. HT aplikátory jsou vyplněny vodńım bolem tzv.

water bolus s materiálovými vlastnostmi deionizované vody, který představuje

vhodné prostřed́ı pro HT zásahy. Vodńı bolus je připevněn k plexisklu a slouž́ı

ke chlazeńı pokožky a přenosu elektromagnetických vln z antén do pacienta.
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Než byly HT aplikáry umı́stěny okolo těl pacientských model̊u, byly provedeny

simulace samotných HT aplikátor̊u v birdcage ćıvce a simulace bez kovových antén.

Dı́ky těmto simulaćım mohl být od výsledk̊u odečten vliv obalu a vodńı výplně HT

aplikátor̊u samotných.

Modely byly vytvořeny dle reálných HT aplikátor̊u kompatibilńıch s MR.

Pro oblast pánve byl použit model hypertermického aplikátoru SIGMA-Eye.

Tento aplikátor byl vyvinut společnost́ı BSD (BSD Medical Corp., Utah) a skládá

se ze tř́ı anténńıch kruh̊u, z nichž každý má čtyři páry dipól̊u, tj. celkem dvanáct

pár̊u antén. Experimentálńı a klinické zkušenosti ukazuj́ı, že tento aplikátor, stejně

jako jeho předch̊udce, aplikátor Sigma-60, má dobré vyzařovaćı vlastnosti při

synchronńım nastaveńı antén (tj. všechny kanály jsou nastaveny na stejnou fázi

a výkon). Systém SIGMA-Eye pracuje s koherentńım signálem 100 MHz. [38]

Pro oblast hlavy byl použit model hypertermického aplikátoru HYPER-collar.

Tento systém je složen z dvanácti monopolárńıch antén přidělaných na plexisklo

ve dvou kruźıch. Vzdálenost mezi středovými rovinami obou anténńıch prstenc̊u

je 6 cm. Systém HYPER-collar pracuje s koherentńım signálem 434 MHz. [39]

(a) SIGMA-Eye (b) HYPER-collar

Obrázek 4.6: Zobrazeńı HT aplikátor̊u. Obrázek (a) SIGMA-Eye - HT aplikátor pro
oblast pánve; (b) HYPER-collar - HT aplikátor pro oblast hlavy
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Různé strategie pro zlepšeńı transformačńıch śıt́ı antén použitých v danných

aplikátorech, jako je např́ıklad připojeńı symetrizačńıho prvku s názvem balun

(balanced-to-unbalanced transition) pro ”vyvážeńı”antény, nebyly v této práci

zkoumány.

4.5 Měrný absorbovaný výkon

Dále je třeba vypoč́ıtat změnu měrného absorbovaného výkonu (SAR), jehož

navýšeńı může vést k nár̊ustu teploty tkáně. Veličina SAR se nejčastěji uvád́ı jako

psSAR (špičkový prostorový měrný absorbovaný výkon). Jedná se o pr̊uměrovaný

SAR přes oblast krychle s homogenńımi elektrickými vlastnostmi o hmotnosti 10 g.

Pro lepš́ı porovnáńı s limitńımi hodnotami je také uveden wbSAR (celotělový měrný

absorbovaný výkon), což je objemově vážený pr̊uměrný SAR vztažený na celý

pacientský model.

4.6 Teplotńı nár̊ust vlivem RF expozice MRI

RF expozićı v MRI systému může doj́ıt k nár̊ustu teploty tkáně. Jak ukazuje studie

[40], tento nár̊ust při běžném skenováńı nepřekračuje 1 °C a pacienti s normálńı

termoregulačńı schopnost́ı ji běžně nepoćıt́ı. Zvýšená pozornost by se však měla

brát při použ́ıváńı implantát̊u a elektrických monitorovaćıch zař́ızeńı v MRI. [41]

4.6.1 Simulace regionálńı hypertermie

Prvńım krokem tvorby simulaćı hypertermické léčby bylo vytvořit elektromagnetické

simulace, které budou sloužit jako zdroj ohřevu k simulaćım teplotńım. V těchto

simulaćıch byly všechny tkáně, resp. jejich vlastnosti, aktualizovány z frekvence

64 MHz na frekvenci použ́ıvanou daným aplikátorem. Bylo potřeba aktualizovat

dielektrické parametry tkáńı, které se měńı na základě vyśılané frekvence. Těmito

parametry jsou měrná elektrická vodivost a relativńı permitivita. V tabulce 4.4

jsou uvedeny dielektrické parametry tkáńı, které se podařilo rozlǐsit segmentaćı

CT sńımk̊u. Kompletńı výčet parametr̊u všech tkáńı a jejich frekvenčńıch změn,

je zveřejněn na stránkách společnosti Foundation for Reasearch on Information

Technologies in Society (IT´IS). [35]
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V elektromagnetických simulaćıch, které tvoř́ı základ ohřevu, byly antény

aplikátor̊u nastavené na harmonickou frekvenci 100 MHz pro SIGMA-Eye a 434 MHz

pro HYPER-collar. V těchto simulaćıch nebylo nahráváno magnetické pole,

ale pouze pole elektrické, nebot’ vizualizovat magnetické pole by v tomto př́ıpadě

nemělo dále užitku. Ostatńı nastaveńı se významně nelǐśı od nastaveńı předchoźıch

EM simulaćı, které je popsáno v kapitole 4.2.2.

Tabulka 4.4: Dielektrické parametry tkáńı CT modelu a jejich frekvenčńı změna

Relativńı permitivita Měrná elektrická vodivost
ϵ (-) σ (S/m)

Frekvence f
(MHz)

64 100 434 64 100 434

Játra 81 69 51 0,45 0,49 0,67
J́ıcen 86 78 67 0,88 0,90 1,01
Kosti 17 15 13 0,06 0,06 0,09
Krev 86 77 64 1,21 1,23 1,36

Ledviny 119 98 65 0,74 0,81 1,12
Močový
měchýř

25 23 20 0,29 0,29 0,33

Mozek 116 90 55 0,72 0,79 1,05
Pĺıce 37 32 24 0,29 0,31 0,38
Slezina 111 91 62 0,74 0,80 1,04
Svaly 72 66 57 0,69 0,71 0,81

Srdečńı svaly 107 91 65 0,68 0,73 0,98
Tenké střevo 118 97 65 1,59 1,66 1,92
Tlusté střevo 95 82 62 0,64 0,68 0,87

Tuk 14 13 12 0,07 0,07 0,08
Vnitřńı vzduch 1 1 1 0 0 0

Žaludek 86 78 67 0,88 0,90 1,01

Žlučńık 87 79 61 0,97 1,01 1,15

Po extrahováńı normovaných výsledk̊u EM simulaćı byly vytvořeny samotné

teplotńı simulace, jejiž ćılem bylo ohřát pacienta na ćılovou teplotu HT léčby 44°C.

Teplotńı rozložeńı se měńı v závislosti na na čase, který muśı být dostatečně dlouhý,

aby nastal ustálený stav, kdy se tepelná distribuce dále neměńı. Délka trváńı HT

léčby se lǐśı dle rozsahu a náročnosti zákroku, od 60 minut až do dvou hodin. Při

náročněǰśıch zákroćıch trvá léčba přibližně hodinu a p̊ul, proto byl čas 5400 sekund

zvolen za simulačńı čas HT léčby. Při interakci EM pole s biologickou tkáńı docháźı

k dielektrických ztrátám, které vedou ke vzniku tepla. Vzniklé teplo se v simulované

oblasti š́ı̌ŕı pomoćı tzv. tepelné difúze a k jeho výpočtu se použ́ıvá Penneova rovnice
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přenosu biologického tepla (The Pennes Bioheat Equation):

ρc
∂T

∂t
= ∇ · (k∇T ) + ρQ+ ρS − ρbcbρω(T − Tb) (4.3)

kde k je tepelná vodivost, Q představuje měrnou rychlost tvorby metabolického

tepla, S je měrný absorpčńı koeficient, ω znač́ı rychlost perfuze, ρ je hustota

prostřed́ı, ρb, cb a Tb jsou hustota, měrná tepelná kapacita a teplota krve. Metabolická

tvorba tepla, tepelná kapacita, tepelná vodivost, hustota a perfuzńı koeficienty jsou

veličiny specifické pro danou tkáň. Výraz ρbcbρω se označuj́ı jako rychlost přenosu

tepla a funguje jako ohřev i ochlazeńı, protože představuje proud́ıćı krev.

Počátečńı podmı́nky resp. počátečńı teplota jednotlivých simulačńıch prvk̊u

byla nastavena následovně: teplota těla odpov́ıdá standartńı teplotě těla do 37°C,

teplota HT aplikátoru odpov́ıdá teplotě okoĺı 25°C a teplota vodńıho bodu odpov́ıdá

teplotě 20°C. Vodńı bolus má záměrně sńıženou teplotu, která zajist́ı odvod tepla

z povrchových tkáňových struktur. Okrajovými podmı́nkami pro teplońı simulace

byl vzduch v okoĺı HT aplikátoru a vodńı bolus vně aplikátoru (v př́ıpadě pánevńı

oblasti modelu Duke, kterému byly odstraněny ruce pomoćı vodńıch válc̊u, byly tyto

válce přidány do okrajových podmı́nek spolu s vodńım bolem). Tepelné simulace

je nezbytné propojit s připravenými simulacemi elektromagnetického pole, kde

deponovaná energie EM simulace slouž́ı jako zdroj ohřevu pro tepelnou simulaci.

Pro dosažeńı požadované teploty 44°C stač́ı ladit pouze normovaný výkon antén HT

aplikátoru. Jinak řečeno: zdroj u teplotńı simulace je zapnutý celý simulačńı čas

a má takový výkon, aby bylo na konci simulace dosaženo maximálńı teploty 44°C

v pacientském modelu.

4.6.2 Simulace ohřevu kombinované s MRI

Pro výpočet teplotńıho nár̊ustu zp̊usobeného RF expozićı MR při neinvazivńım

měřeńı teploty byly vytvořeny nové tepelné simulace. K RF expozici docháźı pouze

v pr̊uběhu skenováńı magnetickou rezonanćı. Délka skenu záviśı na použité skenovaćı

sekvenci. Běžně použ́ıvanou sekvenćı je Gradient Echo sekvence, při které trvá jeden

sken typicky 20 sekund. Pořizováńı sńımk̊u může prob́ıhat kontinuálně nebo každých

20 minut, proto byl v této práci stanoven čas opakuj́ıćıho se skenováńı na 10 minut.

Skenováńı, při kterém docháźı k RF expozici bylo tedy zapnuto každých 10 minut

v pr̊uběhu celé HT léčby (tj. časy aplikace RF 600 s, 1200 s, 1800 s, 2400 s, 3000 s,
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3600 s, 4200 s a 4800 s). Pracovńı cyklus (duty-cycle) RF expozice je vždy upraven

tak, aby nevznikalo nadměrné navýšeńı SAR. Např́ıklad článek [42] použ́ıvá duty

cycle 6,4 %. V této práci byl zvolen duty-cycle 10 % jakožto hraničńı hodnota.

Zdrojem ohřevu představuj́ıćı RF expozici při neinvazivńım měřeńı teploty pomoćı

MRI jsou již dř́ıve vytvořené EM simulace. Tento ohřev byl zaṕınán a vyṕınán

každých deset minut v pr̊uběhu hypertermické léčby. Pro zastoupeńı duty-cyclu byla

doba jednoho skenu zkrácena na 10 % své hodnoty tj. 2 sekundy.

4.6.3 Metody vyhodnocováńı teplotńıho nár̊ustu

V prvńı fázi zkounáńı teplotńıho nár̊ustu vlivem RF expozice MRI systému

došlo během simulované 90 minutové HT léčby k ohřevu pacientského modelu na

požadovanou teplotu. HT léčba nebyla specificky zaměřena. Ćılem bylo zvyšováńı

výkonu HT aplikátor̊u na hranici pro dosažeńı maxima 44°C. Jakmile bylo v

kterémkoliv bodě resp. voxelu pacientského modelu dosaženo požadované teploty

na konci simulace, nebyl výkon HT aplikátoru dále zvyšován. Pro stanoveńı

teplotńıho nár̊ustu zp̊usobeného RF expozićı MRI při neinvazivńım měřeńı teploty

byly EM simulace tvoř́ıćı základ hypertermického ohřevu propojeny se simulacemi

elektromagnetickými, kde byl zdroj birdcage ćıvky resp. RF sken zaṕınán v určitých

skenovaćıch sekvenćıch a to na dobu omezenou zvoleným 10% duty-cyclem. Dále

byl zvolen vhodný parametr pro porovnáńı rozd́ıl̊u v ohřevu pro mı́sto pacientského

modelu s nejvyšš́ı dosaženou teplotou. T́ımto parametrem byl medián hodnot

teplotńıho ohřevu. Následně byl stanoven samotný teplotńı rozd́ıl oproti simulaćım

bez MRI.

4.7 Porovnáńı predikovaných a naměřených hodnot

Protože se v České republice výzkumná centra nezaob́ıraj́ı obdobným měřeńım,

byly k porovnáńı využity naměřené hodnoty B+
1 pole v podobě série MRI sńımk̊u

z Erasmus MC, Rotterdam. Hodnoty byly naměřeny na 1,5 T MRI, konkrétně

MR450w Optima od firmy GE Medical Systems. Měřená data pocháźı ze studie

zabývaj́ıćı se potenciálńım vlivem hypertermického MR kompatibilńıho aplikátoru

Sigma-Eye na kvalitu obrazu. [43] Použité DICOM soubory z Erasmus MC jsou na

vyžádáńı k dizpozici u vedoućıho práce.
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Segmentaćı źıskaných MRI sńımk̊u byl v programu 3D Slicer vytvořen 3D

model, s jehož pomoćı mohla být v programu Sim4Life určena pozice a velikost

fantomu (a pozice Sigma-Eye aplikátoru) v̊uči birdcage ćıvce. Jeho pozice nebyla

vycentrována. Jedná se o perfax fantom, který je tvořen směśı demineralizované

vody a perfax pasty s deilektrickými vlastnostmi: elektrická vodivost 0,44 S/m,

relativńı permitivita 79,7. Tento fantom se použ́ıvá pro kontrolu kvality zobrazováńı

při použit́ı MR kompatibilńıch aplikátor̊u. [26] Fantom je obklopen obalem z PVC.

Rekonstruovaný model v Sim4Life je zobrazen na obrázku 4.7.

Obrázek 4.7: Rekonstruovaný model v programu Sim4Life pro simulačńı porovnáńı
s naměřenými daty B+

1 pole.
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5 Výsledky

Zde jsou zobrazeny výsledky, které byly zpracovány v programovém prostřed́ı

MATLAB. [44] Posledńı kapitola uvád́ı výsledky porovnáńı predikovaných

a naměřených hodnot.

5.1 Model birdcage ćıvky

Birdcage ćıvka správně naladěná na rezonančńı frekvenci poskytuje ve své vnitřńı

části velmi homogenńı ustálené B+
1 pole o hodnotě 6,00 µT viz obrázek 5.1. Výkon

tohoto systému normován na 700W (tj. ke každému zdroji byl přiveden výkon

350W). Velikost ustálené hodnoty pole, která je dále brána jako referenčńı hodnota

pro výpočty změn pole, se nacháźı (při výše zmı́něném nastaveńı) v kruhové ploše

o poloměru 20 cm od středu ćıvky.

Obrázek 5.1: Graf homogenity B+
1 pole naladěné birdcage ćıvky; Zelená čára znač́ı

umı́stěńı řezu pro 2D grafické vyhodnoceńı.
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Jestliže t́ımto polem povedeme řez ve středu ćıvky, jak je naznačeno zele-

nou čarou na obrázku 5.1, źıskáme 2D grafické zobrazeńı velikosti B+
1 pole viz

obrázek 5.2, ze kterého je patrné š́ı̌reńı pole uvnitř a mimo ćıvku, resp. mimo RF

st́ıněńı, za kterým je magnetická indukce B+
1 pole nulová. Źıskáme tak závislost

velikosti B+
1 pole na vzdálenosti od středu ćıvky.

Obrázek 5.2: Graf B+
1 pole prázdné birdcage ćıvky, norm. 700W

Referenčńı hodnota homogenńıho magnetického pole uvnitř naladěné birdcage

ćıvky při normovaném výkonu 700W je (6,00 ± 0,03) µT viz obrázek 5.2.

5.2 Pacientské modely

Nejprve byly vyhodnoceny vlivy samotných pacientských model̊u na homogenitu B+
1

pole birdcage ćıvky, a to pro obast pánve a hlavy. Zkoumaná oblast modelu byla vždy

vycentrována do středu RF ćıvky. Jako parametr hodnot́ıćı změnu homogenity pole

byl zvolen rozptyl hodnot v poloměru 20 cm od středu ćıvky, který lze společně

s pr̊uměrnou hodnotou snadno porovnat s rozptylem hodnot prázdné ćıvky ve

zmı́něném poloměru. Zárověň je zde uvedena maximálńı hodnota B+
1 pole, neb právě

ta může zp̊usobit nár̊ust SAR. Výsledné hodnoty magnetické indukce jsou zobrazeny

v tabulce 5.1.
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Tabulka 5.1: Maximálńı nár̊ust, pr̊uměrná hodnota a rozptyl
hodnot B+

1 pole vlivem specifických oblast́ı pacientských model̊u.

Oblast zájmu max |B+
1 | (µT) |B+

1 | ± σ (µT)

Pánev

CT model 6,88 6,45 ± 0,26

Model Duke 6,29 6,03 ± 0,13

Model Ella 6,75 6,39 ± 0,32

Hlava

CT model 7,29 6,33 ± 0,43

Model Duke 7,13 6,30 ± 0,39

Model Ella 7,01 6,23 ± 0,35

Grafy vlivu pacientských model̊u na homogenitu B+
1 pole jsou dostupné v př́ıloze

této práce (Př́ıloha B).

5.3 HT aplikátory

V daľśım kroku byly vyhodnoceny vlivy hypertermických aplikátor̊u, určených pro

oblast pánve a hlavy, na homgenitu B+
1 pole birdcage ćıvky. Byl vyhodnocen vliv

HT aplikátoru a vliv samotné vnitřńı části HT aplikátoru - vodńıho bolu, který

HT aplikátor vyplňuje, tzn. z modelu byly odebrány anténńı elementy. Výsledné

hodnoty magnetické indukce jsou zobrazeny v tabulce 5.2.

Tabulka 5.2: Maximálńı nár̊ust, pr̊uměrná hodnota a rozptyl hod-
not B+

1 pole vlivem HT aplikátor̊u určených pro léčbu nárových
onemocněńı v oblasti hlavy a pánve.

HT aplikátor max |B+
1 | (µT) |B+

1 | ± σ (µT)

Sigma-Eye

S anténami 38,97 28,51 ± 8,72

Bez antén 38,97 28,51 ± 8,72

HYPER-collar

S anténami 8,37 7,29 ± 0,91

Bez antén 8,37 7,29 ± 0,91
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Grafy vlivu HT aplikátor̊u na homogenitu B+
1 pole jsou dostupné v př́ıloze této

práce (Př́ıloha C). Pro vliv HT aplikátor̊u na homogenitu B+
1 pole byly źıskány

výsledky, kde docháźı stejně jako u pacientských model̊u ke změně homogenity pole,

nicméně pole vzniklá vlivem HT aplikátor̊u si mnohem v́ıce zachovávaj́ı kruhově

souměrnou podobu v celé ploše. Proto je pro HT aplikátor třeba uvést i grafickou

podobu celého pole, a to pro Sigma-Eye - HT aplikátor určený pro oblast pánve viz

obrázek 5.3. Tvarově souměrná podoba B+
1 pole vzniká i vlivem HYPER-collar -

HT aplikátor určený pro oblast hlavy viz obrázek 5.4, ale v menš́ım pr̊uměru, nebot’

se jedná o velikostně menš́ı aplikátor. U obou zobrazeńı je uvedena barevná škála

od 0 do 30 µT. Na obrázćıch jsou znázorněny jak polohy samotných HT aplikátor̊u,

tak i poloha řez̊u středem pole, ze kterých byly źıskány analyzované grafy viz zelená

úsečka.

Obrázek 5.3: Graf změny B+
1 pole vlivem HT aplikáru Sigma-Eye, norm. 700W;

Zelená čára znač́ı umı́stěńı řezu pro 2D grafické vyhodnoceńı.
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Obrázek 5.4: Graf změny B+
1 pole vlivem HT aplikáru HYPER-collar, norm. 700W;

Zelená čára znač́ı umı́stěńı řezu pro 2D grafické vyhodnoceńı.

5.4 Pacientské modely spolu s HT aplikátory

V daľśım kroku byly vyhodnoceny vlivy pacientských model̊u obklopených

př́ıslušným hypertermickým aplikátorem (pro oblast pánve a hlavy), na homogenitu

B+
1 pole birdcage ćıvky. Výsledné hodnoty magnetické indukce jsou zobrazeny

v tabulce 5.3.
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Tabulka 5.3: Maximálńı nár̊ust, pr̊uměrná hodnota a rozptyl hod-
not B+

1 pole vlivem pacientských model̊u obklopených př́ıslušným HT
aplikátorem

Oblast zájmu max |B+
1 | (µT) |B+

1 | ± σ (µT)

Pánev (Sigma-Eye)

CT model 11,91 10,57 ± 0,95

Model Duke 10,65 9,94 ± 0,41

Model Ella 14,49 12,91 ± 1,36

Hlava (HYPER-collar)

CT model 9,03 7,59 ± 1,16

Model Duke 8,50 7,38 ± 0,87

Model Ella 8,75 7,50 ± 0,96

Grafy vlivu pacientských model̊u obklopených HT aplikátorem na homogenitu

B+
1 pole jsou dostupné v př́ıloze této práce (Př́ıloha D). V těchto simulaćıch bylo

vždy ćılem vycentrovat HT aplikátor do středu ćıvky a pacientský model pak

adekvátně umı́stit. Rovina k analýze byla vždy vyb́ırána ve středu požadované

oblasti pacientského modelu např. ve středu pánve pacientského modelu. Dle

r̊uznosti pacientských model̊u je zřejmé, že tato výběrová rovina nepocháźı vždy ze

stejného mı́sta v̊uči HT aplikátoru potažmo birdcage ćıvce. V př́ıpadě pacientského

modelu vytvořeného segmentaćı CT sńımk̊u obklopeného HT aplikátorem pro oblast

pánve se podařilo výběrovou rovinou, resp. i následným řezem ve středu této roviny,

protnout střed mezi bipolárńımi anténami aplikátoru Sigma-Eye, což zp̊usobilo

nár̊ust B+
1 pole v mı́stech pr̊uniku viz obrázek 5.5.
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Obrázek 5.5: Graf B+
1 pole - vliv pacientského modelu vytvořeného segmentaćı CT

sńımk̊u, který je obklopen HT aplikátorem Sigma-Eye, norm. 700W

5.5 Měrný absorbovaný výkon

Navýšeńı SAR je úměrné navýšeńı hodnoty B+
1 pole. SAR je v tabulce 5.4 uveden

pro stejné př́ıpady jako změna B+
1 pole tzn. pro pánevńı a hlavové oblasti všech

model̊u obklopených př́ıslušným HT aplikátorem a bez aplikátoru.
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Tabulka 5.4: SAR pro r̊uzné modely a HT aplikátory; K dosažeńı
těchto výsledk̊u byl použit výkon 700W a duty-cycle 10 %.

Oblast zájmu
psSAR 10g
(W/kg)

wbSAR
(W/kg)

Pánev

CT model 42,00 0,13

Model Duke 29,50 0,16

Model Ella 22,95 0,08

Hlava

CT model 41,16 0,10

Model Duke 18,51 0,04

Model Ella 13,55 0,03

Pánev (Sigma-Eye)

CT model 77,36 0,41

Model Duke 70,10 0,40

Model Ella 117,20 0,41

Hlava (HYPER-collar)

CT model 43,92 0,11

Model Duke 21,37 0,04

Model Ella 17,69 0,03

Pro porozumněńı prostorovému rozložeńı veličiny SAR byl vytvořen obrázek 5.6

a obrázek 5.7, které zachycuj́ı rozložeńı SAR v transverzálńım řezu hlavy a pánve

pro pacientské modely, u kterých byla zaznamenána největš́ı hodnota SAR.
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Obrázek 5.6: Rozložeńı SAR v transverzálńım řezu hlavou modelu vytvořeného
segmentaćı CT sńımk̊u.

Obrázek 5.7: Rozložeńı SAR v transverzálńım řezu pánv́ı modelu Ella.
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5.6 Teplotńı nár̊ust vlivem RF expozice MRI

V prvńı fázi teplotńıho ohřevu byly pro jednotlivé pacientské modely vytvořeny si-

mulace 90 minutové HT léčby, na jej́ımž konci bylo dosaženo požadované maximálńı

teploty 44°C. Př́ıklad dosažeńı požadované teploty 44°C na konci simulace HT léčby

je zobrazen na obrázku 5.8.

Obrázek 5.8: Časová změna teploty vlivem simulované hypertermické léčby pro bod
resp. voxel pacientského modelu s požadovanou maximálńı hodnotou.

Takto vytvořené simulace teplotńıho ohřevu pomoćı HT aplikátor̊u byly

propojeny s EM simulacemi aby mohl být stanoven nár̊ust teploty zp̊usobený RF

expozićı v pr̊uběhu skenováńı MR. Během simulace HT léčby bylo simulováno

skenováńı MR po 10 minutách, kde každý sken měl po omezeńı 10% duty-cyclem

délku trváńı 2 sekundy. Výsledný tvar nár̊ustu teploty se od simulaćı HT základu

výrazně nelǐśı a proto k analýze ohřevu zp̊usobeného RF expozićı MRI pomůže až

přibĺıžené zobrazeńı v pr̊uběhu jednotlivého skenu viz obrázek 5.9.
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Obrázek 5.9: Porovnáńı časové změny teploty vlivem simulované hypertermické léčby
s ohřeven, který je navýšen o RF expozici MR; zobrazeńı pr̊uběhu vlivu jednoho
skenu zapnutého v čase 3000 s; vzorkováńı po dvou sekundách.

Samotný rozd́ıl teplot na konci simulaćı HT léčby se významně nelǐśı. K analýze

rozd́ıl̊u byl zvolen medián hodnot teplotńıho ohřevu (med) viz tabulka 5.5.

Tabulka 5.5: Porovnáńı ohřevu zp̊usobeného simulaćı HT léčby s ohřevem
zp̊usobeným RF expozićı MRI v pr̊uběh̊u simulace HT léčby.

Oblast zájmu
a med. THT

(°C)
b med. THT+RF

(°C)
cTeplotńı rozd́ıl

∆T (°C)

Pánev

CT model 43,70 43,73 0,03

Model Duke 43,59 43,61 0,02

Model Ella 43,64 43,67 0,03

Hlava

CT model 43,95 43,96 0,01

Model Duke 43,93 43,93 0,00

Model Ella 43,93 43,94 0,01

a Medián teploty při ohřevu pomoćı HT aplikátoru.
b Medián teploty při ohřevu pomoćı HT aplikátoru v kombinaci s RF expozićı MRI.
c Teplotńı rozd́ıl ∆T = (med. THT+RF − med. THT ).
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5.7 Porovnáńı predikovaných a naměřených hodnot

Porovnáńı naměřených a predikovaných hodnot B+
1 pole pro fantom obklopený HT

aplikátorem Sigma-Eye je zobrazeno na obrázku 5.10.

Obrázek 5.10: Porovnáńı predikovaných a naměřených hodnot. Norm. B+
1 , uvnitř

fantomu obklopeného aplikátorem Sigma-Eye. Vlevo: Naměřené hodnoty Eras-
musMC; Vpravo: Výsledek simulace v Sim4Life.

Na obrázku 5.11 je zobrazeno porovnáńı hodnot B+
1 pole pro řez vedený středem

Sigma-Eye aplikátoru.
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Obrázek 5.11: Porovnáńı predikovaných a naměřených hodnot. Norm. B+
1 , řez

středem Sigma-Eye aplikátoru, červené čáry na souřadnicové ose ohraničuj́ı umı́stěńı
válcového fantomu.
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6 Diskuse

Dle provedených simulaćı má největš́ı vliv na na homogenitu B+
1 pole samotný vodńı

bolus HT aplikátor̊u. Největš́ı změna homogenity nastává pro HT aplikátor Sigma-

Eye, kde došlo k navýšeńı rozptylu hodnot z ± 0,03 µT na ± 8,72 µT. U aplikátoru

HYPER-collar došlo k navýšeńı rozptylu hodnot na ± 0,91 µT. Maximálńı hodnoty

teplotńıho nár̊ustu zp̊usobeného RF expozićı MRI systému nepřekračuj́ı 0,1 °C

a odpov́ıdaj́ı tak hodnotám zp̊usobených běžným MRI skenováńım.

Jelikož je B+
1 pole oproti hlavńımu magnetickému poli MR B0 přibližně 10

6krát

menš́ı, nelze u něj posuzovat homogenitu stejným zp̊usobem, tedy pomoćı ppm

(počet částic na milion) v určitém poloměru sférického objemu. Jako faktor hodnot́ıćı

vliv na homogenitu B+
1 pole byl vybrán rozptyl hodnot, kde pole lǐśıćı se v poloměru

20 cm od středu ćıvky o v́ıce než 1,00 µT tj. ± 0,5 µT by mohlo mı́t vliv na kvalitu

zobrazováńı MR. U B+
1 pole je třeba uvádět i maximálńı hodnotu, resp. maximálńı

změnu pole, nebot’ právě ta př́ımo souviśı s navýšeńım měrného absorbovaného

výkonu a mohla by tak mı́t vliv na nár̊ust teploty.

Homogenńı B+
1 pole naladěné birdcage ćıvky, v̊uči kterému byly ostatńı simulace

vyhodnocovány, je zobrazeno v kapitole 5.1. Na obrázku 5.2 je ve středu ćıvky

patrná ustálená hodnota pole 6,00 µT. Tato hodnota byla brána jako referenčńı

pro vyhodnoceńı maximálńıho nár̊ustu B+
1 pole. V poloměru 20 cm od středu ćıvky

bylo dosaženo homogenńıho pole o velikosti (6,00 ± 0,03) µT. U naladěné birdcage

ćıvky nastává pokles B+
1 pole v okoĺı vodivých část́ı ćıvky samotné a bez použit́ı RF

št́ıtu by se hodnota pole postupně snižovala v okoĺı ćıvky. V takovém př́ıpadě bychom

se mohli zabývat i kruhovou symetríı pole v okoĺı ćıvky. Pro dosažeńı co největš́ıho

napodobeńı skutečného MRI systému byl vymodelován i RF št́ıt. Použit́ım RF št́ıtu

docháźı k odst́ıněńı RF pole a proto je hodnota B+
1 pole v prostoru za RF št́ıtem

birdcage ćıvky nulová. To vše za cenu velkého nár̊ustu B+
1 pole v těsné bĺızkosti

vnitřńı části RF št́ıtu.

Vlivy pacientských model̊u na homogenitu B+
1 pole jsou zobrazeny v kapitole

5.2. Pacientské modely homogenitu pole ovlivńı v́ıce či méně v závisloti na zkoumané

části modelu a jeho materiálových vlastnostech. Dle obrázku 7.1, 7.2 a 7.3 je pole

vždy ovlivněno pouze v ploše, kterou daný řez modelu zab́ırá a v jej́ı bezprostředńı

bĺızkosti. V ostatńıch částech zkoumaného řezu birdcage ćıvkou z̊ustává B+
1 pole

netknuté. Homogenita B+
1 pole tedy záviśı na velikosti objektu, který je do ćıvky
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umı́stěn. To znamená, že oblast pánve má větš́ı vliv na změnu homogenity pole než

oblast hlavy, což potvrzuj́ı i źıskané výsledky, viz tabulka 5.3. Největš́ı nár̊ust B+
1

pole vlivem specifických část́ı pacientských model̊u byl źıskán pro transverzálńı řez

pánv́ı modelu vytvořeného segmentaćı CT sńımk̊u, kde B+
1 pole vzrostlo z 6,00 µT

na 7,29 µT. U totoho modelu také nastavá největš́ı vliv na homogenitu pole a to

s rozptylem ± 0,43 µT.

Vlivy hypetermických aplikátor̊u na homogenitu B+
1 pole jsou zobrazeny

v kapitole 5.3. Vytvořené simulace umožňuj́ı studovat vliv jednotlivých komponent

systému, pro což by v reálném měřeńı musely být vytvořeny systémy s jednotlivými

komponentami zvlást’ (HT aplikátor bez antén). Nejprve byly provedeny simulace

HT aplikátor̊u bez PEC antén, aby se určil vliv samotného vodńıho bolu vyplňuj́ıćıho

HT aplikátor. Stejně jako u pacientských model̊u záviśı ovlivněńı homogenity pole

na velikosti daného objektu v birdcage ćıvce a proto velikostně větš́ı HT aplikátor

určený pro oblast pánve (Sigma-Eye) zp̊usobil větš́ı nár̊ust B+
1 pole než velikostně

menš́ı aplikátor určený pro oblast hlavy (HYPER-collar). Největš́ı nár̊ust B+
1 pole

vlivem HT aplikátor̊u byl źıskán pro HT aplikátor Sigma-Eye, kde B+
1 pole vzrostlo

na 38,97 µT. U tohoto aplikátoru nastává největš́ı vliv na homogenitu pole a to

s rozptylem ± 8,72 µT. Přidáńım antén se již maximálńı hodnota B+
1 pole oproti HT

aplikátoru bez antén nezměnila, viz tabulka 5.2. Z toho plyne předpoklad, že antény

HT aplikátor̊u nemaj́ı na B+
1 pole vliv, nebo byl jejich vliv natolik minimálńı, že byl

vlivem vodńı výplně zast́ıněn (tato domněnka je dále rozvinuta v pozděǰśıch částech

diskuse). Pro vliv HT aplikátor̊u na homogenitu B+
1 pole byly źıskány výsledky,

kde docháźı stejně jako u pacientských model̊u ke změně homogenity pole, nicméně

pole vzniklá vlivem HT aplikátor̊u si mnohem v́ıce zachovávaj́ı kruhově souměrnou

podobu v celé ploše, viz obrázek 5.3 a 5.4, tato souměrnost vzniká d́ıky homogenńımu

prostřed́ı výplně HT aplikátoru.

Kombinace vlivu pacientských model̊u obklopených hypertermickými aplikátory

na homogenitu B+
1 pole jsou zobrazeny v kapitole 5.4. Jak již bylo zmı́něno, HT

aplikátory, přesněji vodńı bolus HT aplikátor̊u, zp̊usob́ı velký nár̊ust absolutńıch

hodnotB+
1 pole a d́ıky homogenńımu vodńımu prostřed́ı má nově zniklé pole ve všech

směrech souměrný tvar. Z výsledk̊u vyplývá, že tento tvar se vlivem pacientských

model̊u změńı, nicméně absolutńı hodnota pole z̊ustává zvýšená. Maximálńı nár̊ust

B+
1 pole vlivem pacientských model̊u obklopených HT aplikátory byl źıskán pro

transverzálńı řez pánv́ı modelu Ella obkloponého HT aplikátorem Sigma-Eye, kde
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B+
1 pole vzrostlo na 14,49 µT. U tohoto aplikátoru nastává největš́ı vliv na

homogenitu pole a to s rozptylem ± 1,36 µT.

Na obrázku 5.5 je zobrazen prudký nár̊ust B+
1 pole ve vzdálenosti 27 cm od

středu ćıvky. Řez pro tvorbu daného grafu byl vybrán v rovině procházej́ıćı středem

bipolárńıch antén aplikátoru Sigma-Eye, kde pr̊uchod řezu anténou nastává právě

ve vzdálenosti 27 cm od středu ćıvky. Z těchto výsledk̊u vyplývá, že anténńı prvky

HT aplikátor̊u mohou zp̊usobit lokálńı nár̊ust B+
1 pole, významný vliv na celkovou

homogenitu B+
1 pole však nemaj́ı.

Úměrně s nár̊ustem B+
1 pole docháźı k nár̊ustu veličiny SAR a proto byl źıskán

větš́ı SAR u pacientského modelu obklopeného HT aplikátorem než u modelu bez

aplikátoru. Největš́ıch hodnot SAR v podobě špičkového absorbovaného výkonu

i v podobě celotělového absorbovaného výkonu nabývá model vytvořený segmentaćı

CT sńımk̊u obklopený HT aplikátorem Sigma-Eye. Veličiny psSAR a wbSAR

byly záměrně zvoleny, nebot’ samotný maximálńı lokálńı SAR nemá dostatečnou

vypov́ıdaj́ıćı hodnotu a nelze jej řádně srovnat s limitńımi hodnotami SAR. Přestože

źıskané hodnoty psSAR překračuj́ı stanovené limity, celotělové hodnoty SAR tj.

wbSAR spadaj́ı do limit̊u stanovených pro skenováńı MR. Hodnoty SAR uvedené

v tabulce 5.4 byly źıskány pro homogenńı pole prázdné ćıvky o velikosti 6,00 µT,

stejně jako v př́ıpadě studie [11], kde bylo dosaženo 62 W/kg psSAR pro model

Duke.

Při simulaci hypertermické léčby bylo dosaženo požadované teploty 44°C. Dle

výsledk̊u v kapitole 5.6 se ohřev, navýšen o RF expozici MRI systému, významně

nelǐśı od simulace HT léčby. K rozd́ıl̊um docháźı pouze v době aplikace RF skenu.

Jelikož se po ukončeńı aplikace RF teplota znovu sńıž́ı a postupně koṕıruje teplotu

HT léčby, neńı samotný rozd́ıl teplot na konci léčby vypov́ıdaj́ıćım parametrem.

K analýze teplotńıch rozd́ıl̊u byl zvolen medián hodnot teplotńıho ohřevu. Pr̊uměrné

navýšeńı středńıch hodnot teploty vlivem RF expozice MRI systému je pro dané

modely 0,02 °C. Při porovnáńı se studíı [40] hodnoty teplotńıho nár̊ustu odpov́ıdaj́ı

hodnotám zp̊usobeným běžným MRI skenováńım.

Porovnáńı bylo provedeno s daty poskytnutými od Erasmus MC, Rotterdam.

Při simulaci docháźı stejně jako v měřeńı k nár̊ustu B+
1 pole v oblasti vodńıho bolu

Sigma-Eye aplikátoru. Ve fantomu se pole ještě v́ıce navýš́ı s maximem B+
1 v jeho

středu. Dle obrázku 5.11 se nepodařilo umı́stit fantom na naprosto přesné mı́sto, jako
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při měřeńı. Protože fantom nebyl při měřeńı vycentrován neńı B+
1 pole ve směru od

středu zobrazeńı souměrné. Výsledky simulace jsou porovnatelné s měřeńım a lze

tak prokázat věrohodnost predikovaných hodnot.

Různé strategie pro zlepšeńı transformačńıch śıt́ı antén použitých v danných

aplikátorech, jako je např́ıklad připojeńı symetrizačńıho prvku s názvem balun

(balanced-to-unbalanced transition) pro ”vyvážeńı”antény, nebyly v této práci

zkoumány. Limitaćı práce je skutečnost, že objekty umı́stěné do birdcage ćıvky samy

o sobě vykazuj́ı určité kapacitńı vlastnosti a proto může doj́ıt k mı́rnému posunu

rezonančńı frekvence ćıvky. Pro zpřesněńı by mohlo být provedeno daľśı laděńı ćıvky.

K ověřeńı správnosti simulaćı a źıskaných výsledk̊u pomohou použité simulačńı

metody a teoretické fyzikálńı postupy, které prostřed́ı Sim4Life nab́ıźı. Dále lze

provést porovnáńı s praćı [25], která uvád́ı, že největš́ı nár̊ust B+
1 pole je zp̊usoben

deionizovanou vodou, která byla použita jako výplň zde použitého HT aplikátoru.

Daľśı ověřeńı provedených simulaćı by bylo možné konstrukćı a testováńım birdcage

ćıvky, či experimentálně v reálné MRI.
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7 Závěr

V této studii byly stanoveny vlivy dvou hypertermických aplikátor̊u určených pro

léčbu nádorových onemocněńı v oblasti pánve a hlavy na predikovanou homogenitu

B+
1 pole. Vliv byl stanoven simulačně pomoćı simulátoru elektromagnetického pole

Sim4Life. Bylo zjǐstěno, že největš́ı vliv na na homogenitu B+
1 pole má samotný

vodńı bolus HT aplikátor̊u. Homogenita pole byla hodnocena jako změna rozplytu

hodnot v poloměru 20 cm od středu ćıvky. Největš́ı změna homogenity nastává pro

HT aplikátor Sigma-Eye, kde došlo k navýšeńı rozptylu hodnot z ± 0,03 µT na

± 8,72 µT. Maximálńı hodnoty teplotńıho nár̊ustu zp̊usobeného RF expozićı MRI

systému odpov́ıdaj́ı hodnotám zp̊usobených běžným MRI skenováńım. Predikované

hodnoty B+
1 pole jsou porovnatelné s naměřenými. Výsledky této práce mohou

sloužit jako reference k experimentálńımu ověřováńı změn homogenity B+
1 pole,

či jako př́ıspěvek k vývoji lepš́ıho plánováńı hypertermické léčby v kombinovaných

MRI HT systémech.
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2003.

11. MURBACH, Manuel a kol. Thermal tissue damage model analyzed for different

whole-body SAR and scan durations for standard MR body coils. Magnetic

resonance in medicine. 2014, roč. 71, č. 1, s. 421–431.
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Př́ıloha A: DICOMmetadata použitých CT sńımk̊u

pro tvorbu modelu

V tabulce 7.1 jsou zobrazena metadata použitých CT sńımk̊u uložených ve formátu

DICOM. Metadata byla zobrazena pomoćı programu MATLAB.

Tabulka 7.1: Metadata použitých CT sńımk̊u uložených ve formátu DICOM

Format ’DICOM’
Height 512
Width 512
BitDepth 16
ColorType ’grayscale’
ImageType ’ORIGINAL / PRIMARY / AXIAL’
Modality ’CT’
InstitutionName ’National Library of Medicine’
InstitutionAddress ’http://www-creatis.insa-lyon.fr/Public/Gdcm’
StudyDescription ’HumanCT’
SeriesDescription ’Resampled to 1mm voxels’
PatientSex ’F’
SliceThickness 1
SamplesPerPixel 1
PhotometricInterpretation ’MONOCHROME2’
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Př́ıloha B: Grafy vlivu pacientských model̊u na

homogenitu B+
1 pole

Zde jsou zobrazeny grafy vlivu modelu vytvořeného segmentaćı CT sńımk̊u na

homogenitu B+
1 pole uvnitř birdcage ćıvky viz 7.1.

(a) Graf B+
1 pole, hlava, norm. 700W (b) Graf B+

1 pole, pánev, norm. 700W

Obrázek 7.1: Graf B+
1 pole - vliv pacientského modelu vytvořeného segmentaćı CT

sńımk̊u. Obrázek (a) - Oblast hlavy; Obrázek (b) - Oblast pánve.

Zde jsou zobrazeny grafy vlivu pacientského modelu Duke na homogenitu B+
1

pole uvnitř birdcage ćıvky viz 7.2.

(a) Graf B+
1 pole, hlava, norm. 700W (b) Graf B+

1 pole, pánev, norm. 700W

Obrázek 7.2: Graf B+
1 pole - vliv pacientského modelu Duke. Obrázek (a) - Oblast

hlavy; Obrázek (b) - Oblast pánve.
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Zde jsou zobrazeny grafy vlivu pacientského modelu Ella na homogenitu B+
1

pole uvnitř birdcage ćıvky viz 7.3.

(a) Graf B+
1 pole, hlava, norm. 700W (b) Graf B+

1 pole, pánev, norm. 700W

Obrázek 7.3: Graf B+
1 pole - vliv pacientského modelu Ella. Obrázek (a) - Oblast

hlavy; Obrázek (b) - Oblast pánve.
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Př́ıloha C: Grafy vlivu model̊u HT aplikátor̊u na

homogenitu B+
1 pole

Zde jsou zobrazeny grafy vlivu hypertermických aplikátor̊u určených pro léčbu

nádorových onemocněńı v oblasti pánve a hlavy na homogenitu B+
1 pole uvnitř

birdcage ćıvky viz 7.4.

(a) Graf B+
1 pole, norm. 700W (b) Graf B+

1 pole, norm. 700W

Obrázek 7.4: Graf B+
1 pole - vliv HT aplikátor̊u. Obrázek (a) - HYPER-collar -

HT aplikátor pro oblast hlavy; Obrázek (b) - Sigma-Eye - HT aplikátor pro oblast
pánve.

Zde jsou zobrazeny grafy vlivu stejných hypertermických aplikátor̊u na homoge-

nitu B+
1 pole uvnitř birdcage ćıvky s t́ım rozd́ılem, že těmto model̊um byly odebrány

anténńı prvky viz 7.5.

(a) Graf B+
1 pole, norm. 700W (b) Graf B+

1 pole, norm. 700W

Obrázek 7.5: Graf B+
1 pole - vliv samotné vodńı výplně HT aplikátor̊u (HT

aplikátory bez antén). Obrázek (a) - HYPER-collar - HT aplikátor pro oblast hlavy;
Obrázek (b) - Sigma-Eye - HT aplikátor pro oblast pánve.
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Př́ıloha D: Grafy vlivu pacientských model̊u

obklopených HT aplikátorem na homogenitu

B+
1 pole

Zde jsou zobrazeny grafy vlivu modelu vytvořeného segmentaćı CT sńımk̊u na

homogenitu B+
1 pole uvnitř birdcage ćıvky viz 7.6.

(a) Graf B+
1 pole, hlava, norm. 700W (b) Graf B+

1 pole, pánev, norm. 700W

Obrázek 7.6: Graf B+
1 pole - vliv pacientského modelu vytvořeného segmentaćı CT

sńımk̊u, který je obklopen HT aplikátorem. Obrázek (a) - Oblast hlavy; Obrázek
(b) - Oblast pánve.

Zde jsou zobrazeny grafy vlivu pacientského modelu Duke na homogenitu B+
1

pole uvnitř birdcage ćıvky viz 7.7.

(a) Graf B+
1 pole, hlava, norm. 700W (b) Graf B+

1 pole, pánev, norm. 700W

Obrázek 7.7: Graf B+
1 pole - vliv pacientského modelu Duke obklopeného HT

aplikátorem. Obrázek (a) - Oblast hlavy; Obrázek (b) - Oblast pánve.
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Zde jsou zobrazeny grafy vlivu pacientského modelu Ella na homogenitu B+
1

pole uvnitř birdcage ćıvky viz 7.8.

(a) Graf B+
1 pole, hlava, norm. 700W (b) Graf B+

1 pole, pánev, norm. 700W

Obrázek 7.8: Graf B+
1 pole - vliv pacientského modelu Ella obklopeného HT

aplikátorem. Obrázek (a) - Oblast hlavy; Obrázek (b) - Oblast pánve.
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