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SPIS NAJCZĘŚCIEJ WYSTĘPUJĄCYCH SKRÓTÓW 

ALF – ang. acute liver failure, ostre zapalenie wątroby; 

ASL – ang. arterial spin labelling, magnetyczne znakowanie spinów krwi tętniczej; 

CA – ang. contrast agent, środek kontrastowy; 

ConA – ang. concanavalin A, konkanawalina A; 

DCE-MRI – ang. dynamic contrast-enhanced magnetic resonance imaging, dynamiczne 

obrazowanie magnetyczno-rezonansowe z zastosowaniem środka kontrastowego; 

EMM – empiryczne modelowanie matematyczne; 

MK – modelowanie kompartmentowe; 

MR – magnetyczno-rezonansowy; 

MRI – ang. magnetic resonance imaging, obrazowanie magnetyczno – rezonansowe; 

PC-MRI – ang. phase contrast MRI, pomiar MR metodą kontrastu fazy; 

ROI – ang. region of interest, obszar wybierany do analizy; 
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WSTĘP 

Celem pracy było zaplanowanie i przeprowadzenie eksperymentu obrazowania 

magnetyczno-rezonansowego (MRI, ang. Magnetic Resonance Imaging) pozwalającego 

na scharakteryzowanie wpływu stanu zapalnego na pracę układu krążenia na przykładzie 

ostrego zapalenia wątroby (ALF, ang. Acute Liver Failure). Zakres pracy obejmuje im-

plementację zwierzęcego modelu ostrego zapalenia wątroby, dobór metod pomiarowych 

obrazowania magnetyczno–rezonansowego (MR), optymalizację parametrów sekwencji 

obrazujących oraz dobór technik analizy obrazu. W badaniach użyto następujących tech-

nik obrazowania MR: magnetycznego znakowania spinów krwi tętniczej (ASL, ang. Ar-

terial Spin Labeling), obrazowania dynamicznego z zastosowaniem kontrastu (DCE-

MRI, ang. Dynamic Contrast-Enhanced MRI), obrazowanie metodą kontrastu fazy (PC-

MRI, ang. Phase Contrast MRI) oraz obrazowania anatomicznego do zbadania zmian 

struktury tkanki. 

Obrazowanie MR jest uznaną nieinwazyjną metodą uzyskiwania obrazu wnętrza 

obiektów biologicznych, w szczególności tkanek miękkich. Jest stosowane zarówno 

w badaniach podstawowych jak i w diagnostyce medycznej. Oparte jest na odkrytym 

przez Feliksa Blocha i Edwarda Purcella w 1946 roku zjawisku magnetycznego rezo-

nansu jądrowego. Badania i rozwój technik opartych o zjawisko magnetyzmu jądrowego 

były kilkukrotnie nagrodzane Nagrodą Nobla. Nagrody przyznano dla: Otto Sterna 

w 1943 roku w dziedzinie fizyki za wkład w rozwój metody wiązki molekularnej i od-

krycie momentu magnetycznego protonu, Isidora Rabiego w 1944 roku w dziedzinie fi-

zyki za rezonansową metodę obserwacji właściwości magnetycznych jąder atomowych, 

F. Blocha i E. Purcella w 1952 roku w dziedzinie fizyki za rozwój metod pomiarów ma-

gnetyzmu jądrowego, Richarda Ernsta w 1991 roku w dziedzinie chemii za rozwój metod 

badań wysokorozdzielczą spektroskopią rezonansu magnetycznego, Kurta Wüthricha 

w 2002 w dziedzinie chemii za rozwój technik spektroskopii magnetyczno-rezonansowej 

dla badań trójwymiarowej struktury cząsteczek oraz dla Paula Lauterbura i Petera Mans-

fielda w 2003 roku w dziedzinie medycyny i fizjologii za wprowadzenie metod obrazo-

wania MR do diagnostyki. Przyznanie Nagród Nobla w trzech dziedzinach nauki świad-

czy o uniwersalności metod opartych na zjawisku magnetycznego rezonansu jądrowego. 

ALF jest chorobą o gwałtownym przebiegu, powodującą dysfunkcję wielu or-

ganów i prowadzącą do trudnych w leczeniu komplikacji [1, 2]. Szczególnie zły wpływ 
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na stan organizmu ma obniżające się ciśnienie krwi i dysfunkcje układu sercowo–naczy-

niowego prowadzące do niewystarczającego mikrokrążenia w organach [1, 3]. Wstępna 

opieka kliniczna polega na zapewnieniu warunków pozwalających na maksymalną moż-

liwą regenerację i przywrócenie czynności wątroby [1]. Pozwala to na ograniczenie kom-

plikacji związanych z ALF i przeprowadzenie przeszczepu wątroby, który jest najsku-

teczniejszą formą terapii [2, 4, 5]. Dlatego bardzo ważnym aspektem jest szybkość i cel-

ność diagnostyki. To właśnie ona decyduje o możliwości przeprowadzenia transplantacji. 

Brakującym elementem w diagnostyce ALF, opartej na testach biochemicznych, jest od-

powiednia technika obrazowania pozwalająca na uzyskanie bezpośredniej interpretacji 

stanu i czynności naczyń i tkanki. Dotychczas najczęściej używaną metodą jest ultraso-

nografia, której stosowanie obarczone jest jednak wątpliwościami, ponieważ może pro-

wadzić do błędnie pozytywnych wniosków ze względu na przebudowę tkanki zachodzącą 

na skutek ALF [6]. Obrazowanie MR, będące również techniką nieinwazyjną, a przy oka-

zji dającą możliwość szerokiego i różnorodnego wglądu w badany obiekt, może przy od-

powiednim doborze metod i parametrów przysłużyć się do badań nad ALF. 

Wykorzystanie modeli zwierzęcych pozwala na badanie zmian chorobowych 

w kontrolowany sposób w warunkach in vivo. W niniejszej pracy wykorzystano obrazo-

wanie MR do zbadania zmian czynności układu krwionośnego w ostrym zapaleniu wą-

troby, w szczególności badania zmian na poziomie mikrokrążenia. Posłużono się mode-

lem zwierzęcym, w którym ALF wywołany jest dożylnym podaniem konkanawaliny A 

(ConA, ang. concanavalin A) [7-10]. W przeprowadzonych badaniach, podjęto próbę 

określenia zmian zachodzących w układzie krążenia we wczesnym i zaawansowanym 

stadium ALF. Model zweryfikowano badaniami histopatologicznym. Dodatkowo, na po-

trzeby analizy danych wykonano pomiary relaksacyjności użytego w badaniach środka 

kontrastowego. 

Zjawisko magnetycznego rezonansu jądrowego wynika z oddziaływania wypad-

kowej magnetyzacji próbki pochodzenia jądrowego z rotującym polem magnetycznym 

o odpowiedniej częstości (częstość Larmora). Powstanie magnetyzacji uwarunkowane 

jest umieszczeniem próbki w silnym zewnętrznym polu magnetycznym, co skutkuje czę-

ściowym uporządkowaniem spinów jądrowych (polaryzacją) i określa zarazem częstość 

rezonansową. Zastosowanie dodatkowych, liniowo zmiennych w przestrzeni pól magne-

tycznych pozwala na zróżnicowanie częstości rezonansowej, co może być użyte do uzy-

skania mapy gęstości jąder – obrazu wnętrza próbki. Najczęściej obrazowanymi jądrami 
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w żywych organizmach są jądra wodoru, które są związane przede wszystkim w cząstecz-

kach wody. Typowe obrazy MR są mapami gęstości protonów ważonymi czasami relak-

sacji, tj. czasami charakterystycznymi procesów oddziaływania spinów między sobą oraz 

spinów z siecią prowadzącymi do równowagowego położenia magnetyzacji. Ich rejestra-

cja jest możliwa dzięki technikom kodowania przestrzennego jednak uzyskiwana jakość 

obrazów warunkowana jest czułością tej techniki a dodatkowo zależy od wielu czynni-

ków związanych z badanym obiektem, aparaturą i samym pomiarem. Na wybór metody 

badawczej wpływ ma obrana hipoteza badawcza i konieczność uzyskania adekwatnych 

obrazów. Dalsze dostosowanie parametrów wybranej metody ma zwykle na celu uzyska-

nie optymalnych dla danego zagadnienia skontrastowania oraz jakości obrazu MR. 

Procesy zachodzące w stanie zapalnym wątroby są procesami o dużej dynamice 

wpływającymi na funkcje zarówno wątroby jak i na stan całego organizmu. Istotną kwe-

stią prowadzonych eksperymentów było uzyskanie charakterystyki zmian zachodzących 

w strukturze i funkcjach układu krążenia a w szczególności mikrokrążenia wątroby. Na 

wybór metod pomiarowych oraz sekwencji obrazujących wpływ miał badany obiekt. Wą-

troba wyróżniająca się unikalną organizacją układu naczyniowego m.in. podwójnym 

układem doprowadzania krwi i skomplikowanym układem naczyń zatokowych stanowi 

duże wyzwanie dla obrazowania in vivo. Dodatkowymi okolicznościami zwiększającymi 

stopień komplikacji badania są małe rozmiary badanego obiektu wymagające podwyż-

szonej zdolności rozdzielczej w stosunku do badań ludzi, co przy porównywalnych sta-

łych fizjologicznych (takich jak np. prędkość przepływu krwi w aorcie) powoduje rów-

nież relatywnie zwiększone wymagania, co do czasowej zdolności rozdzielczej w bada-

niach procesów dynamicznych. 

Wspierając się doniesieniami literaturowymi o ALF [1, 3-5, 11-14] wytypowano 

grupę parametrów, które mogły nieść informacje o zmianach wywoływanych przez po-

stępującą chorobę. W trakcie rozwoju ALF obserwuje się aktywację komórek śródbłonka 

naczyń zatokowych (LSEC, ang. Liver Sinusoidal Endothelial Cells), komórek Kupffera 

i komórek układu odpornościowego [13, 14]. W odpowiedzi na pojawienie się stanu za-

palnego wydzielane są cytokiny prozapalne i białka ostrej fazy [13]. Dochodzi również 

do uszkodzenia komórek wątrobowych oraz zaburzeń w wydzielaniu czynników odpo-

wiedzialnych za rozszerzalność i kurczliwość naczyń krwionośnych [1, 3, 4, 11, 12]. Wy-

branymi parametrami były zatem: perfuzja, czas relaksacji tkanki podłużnej (T1), okre-

ślenie jakościowe i ilościowe kinetyki środka kontrastowego w tkance oraz przepływ 

krwi przez duże naczynia krwionośne związane z wątrobą. 
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Bezpośredni pomiar perfuzji tkankowej wykonano techniką ASL [15, 16]. 

W technice tej znakowaniem krwi nazywamy wysycenie lub inwersję magnetyzacji zwią-

zanej ze spinami protonów znajdujących się we krwi, przy czym miejsce znakowania spi-

nów nie musi być identyczne z obrazowaną warstwą. Mierząc perfuzję, mierzy się prze-

pływ krwi przez naczynia o średnicach znacznie mniejszych [17] od możliwej do uzy-

skania rozdzielczości skanera MR. Znakowanie powoduje relatywnie niewielką zmianę 

mierzonego sygnału (1-2%) [18] co powoduje, że przy wszystkich zaletach tej techniki, 

jej efektywna czułość jest relatywnie niska. 

Inną metodą jednoczesnego pomiaru perfuzji i funkcji hepatocytów jest dyna-

miczne badanie wzmocnienia kontrastowego w pomiarach DCE-MRI. Technika ta bazuje 

na podaniu, zwykle dożylnym, środka kontrastowego (CA, ang. Contrast Agent) i śledze-

niu jego kinetyki w organizmie na podstawie zmian obserwowanych na wykonywanych 

sukcesywnie obrazach. CA wprowadzone zostały do badań w latach 1980-ych [19]. 

Wpływają na kontrast w obrazie MR poprzez zmiany czasów relaksacji podłużnej i po-

przecznej obrazowanych tkanek [20, 21]. Przedstawienie w formie wykresu zmian inten-

sywności pikseli w obrazie pod wpływem CA od czasu pozwala na wnioskowanie o dy-

namicznych procesach w tkance [22]. Perfuzja w takich badaniach utożsamiana jest z fazą 

napływu i wychwytu kontrastu w tkance [23, 24]. Jest to częsta metoda jej pomiaru w ba-

daniach przeprowadzanych u ludzi, jednak w przypadku małych zwierząt jest znacznie 

trudniejsza w stosowaniu, ze względu na większą dynamikę rytmu pracy serca (u czło-

wieka 60–80 uderzeń na minutę (bpm), u myszy 400–600 bpm). 

Przepływ wrotny może być oszacowany w innym pomiarze z wykorzystaniem 

metody FLOWMAP. Przepływ krwi w naczyniach w tej metodzie jest mierzony zmianą 

fazy płynących spinów poddanych działaniu gradientu kodującego (często bipolarnego 

niedającego przyczynku do fazy spinów stacjonarnych) dodanego do sekwencji obrazu-

jącej [18, 25]. Pomiar prędkości przepływu krwi w kolejnych fazach cyklu pracy serca 

daje możliwość zbadania zarówno tego parametru jak i wielkości transportu krwi przez 

wątrobę. Spadek prędkości krwi w obiegu wrotnym może być związany ze wzrostem 

oporów przepływu w wątrobie [26, 27]. Z drugiej strony, biorąc pod uwagę, że większość 

krwi przepływającej przez wątrobę pochodzi z obiegu wrotnego [11] oszacowanie zmian 

transportu może wnieść dodatkową istotną informację związaną z ewentualnymi zabu-

rzeniami perfuzji. 
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Powyższe techniki dają możliwość komplementarnej oceny czynności mikro-

krążenia w wątrobie myszy. Ciekawą i uzupełniającą informację dają badania struktu-

ralne będące tłem dla zmian czynnościowych zachodzących w tkance. Pośrednim wyni-

kiem mówiącym o zmianach i w strukturze i czynności tkanki jest przebieg późnej fazy 

wypłukiwania środka kontrastowego w badaniu DCE-MRI. Proces ten może świadczyć 

zarówno o zmianach w tkance jak i czynności hepatocytów [28, 29]. Również czasy re-

laksacji w tkance, zmierzone bez udziału środka kontrastowego, mogą posłużyć za para-

metr jej uszkodzenia [30-32]. Wynik tego badania związany jest ze zmianami w struktu-

rze tkanki, np. wydłużenie czasu relaksacji w zwłóknieniu [32]. W zastosowanym proto-

kole mapy czasu relaksacji uzyskiwane były równocześnie z mapami perfuzji, gdyż za-

stosowana metoda pomiarowa wiąże ruch płynów przez tkankę ze zmianami pozornego 

czasu relaksacji podłużnej [15, 16]. 

Wymienione wyżej badania wykorzystują techniki obrazowania o wyższym 

stopniu komplikacji protokołu i relatywnie niskim stosunku sygnału do szumu, gdyż 

praktycznie wszystkie, poza pomiarem map T1, bazują na obrazach subtrakcyjnych będą-

cych różnicą, jaką uzyskuje się między obrazem ważonym a obrazem referencyjnym. Dla 

uzyskania uzupełniającej informacji o zmianach w strukturze tkanki i ich bezpośredniego 

badania na anatomicznych obrazach MR wykonano pomiary bazujące na wielokrotnym 

echu spinowym, pozwalającym na szybkie uzyskanie obrazu o wysokiej rozdzielczości 

przestrzennej. Uzyskane w ten sposób obrazy poddano dobranym metodom analizy 

w celu wydobycia maksymalnej ilości informacji oraz ewentualnego wskazania parame-

trów mogących stać się markerami choroby. Wykorzystano analizę tekstur [33, 34] i ana-

lizę fraktalną [35-38]. Techniki te pozwalają na zbadanie cech powierzchni obrazu po-

przez badanie zależności pomiędzy pikselami oraz na wykrycie czy analizowany obraz 

posiada cechy samopodobieństwa. W efekcie możliwe jest ich użycie do sprawdzenia czy 

zmiany zachodzące na poziomie struktury tkanki pod wpływem ostrego stanu zapalnego 

mogą być zauważalne w bezpośrednim badaniu w organizacji obrazu MR.  

W pracy zastosowano również techniki modelowania sygnału uzyskiwanego 

z dynamicznych pomiarów z pozytywnym wzmocnieniem kontrastowym. Dane uzyskane 

z pomiarów DCE-MRI modelowano metodą empiryczną (jakościową) [22, 39, 40] i kom-

partmentową (ilościową) [22, 41-44]. Pierwsza metoda pozwala na opis krzywej farma-

kokinetyki środka kontrastowego, w tym na uzyskanie informacji o perfuzji i uszkodze-

niu tkanki. Natomiast druga pozwala na wnioskowanie dotyczące zaburzenia przepływu 

na poziomie różnych struktur tkankowych, np. przechodzenie środka kontrastowego 
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przez ścianę naczynia. Z pomiarów ASL uzyskano informację o zmianie perfuzji oraz 

o zmianie czasu relaksacji podłużnej tkanki chorej w stosunku do tkanki zdrowej. 

Praca podzielona została na siedem rozdziałów. Pierwsze dwa rozdziały zawie-

rają wprowadzenie teoretyczne. W Rozdziale 1 opisano podstawy zjawiska magnetycz-

nego rezonansu jądrowego, opartej na nim metodzie pomiarowej, jaką jest obrazowanie 

magnetyczno–rezonansowe oraz krótki przegląd sekwencji i technik MR, które zastoso-

wano w przeprowadzonych eksperymentach. W Rozdziale 2 dokonano charakterystyki 

wątroby ze szczególnym uwzględnieniem przebiegu ostrego stanu zapalnego oraz bada-

nego zwierzęcego modelu ALF. W Rozdziale 3 przedstawiono przeprowadzone ekspery-

menty i ich protokoły, aparaturę pomiarową oraz użyte metody analizy obrazów. W Roz-

dziale 4 przedstawiono wyniki, natomiast w Rozdziale 5 dyskusję. Wnioski z przeprowa-

dzonych badań zebrano w Rozdziale 6. Pracę kończy aneks (Rozdział 7), zawierający 

dodatkowe informacje z zakresu przedstawionych badań, oraz Bibliografia.  
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1. PODSTAWY OBRAZOWANIA MAGNETYCZNO-REZONANSOWEGO 

1.1. ZJAWISKO MAGNETYCZNEGO REZONANSU JĄDROWEGO 

Elementy jądra atomowego – protony i neutrony, są obdarzone spinem, który 

może przyjmować wartości ±½. Moment pędu całego jądra (𝐾⃗⃗ , [Js]) jest sumą spinów 

poszczególnych elementów i może przyjmować różne wartości, w tym zero. 

Z niezerowym momentem pędu związany jest moment magnetyczny (𝜇 , [J/T]): 

 𝜇 = 𝛾𝐾⃗⃗  1.1 

gdzie: γ – współczynnik giromagnetyczny [MHz/T]. γ zależy od znaku, wielkości i spo-

sobu rozłożenia ładunku w jądrze. 

W obrazowaniu MR najczęściej wykorzystuje się właściwości magnetyczne ją-

der wodoru (spin jądrowy ½), których koncentracja w żywym organizmie a także rela-

tywnie wysoki współczynnik giromagnetyczny (42.58 MHz/T) sprzyjają otrzymywaniu 

silnego sygnału MR. 

Moment magnetyczny jądra atomowego umieszczonego w polu magnetycznym 

o indukcji 𝐵⃗ 0 precesuje wokół kierunku tego pola. Umownie przyjmuje się układ współ-

rzędnych kartezjańskich, w którym 𝐵⃗ 0||𝑍. Częstość precesji (𝜔⃗⃗ 0) wektora 𝜇  jest równa: 

 𝜔⃗⃗ 0 = 𝛾𝐵⃗ 0 1.2 

Częstość 𝜔⃗⃗ 0 nazywana jest częstością Larmora. Jest ona proporcjonalna do wektora in-

dukcji magnetycznej. Częstość Larmora jest wielkością charakterystyczną dla danego ją-

dra. 

Energia oddziaływania momentów jądrowych z polem magnetycznym przedsta-

wia się następująco [45]: 

 𝐸 = −𝜇 ∙ 𝐵⃗ 0 1.3 

Na podstawie mechaniki kwantowej, dla protonu obdarzonego spinem ½ możliwe są dwa 

stany energetyczne ±½ [45]. Preferowanym stanem energetycznym jest ten o niższej 

energii. Liczbę obsadzeń poszczególnych stanów energetycznych dla próbki w stanie 

równowagi termodynamicznej określa rozkład Boltzmanna: 

 𝑁(𝑚𝑖) = 𝐶𝑒𝑥𝑝 [−
𝐸(𝑚𝑖)

𝑘𝑇
] 1.4 

gdzie: N(mi) – liczba obsadzeń poziomu mi, C – współczynnik proporcjonalności, E(mi) 

– energia poziomu mi, k – stała Boltzmanna, k=1,380∙10-16 J/K, T – temperatura bez-

względna próbki. W temperaturze pokojowej różnica w liczbie obsadzeń jest niewielka, 
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jednak gwarantuje wystąpienie mierzalnego wypadkowego momentu magnetycznego 

próbki (𝑀′⃗⃗⃗⃗  ⃗). Poszczególne składowe 𝑀′⃗⃗⃗⃗  ⃗ w wybranym układzie współrzędnych można 

zapisać: 

 𝑀𝑧
′ = ∑𝜇𝑧 = ∑𝜇𝑧 (𝑚)𝑁(𝑚) 1.5 

 𝑀𝑖
′ = ∑𝜇𝑖 = 0 1.6 

gdzie: 𝜇𝑧(𝑚) = 𝑚𝛾 – wartość momentu magnetycznego dla poziomu m, N(m) – obsa-

dzenie poziomu m, i=x,y. Jak widać z powyższych wzorów wektor 𝑀′⃗⃗⃗⃗  ⃗ ma tylko jedną 

niezerową składową 𝑀𝑧
′ . Oś Z jest wyróżniona, ponieważ jest to kierunek zewnętrznego 

pola magnetycznego. Natomiast w płaszczyźnie XY wypadkowy moment magnetyczny 

próbki zeruje się. Spowodowane jest to brakiem wyróżnionego kierunku w płaszczyźnie 

XY oraz idącym za tym równomiernym rozłożeniem rzutów 𝜇𝑥, 𝜇𝑦 na tą płaszczyznę. 

Wypadkowy moment magnetyczny próbki przypadający na jednostkę objętości 

(V) jest ważnym parametrem opisującym właściwości próbki. Parametr jest nazywany 

magnetyzacją próbki (𝑀⃗⃗ , [A/m]), którą wyznacza się ze wzoru: 

 𝑀⃗⃗ =
𝑀′⃗⃗ ⃗⃗ 

𝑉
 1.7 

Składowe tak przedstawionej magnetyzacji są analogiczne do wcześniej wyprowadzo-

nych składowych wypadkowego momentu magnetycznego (równania 1.5 i 1.6) a w stanie 

równowagi tylko składowa 𝑀𝑧 przyjmuje wartość różną od zera. 

W próbce znajdującej się w stanie równowagi, wektor magnetyzacji jest nieru-

chomy a jego zwrot jest zgodny ze zwrotem wektora indukcji magnetycznej 𝐵⃗ 0. W przy-

padku zaburzenia stanu równowagi, wektor 𝑀⃗⃗  odchyli się od pierwotnego kierunku roz-

poczynając precesję [46]: 

 
𝑑𝑀⃗⃗ 

𝑑𝑡
= 𝛾𝑀⃗⃗ × 𝐵⃗ 0 1.8 

Takie równanie można rozwiązać przechodząc do wirującego układu współrzędnych 

X’Y’Z’. Przyjmując, że nowy układ wiruje z prędkością kątową 𝜔⃗⃗  wokół osi Z, możemy 

zapisać równanie ruchu magnetyzacji w tym układzie: 

 (
𝑑𝑀⃗⃗ 

𝑑𝑡
)

′

= 𝛾𝑀⃗⃗ × (𝐵⃗ 0 +
𝜔⃗⃗ 

𝛾
) 1.9 

Z powyższego równania widać, że wektor magnetyzacji będzie nieruchomy w układzie 

wirującym w przypadku, gdy częstość wirowania tego układu będzie równa częstości 
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Larmora, czyli częstości precesji spinów jądrowych w polu magnetycznym (równanie 

1.2). Ponieważ równania 1.8 i 1.9 są podobne, wyrażenie w nawiasie w równaniu 1.9 

można nazwać polem efektywnym (𝐵⃗ 𝑒𝑓𝑓). 

Czynnikiem zaburzającym może być pole 𝐵⃗ 1, wirujące w płaszczyźnie prosto-

padłej do kierunku pola 𝐵⃗ 0. Wyrażenie na pole efektywne powiększa się wtedy o wektor 

indukcji magnetycznej 𝐵⃗ 1: 

 𝐵⃗ 𝑒𝑓𝑓 = 𝐵⃗ 0 +
𝜔⃗⃗ 

𝛾
+ 𝐵⃗ 1 1.10 

W szczególnym przypadku, kiedy częstość pola wirującego 𝐵⃗ 1 będzie równa częstości 

Larmora, pole efektywne 𝐵⃗ 𝑒𝑓𝑓 będzie równe polu 𝐵⃗ 1. Właśnie to zjawisko precesji wek-

tora magnetyzacji wokół pola 𝐵⃗ 1 nazywamy magnetycznym rezonansem jądrowym. 

Pojawienie się pola 𝐵⃗ 1 o częstości rezonansowej powoduje wytrącenie magne-

tyzacji z położenia równowagi (Rysunek 1.1). Jednocześnie obserwuje się powrót ma-

gnetyzacji do stan równowagi, mianowicie narastanie składowej magnetyzacji w kie-

runku uprzywilejowanym (Z), oraz zanik składowych 𝑀𝑥 i 𝑀𝑦. Procesy te można opisać 

równaniami: 

 
𝑑𝑀𝑧

𝑑𝑡
= −

𝑀𝑧 − 𝑀∞

𝑇1
 1.11 

 
𝑑𝑀𝑥𝑦

𝑑𝑡
= −

𝑀𝑥𝑦

𝑇2
 1.12 

Rozwiązania równań 1.11 i 1.12 przedstawiają się następująco: 

 𝑀𝑧 = 𝑀∞ (1 − 𝑒𝑥𝑝 [−
𝑡

𝑇1
]) 1.13 

 𝑀𝑥,𝑦 = 𝑀⊥𝑒𝑥𝑝 [−
𝑡

𝑇2
] 1.14 

gdzie: M∞ – maksymalna wartość magnetyzacji osiągana w stanie równowagi, 𝑀⊥ =

√𝑀𝑥
2 + 𝑀𝑦

2 – maksymalna wartość magnetyzacji osiągana na płaszczyźnie XY, t – czas, 

T1,2 – stałe o wymiarze czasu. 
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A B 

  

Rysunek 1.1: Zjawisko magnetycznego rezonansu jądrowego. (A) Układ w stanie rów-

nowagi. Wektor magnetyzacji jest nieruchomy i ułożony równolegle do kierunku pola 

magnetycznego 𝐵⃗ 0. (B) Pojawienie się w układzie wirującego pola 𝐵⃗ 1 powoduje wytrą-

cenie wektora magnetyzacji z położenia równowagi. Wpływ pola 𝐵⃗ 0 na wektor magne-

tyzacji jest zniwelowany w przypadku, gdy częstość wirowania pola 𝐵⃗ 1 jest równa czę-

stości Larmora. Zachodzi zjawisko rezonansu magnetycznego. 

Proces odrastania składowej 𝑀𝑧 nazywany jest relaksacją podłużną lub spi-

nowo–sieciową. Szybkość tego procesu określona jest przez stałą czasową 𝑇1 zwaną cza-

sem relaksacji podłużnej. Gdy składowa podłużna magnetyzacji osiągnie wartość mak-

symalną 𝑀∞ cały układ osiąga stan równowagi charakteryzujący się minimum energe-

tycznym. Natomiast w płaszczyźnie poprzecznej, po wyłączeniu pola 𝐵⃗ 1 obserwowany 

jest eksponencjalny zanik składowej 𝑀⊥. Proces nazywany jest relaksacją poprzeczną lub 

spinowo–spinową. Stałą czasową określającą szybkość zaniku 𝑀⊥ jest 𝑇2. 

1.2. SYGNAŁ SWOBODNEJ PRECESJI, RELAKSACJA JĄDROWA 

Pole 𝐵⃗ 1 prostopadłe do 𝐵⃗ 0 można wygenerować cewką, np. objętościową typu 

birdcage, nadawczo – odbiorczą, umieszczoną w stałym polu 𝐵⃗ 0. Ze względu na częstość, 

z jaką wiruje pole 𝐵⃗ 1 cewki nazywane są cewkami radiowej częstości (RF, ang. Radio 

Frequency). Pole 𝐵⃗ 1 zazwyczaj ma charakter pulsacyjny. Impulsy zmiennego pola ma-

gnetycznego mogą wychylić magnetyzację z położenia równowagi o określony kąt: 

 𝛼 = 𝛾|𝐵1|𝜏 1.15 

gdzie: 𝛼 – kąt, o jaki odchyli się wektor magnetyzacji, 𝜏 – czas trwania impulsu pola 

magnetycznego 𝐵⃗ 1. Kąt 𝛼 może osiągać dowolne wartości, jednak najczęściej stosowane 
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są impulsy π/2 lub π odwracające wektor magnetyzacji o 90 lub 180 stopni od położenia 

równowagi. 

W przypadku zastosowania impulsu π/2, wektor magnetyzacji zostaje przerzu-

cony do płaszczyzny XY. Jego składowa 𝑀⊥ osiąga wartość maksymalną. Rozpoczyna 

się precesja i proces relaksacji opisane równaniami 1.13 i 1.14. Relaksację poprzeczną, 

czyli zanik składowej 𝑀⊥ można obserwować bezpośrednio. Obracająca się składowa 𝑀⊥ 

powoduje wyindukowanie się siły elektromotorycznej w cewce (Rysunek 1.2). Sygnał 

swobodnej precesji (FID, ang. Free Induction Decay) obserwowany z układu wirującego 

X’Y’Z dla jednorodnej próbki cieczowej można opisać równaniem: 

 FID(t) = exp⁡(−
𝑡

𝑇2
∗) 1.16 

gdzie: 𝑇2
∗ - czas relaksacji poprzecznej uwzględniający procesy termodynamiczne 

i wpływ niejednorodności pola magnetycznego, 𝑇2
∗ <⁡𝑇2. 

A B 

 
 

Rysunek 1.2: (A) Powstawanie sygnału swobodnej precesji (FID) w układzie. (B) Zależ-

ność napięcia indukowanego w cewce od czasu. 

Czasy relaksacji podłużnej i poprzecznej są cechami charakterystycznymi bada-

nej tkanki i dlatego wykorzystywane są w diagnostyce. Na zmianę czasów relaksacji 

mogą mieć wpływ zmiany strukturalne budowy wynikające z procesów chorobotwór-

czych a także zmiany dynamiczne związane z przepływami wewnątrztkankowymi [47], 

co przekłada się na wartość obserwowanego sygnału. Parametry sekwencji można tak 

dobrać by obrazy były zależne (ważone) od czasów relaksacji. 
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Dla niejednorodnych próbek składających się z podukładów o różnych czasach 

T2 różnica sygnałów narasta z czasem trwania sygnału FID, co może być wykorzystane 

w obrazowaniu do manewrowania kontrastem T2 lub T2
* uzyskiwanych obrazów. 

Dla czasu T1, kolejne wzbudzenia próbki dokonywane są z reguły po czasie kil-

kukrotnie dłuższym od czasu relaksacji podłużnej próbki w celu zapewnienia maksymal-

nego odrostu magnetyzacji i co za tym idzie intensywności sygnału. Możliwe jest też 

ponowne wzbudzenie próbki we wcześniejszym momencie, które spowoduje, że inten-

sywność sygnału uzyskanego z próbki będzie mniejsza. Takie działanie pozwalają na ma-

nipulację kontrastem obrazu MR [48], w tym wypadku ważenie przez czas T1. 

1.2.1. POMIAR CZASU T2 

Podstawowym sposobem pomiaru czasu relaksacji T2 jest sekwencja z wykorzy-

staniem echa spinowego (SE). W tej sekwencji wykorzystuje się impuls π/2 odwracający 

magnetyzację do płaszczyzny XY, a następnie stosuje się impuls π. Wielokrotne użycie 

impulsu π (sekwencja CPMG lub multi-echo) [45] pozwala na pomiar czasu T2. 

Po zastosowaniu impulsu π/2 pojawia się składowa 𝑀⊥ wirująca w płaszczyźnie 

XY i indukująca sygnał FID w cewce nadawczo – odbiorczej. W trakcie ruchu 𝑀⊥ do-

chodzi do jej rozfazowania. Poszczególne magnetyzacje elementarne precesują z różnymi 

prędkościami, do czego przyczyniają się niejednorodności pola magnetycznego, oddzia-

ływania pomiędzy spinami oraz ruch dyfuzyjny atomów [46]. Impuls π zastosowany po 

czasie 𝜏 od impulsu π/2, dokonuje reorganizacji elementarnych magnetyzacji. Fazy 

wszystkich składowych zostaną zmienione o 180°. Składowe o większej prędkości, wy-

przedzające inne o pewien kąt, będą teraz opóźniać się o ten sam kąt przy zachowaniu 

prędkości. Po czasie 𝜏 dojdzie do wyrównania ruchu magnetyzacji elementarnych i in-

dukcji sygnału zwanego echem spinowym w cewce. Obwiednia echa spinowego jest sy-

metryczna, ponieważ proces narastania sygnału FID i jego zaniku są spowodowane tymi 

samymi czynnikami. 

W przypadku kilkukrotnego stosowania impulsu π, kolejne sygnały FID będą się 

charakteryzowały zmniejszającą się amplitudą ze względu na proces relaksacji T2. Uzy-

skamy ciąg ech spinowych, z których obwiedni można wyznaczyć czas relaksacji 𝑇2: 

 𝑀⊥ = 𝑀0𝑒
−𝑡 𝑇2⁄  1.17 
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Narastanie i zanik poszczególnych ech jest opisywane czasem 𝑇2
∗. Czas 𝑇2

∗ uwzględnia 

czynniki wpływające na proces relaksacji, w tym niejednorodności głównego pola ma-

gnetycznego oraz lokalne zmiany pola magnetycznego indukowane przez momenty ma-

gnetyczne innych nukleonów lub elektronów znajdujących się w próbce. 

1.2.2. POMIAR CZASU T1 

Pomiaru czasu relaksacji T1 zwanego spinowo – sieciowym można dokonać po-

przez zastosowanie impulsów π i π/2. Jest to metoda wykorzystująca odwracanie i przy-

rost magnetyzacji (IR ang. Inversion Recovery). Istniejącą w stanie równowagi magnety-

zację odwraca się impulsem π. Po odwróceniu, wektor magnetyzacji rozpoczyna proces 

powrotu do stanu równowagi. Względną wartość składowej Mz, po czasie TI od inwersji 

(ang. Inversion Time), można zmierzyć stosując impulsu π/2. Taki impuls spowoduje 

przerzucenie magnetyzacji do płaszczyzny XY, dzięki czemu możliwy będzie pomiar na-

pięcia indukowanego w cewce. Od czasu TI zależy, w jakim stopniu składowa 𝑀𝑧 zdoła 

odrosnąć i jaka będzie początkowa wartość sygnału FID po inwersji. Im dłuższy czas TI 

tym wyższa wartość 𝑀𝑧. Stosując różne czasy inwersji TI można wykreślić zależność 𝑀𝑧 

od czasu oraz wyznaczyć wartość czasu 𝑇1: 

 𝑀𝑧 = 𝑀0(1 − 2𝑒−𝑡 𝑇1⁄ ) 1.18 

1.3. GRADIENTY POLA GŁÓWNEGO, PRZESTRZEŃ K 

Podstawowym polem magnetycznym wykorzystywanym w obrazowaniu MR 

jest silne polaryzujące pole 𝐵⃗ 0 wytwarzane przez magnes. Ważnym parametrem tego pola 

jest jego jednorodność. Brak jednorodności powoduje, że jądra o tym samym współczyn-

niku γ mają różne wartości częstości rezonansowej (wzór 1.2). W celu likwidacji niejed-

norodności pola 𝐵⃗ 0 pochodzących od magnesu wprowadza się cewki korekcyjne. 

Z drugiej strony, wprowadzając znaną zmianę pola magnetycznego w pewnej 

objętości próbki i tym samym wpływając na wartość rezonansową badanych jąder, można 

uzyskać przestrzenną lokalizację sygnału pochodzącego z tej objętości. Do tego celu 

używa się gradientu pola magnetycznego. Cewki produkujące gradient wprowadzają li-

niową zmienność pola 𝐵⃗ 0 w danym kierunku. Zazwyczaj stosuje się trzy pary wzajemnie 

prostopadłych cewek, tak by zapewnić zmianę w każdym kierunku układu. Wartość pola 

magnetycznego takiego układu wyraża się wzorem: 

 𝐵 = 𝐵0 + 𝐺 𝑟  1.19 
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gdzie: 𝑟  - odległość punktu od początku układu współrzędnych, 𝐺  – gradient. Zmianie 

ulega wyrażenie na częstość rezonansową: 

 𝜔(𝑥, 𝑦, 𝑧) = 𝛾(𝐵0 + 𝐺𝑥𝑥 + 𝐺𝑦𝑦 + 𝐺𝑧𝑧) 1.20 

Dzięki takiej zmianie wartości częstości rezonansowej możliwa jest identyfikacja prze-

strzenna każdego punktu badanej próbki. W praktyce stosuje się inna nomenklaturę gra-

dientów: gradienty warstwy (𝐺𝑠), częstości (𝐺𝑟) i fazy (𝐺𝑝), będące kombinacjami gra-

dientów 𝐺𝑥, 𝐺𝑦 i 𝐺𝑧. 

W cewce odbiorczej zbierany jest sygnał generowany przez magnetyzację po-

przeczną próbki [18]: 

 𝑆(𝑡) = ∫𝑀⊥(𝑟 )𝐵⊥(𝑟 )𝑒−𝑖𝜑(𝑟 ,𝑡)𝑑3𝑟 1.21 

gdzie: 𝑀⊥(𝑟 ) – funkcja zespolona magnetyzacji,⁡𝐵⊥(𝑟 ) – funkcja zespolona indukcji ma-

gnetycznej, 𝜑(𝑟 , 𝑡) = 𝛾 ∫ 𝑟 𝐺 (𝑡′)𝑑𝑡′
𝑡

0
 – faza sygnału. Wprowadzając wektor 𝑘⃗ (𝑡): 

 𝑘⃗ (𝑡) =
𝛾

2𝜋
∫ 𝐺 

𝑡

0

(𝑡′)𝑑𝑡′ 1.22 

i podstawiając równanie 1.22 do równania 1.21 otrzymujemy: 

 𝑆(𝑡) = ∫𝑀⊥(𝑟 )𝐵⊥(𝑟 )𝑒−𝑖2𝜋𝑘⃗ (𝑡)𝑟 𝑑3𝑟 1.23 

Można zauważyć, że sygnał 𝑆(𝑡) jest transformatą Fouriera funkcji 𝑀⊥(𝑟 )𝐵⊥(𝑟 ), nato-

miast wektor 𝑘⃗ (𝑡) jest fourierowską zmienną sprzężoną do wektora położenia 𝑟 . Prze-

strzeń k zawierająca wektor 𝑘⃗ (𝑡) jest macierzą w przestrzeni odwrotnej. Elementami 

przestrzeni k są dyskretne wartości sygnału 𝑆(𝑡) otrzymane z próbki w obecności gra-

dientów [49]. Ruch wektora 𝑘⃗ (𝑡) kreśli ślad w przestrzeni k, który nazywany jest trajek-

torią i określa sposób zapisu elementów macierzy. Ilością i położeniem punktów prze-

strzeni k można manipulować zmieniając czas trwania gradientu lub zmieniając siłę gra-

dientu bez zmiany czasu jego trwania. Z danych zgromadzonych w przestrzeni k podda-

nych odwrotnej transformacie Fouriera uzyskuje się obraz MR. Poprawna rekonstrukcja 

obrazu zależy od sposobu wypełnienia macierzy k. Przyjmuje się, że optymalna długość 

kroku w przestrzeni k powinna być porównywalna do odwrotności pola widzenia (FOV, 

ang. Field Of View) [18]. 

W trakcie pojedynczego pomiaru po jednokrotnym wzbudzeniu warstwy zazwy-

czaj zapisywana jest jedna linia w osi OX macierzy k. Wybór tej linii jest zdefiniowany 
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przez wcześniej użyty gradient 𝐺𝑝. W wierszach macierzy k (oś OX) kodowana jest in-

formacja o częstościach, natomiast w kolumnach (oś OY) informacja o fazie sygnału. 

Elementy macierzy k otrzymane w trakcie działania gradientów o małych wartościach 

niosą informację o kontraście obrazu a także o stosunku sygnału do szumu [50]. Nato-

miast elementy uzyskane w trakcie trwania gradientu o wysokiej wartości niosą informa-

cje o rozdzielczości, definiując detale obrazu takie jak krawędzie. 

1.4. SZYBKIE SEKWENCJE OBRAZOWANIA 

1.4.1. FLASH 

Sekwencja FLASH (ang. Fast Low Angle SHot) jest techniką echa gradiento-

wego, w której resztkowa magnetyzacja pozostająca po pojedynczym wzbudzeniu jest 

usuwana [49]. Składa się z wielokrotnie powtarzanego modułu wzbudzenia – akwizycji 

charakterystycznego dla uzyskania FID z dodatkowymi gradientami kodującymi sygnał 

w przestrzeni. Czas TR pomiędzy impulsami RF w sekwencji FLASH jest znacznie krót-

szy od czasu relaksacji T1, co pozwala skrócić całkowity czas pomiaru. W układzie pod-

danym działaniu takich impulsów RF (ich ilość zależy od TR i kąta obrotu α) powstanie 

stanu równowagi dynamicznej (ang. steady-state). Oznacza to identyczne wartości wek-

tora magnetyzacji w takich samych interwałach czasowych po każdym impulsie RF [45]. 

Do grupy sekwencji FLASH zaliczają się IntraGateFLASH™ i FLOWMAP stosowane 

w badaniach opisywanych w tej pracy. 

Sekwencja IntraGateFLASH™ (Rysunek 1.3) była oryginalnie opracowana do 

badań serca. W tej pracy wykorzystano ją do dynamicznych pomiarów MR po podaniu 

kontrastu. Zewnętrzne bramkowanie nie jest wymagane, ponieważ sekwencja zapewnia 

bramkowanie poprzez zastosowanie dodatkowego sygnału – tzw. nawigatora. Informacja 

zebrana z nawigatora nie jest kodowana przestrzennie. Z Rysunek 1.3 widać, że impuls 

RF działa jedynie z gradientem wyboru warstwy w celu wybrania położenia nawigatora. 

Z czasowych zmian amplitudy sygnału zebranego z nawigatora można określić rytm 

pracy serca i rytm oddechowy [51]. Sekwencja umożliwia retrospektywną rekonstrukcję 

obrazów MR, podczas której poszczególne linie macierzy k mogą zostać przeorganizo-

wane zgodnie z rytmem pracy serca i oddechem. Umożliwia to również późniejszą (po 

zakończonej akwizycji obrazu) edycję ilości klatek tzw. trybu cine. Konieczne jest jed-

nak, aby ilość powtórzeń była znacznie większa od ilości rekonstruowanych klatek, po-

nieważ w trakcie reorganizacji macierzy k można stracić część zebranych danych. 
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Rysunek 1.3: Sekwencja IntraGateFLASH™. Sekwencja oparta o echo gradientowe po-

przedzone impulsem wysycającym (nawigator). Nawigator kodowany jest jedynie gra-

dientem Gs w celu wyboru warstwy. 

Sekwencja FLOWMAP (Rysunek 1.4) bazuje na echu gradientowym z kompen-

sacją przepływu. Zmianę sygnału zależną od przepływu krwi uzyskuje się poprzez zasto-

sowanie bipolarnych gradientów zmienianych pulsacyjnie podczas okresu kodowania. 

Możliwe jest przestrzenne kodowanie prędkości przez dodanie gradientów bipolarnych 

do wszystkich kierunków gradientów Gs, Gp i Gr lub kodowanie w jednym kierunku (np. 

w kierunku naczyń krwionośnych poprzez dodanie gradientu bipolarnego do gradientu 

wyboru warstwy). Obraz prędkości kodowany w jednym kierunku jest wyznaczany z róż-

nicy faz obrazów zarchiwizowanych dla przeciwnych polarności gradientu. W przypadku 

przestrzennego kodowania składowe prędkości są wyznaczane według schematu Hada-

marda [52]. Końcowy obraz jest przeskalowany w jednostkach prędkości [cm/s]. 
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Rysunek 1.4: Sekwencja FLOWMAP oparta o echo gradientowe [50]. Bipolarne gra-

dienty kodujące zaznaczono na szaro. Pokazano kodowanie prędkości przepływu krwi 

w trzech kierunkach. 

1.4.2. RAREST 

Sekwencji RAREst (ang. Rapid Acquisition with Relaxation Enhancement with 

short echo time) [53] jest sekwencją bazują na wielokrotnym pomiarze echa spinowego. 

W sekwencji wykorzystuje się kilka impulsów π w celu wygenerowania kolejnych ech 

spinowych (Rysunek 1.5A), które dzięki różnym kodowaniom gradientu 𝐺𝑝, wykorzy-

stywane są do zapisu linii w przestrzeni k tego samego obrazu (Rysunek 1.5B). Takie 

postępowanie przyspiesza akwizycję obrazu, np. w przypadku zastosowania czterech im-

pulsów π można zapisać cztery linie w przestrzeni k skracając akwizycję czterokrotnie 

w porównaniu do sekwencji wykorzystującej tylko jedno echo spinowe. Ilość możliwych 

do osiągnięcia ech spinowych jest określana mianem długości ciągu ech (ETL, ang. Echo 

Train Length) i zależy od czasu relaksacji poprzecznej T2 badanej próbki oraz czasu, jaki 

upływa pomiędzy kolejnymi szczytami ech [18]. W związku z malejącą amplitudą sy-

gnału pochodzącego od dalszych ech oraz rosnącym czasem echa, linie w przestrzeni k 

mają różne ważenie. Może być to wykorzystane w celu uzyskania odpowiedniego obrazu 

MR. W przypadku zapisu pierwszych ech, jako centralnych linii przestrzeni k można 

uzyskać obraz ważony czasem T1. Natomiast w przypadku zapisu ostatnich ech w cen-

trum przestrzeni k otrzymany obraz będzie ważony czasem T2. Inne sposoby zapisu ech 

pozwolą na sterowanie właściwościami obrazu. 
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Rysunek 1.5: (A) Schemat sekwencji RAREst. Przed i po każdym gradiencie warstwy 

(Gs) używane są gradienty korekcyjne (ang. crusher) w celu zachowania kształtu echa. 

(B) Echa uzyskiwane po kolejnych impulsach π zapisywane są, jako linie przestrzeni k 

pojedynczego obrazu. 

1.4.3. EPI 

Wybrana do obrazowania sekwencja EPI (ang. Echo Planar Imaging) bazuje na 

echu gradientowym [18]. Sekwencja EPI pozwala na bardzo szybką akwizycję sygnału, 

w czasach krótszych od sekundy. Po każdym impulsie RF, zbierany jest ciąg ech genero-

wany poprzez oscylacje gradientu 𝐺𝑟 (Rysunek 1.6). Każde echo jest kodowane gradien-

tem 𝐺𝑝, co pozwala na wypełnienie całej przestrzeni k. Możliwość uzyskania obrazu z po-

jedynczego sygnału FID skutkuje małą rozdzielczością przestrzenną obrazu. EPI jest se-

kwencją podatną na wystąpienie artefaktów [50]. 
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Rysunek 1.6: Sekwencja EPI [50]. Po jednokrotnym wzbudzeniu magnetyzacji próbki, 

produkowane są echa ważone czasem relaksacji T2*. Sygnał uzyskiwany jest poprzez 

zastosowanie ciągu bipolarnych gradientów Gr. Kodowanie gradientem Gp pozwala za-

pisywać kolejne linie przestrzeni k. 

1.5. TECHNIKI OBRAZOWANIA PERFUZJI I PRZEPŁYWU 

1.5.1. POMIAR PERFUZJI 

Pomiary perfuzji technikami obrazowania MR oparte są głównie o badania z za-

stosowaniem zewnętrznego (np. środek kontrastowy oparty o Gd) lub wewnętrznego kon-

trastowania (protony). Pośród pomiarów z wewnętrznym kontrastowaniem można wy-

różnić metodę ASL opartą o znakowania spinów krwi tętniczej napływającej do tkanki 

[15]. Znakowanie magnetyzacji krwi może być wykonane przez wysycanie lub odwraca-

nie. Dodatkowo istnieją ciągłe i pulsacyjne metody ASL. Pulsacyjny ASL pozwala na 

skrócenie czasu pomiaru, ponieważ mierzy sygnał od pewnej objętości znakowanej krwi 

przechodzącej przez tkankę bez potrzeby wytworzenia stanu równowagi dynamicznej 

w tkance jak ma to miejsce w przypadku metod ciągłych [16, 18]. 

Podstawową definicją perfuzji (P, [mL/min/100g]) jest stosunek szybkości prze-

pływu krwi (F, [mL/min]) do masy badanego narządu (W, [100g]) [18]: 

 𝑃 =
𝐹

𝑊
 1.24 

Jednak w obrazowaniu MR stosuje się inną definicję: 

 𝑓 = 𝜌𝑃 1.25 
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gdzie: f – szybkość perfuzji [min-1], ρ – gęstość tkanki [100g/mL]. Obie definicje uży-

wane są wymiennie. 

W obrazowaniu MR badanie perfuzji sprowadza się do zbadania zmiany sygnału 

pomiędzy obrazem kontrolnym i obrazem znakowanym. Na Rysunek 1.7 przedstawiono 

jeden ze sposobów przeprowadzenia badania ASL z wykorzystaniem sekwencji FAIR-

EPI (ang. Flow-sensitive Alternating Inversion Recovery-EPI) opartej o technikę odwró-

cenia i odrostu magnetyzacji (Rozdział 1.2.2) [54]. W tej metodzie uzyskiwane są dwa 

obrazy MR, pierwszy po zastosowaniu selektywnego impulsu RF a drugi po zastosowa-

niu nieselektywnego impulsu [18]. Warstwa znakowania pokrywa się z warstwą obrazu-

jącą a jej profil jest szerszy w celu zapewnienia jednorodnej inwersji (Rysunek 1.7C). 

Natomiast obraz kontrolny można uzyskać poprzez zastosowanie takiego samego im-

pulsu RF jednak bez obecności gradientu wyboru warstwy, co skutkuje odwróceniem 

magnetyzacji w całej objętości cewki (Rysunek 1.7B, D). W odpowiednim czasie po se-

kwencji znakującej zbierany jest sygnał z wybranej warstwy. 

A 

 

B 

 

C 

 

D 

 

Rysunek 1.7: Pomiar ASL, sekwencja FAIR-EPI. Tworzenie obrazu znakowanego i kon-

trolnego. Impuls RF odwracający magnetyzację (czerwony) wybierany jest w obecności 

gradientu warstwy Gs w przypadku obrazu selektywnego (A) oraz bez Gs w przypadku 

obrazu kontrolnego (B). (C) Obraz znakowany – warstwa obrazująca (biała) z selektyw-

nym odwróceniem magnetyzacji (czerwona). (D) Obraz kontrolny – z globalnym odwró-

ceniem magnetyzacji. 
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Zależność magnetyzacji podłużnej od czasu w obecności perfuzji, przy założe-

niach, że czas relaksacji T1 krwi i tkanki są takie same oraz że efekty transferu magnety-

zacji są skompensowane, można opisać zmodyfikowanym równaniem Blocha [15]: 

 
𝑑𝑀

𝑑𝑡
=

𝑀0 − 𝑀

𝑇1
+ 𝑓𝑀𝑏 −

𝑓

𝜆
𝑀 1.26 

gdzie: M – magnetyzacja podłużna w tkance, M0 – wartość równowagowa magnetyzacji, 

Mb – magnetyzacja w krwi napływającej, f – perfuzja, λ – wpółczynnik zawartości wody 

w krwi i tkance. Z równania 1.26 widać, że czas relaksacji podłużnej tkanki powiększył 

się o czynnik f/ λ: 

 
1

𝑇1
′ =

1

𝑇1
+

𝑓

𝜆
 1.27 

Posiadając mapy T1 wykonane po zastosowaniu impulsów znakujących oraz 

mapy kontrolne można wyznaczyć perfuzję. Zmiana sygnału pomiędzy oboma obrazami 

jest niewielka, ok 1 – 2% [18]. 

1.5.2. DCE-MRI 

Środki kontrastowe, skracające czas relaksacji badanej tkanki, znalazły szerokie 

zastosowania w obrazowaniu MR [19, 55-57]. CA muszą charakteryzować się dużymi 

właściwościami magnetycznymi, brakiem skutków ubocznych oraz biodystrybucją po-

zwalającą na rozróżnienie tkanek. Cząsteczka CA zazwyczaj zbudowana jest z rdzenia 

zawierającego atomy (molekuły) o właściwościach magnetycznych oraz otoczki, zapew-

niającej biozgodność. 

CA mogą bazować na atomach gadolinu, cząsteczkach tlenku żelaza czy ato-

mach manganu. CA, w zależności od swojej budowy, pozwalają na badanie właściwości 

różnych tkanek. W Tabela 1-1 zebrano przykładowe CA używane w badaniach wątroby. 

CA bazujące na tlenku żelaza ((U)SPIO, ang. (Ultrasmall) SuperParamagnetic Iron 

Oxide) powodują zwiększenie kontrastu na obrazach T2-ważonych, natomiast CA bazu-

jące na Gd – zwiększenie kontrastu na obrazach T1-ważonych. 

Tabela 1-1: Przykładowe środki kontrastowe wykorzystywane w obrazowaniu MR wą-

troby, ich zastosowania i dominujący efekt, jaki wywołują. Feridex®, Teslascan® i Si-

nerem® zostały wycofane z użytku klinicznego. Źródła: [19, 55, 57-59], http://www.mr-

http://www.mr-tip.com/
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tip.com/, http://www.drugs.com/, http://www.magnetic-resonance.org/ch/13-01.html, 

dostęp 18/05/2016. 

Nazwa (rdzeń) Cel Zastosowanie Dominujący efekt 

Primovist™ 

(Gd3+) 
Hepatocyty 

Funkcje hepatocytów, badanie dróg żółcio-

wych, 
Skrócenie T1 

MultiHance® 

(Gd3+) 

Hepatocyty, 

EES 

Funkcje hepatocytów, zmiany nowotwo-

rowe, MRA 
Skrócenie T1 

Teslascan® 

(Mn2+) 
Hepatocyty 

Zmiany nowotworowe, funkcje hepatocy-

tów, badanie dróg żółciowych 
Skrócenie T1 

Feridex® 

(Fe2+/Fe3+) 
RES RES, zmiany nowotworowe Skrócenie T2

* i T2
 

Sinerem® 

(Fe3+/Fe2+) 
RES Węzły chłonne Skrócenie T2

*, T2 i T1 

Skróty: EES – przestrzeń międzykomórkowa-międzynaczyniowa, MRA – angiografia 

MR, RES – układ fagocytarny. 

Atomy lub jony stanowiące rdzeń cząsteczek CA wymienionych w Tabela 1-1 

mają właściwości para-, superpara-, lub ferromagnetyczne. Oddziałują zazwyczaj na oba 

czasy relaksacji, jednak podawane w odpowiednich dawkach wywierają silniejszy wpływ 

na któryś z procesów relaksacji. Na ich orbitach znajdują się niesparowane elektrony, 

które powodują, że CA ma własny niezerowy moment magnetyczny, np. silnym parama-

gnetykiem jest atom gadolinu, który posiada 7 niesparowanych elektronów. Elektronowy 

moment magnetyczny jest większy od momentu jądrowego, dlatego CA może oddziały-

wać na otaczające go atomy wodoru podczas obrazowania MR [59]. Dzieje się tak, po-

nieważ CA wytwarza lokalne zmiany pola magnetycznego, na które reagują właśnie 

atomy wodoru [59]. Oddziaływanie to ma krótki zasięg (SPIO i USPIO mają większy 

zasięg od kontrastów bazujących na Gd), który jednak rozszerza się na skutek wymiany 

protonów w bezpośrednim otoczeniu CA [50]. 

Wpływ CA na czas relaksacji opisuje się wzorem [60]: 

 
1

𝑇𝑖
′ =

1

𝑇𝑖
+ 𝑟𝑖𝐶 1.28 

gdzie: Ti’ – czas relaksacji i po podaniu CA [ms], Ti – czas relaksacji tkanki [ms], ri – 

relaksacyjność CA [mL/mmol/ms], C – stężenie CA [mmol/mL]. 

Sekwencje obrazujące stosowane w DCE-MRI muszą odzwierciedlać efekty 

wywoływane przez CA w magnetyzacji badanej tkanki (Rysunek 1.8), np. obrazy echa 

http://www.mr-tip.com/
http://www.drugs.com/
http://www.magnetic-resonance.org/ch/13-01.html
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spinowego z krótkim TR i TE oraz obrazy echa gradientowego z krótkimi TR i wysokimi 

kątami obrotu magnetyzacji najlepiej pokażą efekty podania kontrastu gadolinowego. 

Z kinetyki środka kontrastowego in vivo można wnioskować o parametrach ta-

kich jak perfuzja czy uszkodzenie tkanki [23, 29, 61]. Stąd istotnym aspektem sekwencji 

pomiarowej w badaniach dynamicznych, jest możliwa do uzyskania rozdzielczość cza-

sowa i przestrzenna obrazów. Zwłaszcza rozdzielczość czasowa zebranych danych jest 

decydująca w pomiarach modeli zwierzęcych. 

 

Rysunek 1.8: Obrazy mózgu z widoczną zmianą nowotworową (oponiak) wykonane se-

kwencją echa spinowego. Wyjściowe obrazy (górny rząd) i po podaniu kontrastu gadoli-

nowego (dolny rząd). Widoczna zmiana kontrastowania w zależności od czasu repetycji 

(TR) i czasu echa (TE). Obrazy są ważone czasem T1 (pierwsza kolumna), gęstością pro-

tonów (druga kolumna) oraz czasem T2 (trzecia i czwarta kolumna). Źródło: [48]. 

1.5.3. POMIAR PRĘDKOŚCI METODĄ KONTRASTU FAZY 

Pomiaru prędkości i przepływu krwi przez naczynie krwionośne można dokonać 

stosując technikę PC-MRI [18] oparta o pomiar echa gradientowego. PC-MRI wykorzy-

stuje gradienty kodowania przepływu. Zazwyczaj są to gradienty bipolarne, składające 

się z dwóch części o identycznych polach powierzchni i przeciwnych polarnościach (Ry-

sunek 1.4).  
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W metodzie PC-MRI obserwuje się różnicę fazy (Δφ) spinów w warstwie obra-

zowania (Rysunek 1.9). Δφ jest proporcjonalna do prędkości spinów (v), dlatego obser-

wuje się ją tylko dla spinów poruszających się. Spiny stacjonarne nie odczuwają wpływu 

gradientów bipolarnych, ponieważ wpływy od obu polarności gradientu znoszą się. 

 

Rysunek 1.9: Zastosowanie gradient bipolarnego o wartości Gb i czasie trwania τ (szare 

obszary) do zakodowania prędkości w kierunku gradientu Gi. Zmiana fazy widoczna jest 

tylko w przypadku spinów poruszających się. 

Faza spinów poruszających się z prędkością v w kierunku gradientu Gi podda-

nych działaniu gradientu Gb wyniesie [49]: 

 𝜑𝑣𝑖± = ∓𝛾𝐺𝑏𝑣𝑖𝜏
2 1.29 

Przy czym, faza φvi zmienia znak, jeśli negatywna polarność gradientu Gb występuje 

pierwsza. Równanie 1.29 pozwoliłoby na wyznaczenie prędkości przepływających spi-

nów gdyby na ich fazy nie miały wpływu inne źródła (niejednorodności pola B0, wpływ 

impulsów RF). Wpływy te można usunąć poprzez wykonanie dwóch obrazów i ich odję-

cie [49]. 

Maksymalna faza, którą można wykorzystać z obrazie MR jest równa π. Z tego 

względu, istnieje maksymalna prędkość (VENC), którą można zakodować dla gradientu 

Gb: 

 𝑉𝐸𝑁𝐶 =
𝜋

𝛾𝐺𝑏𝜏2
 1.30 

W przypadku wybrania za małej wartości VENC, fazy spinów poruszających się szybciej 

będą miały przypisane niewłaściwe wartości (nastąpi zawinięcie fazy). Dobór wartości 

VENC wpływa na czułość pomiaru. 

Mapy prędkości rekonstruuje się, wykorzystuje się różnice kontrastów fazowych 

pomiędzy dwoma zmierzonymi obrazami: 
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 𝑣 =
∆𝜑

𝜋
𝑉𝐸𝑁𝐶 1.31 

Z map prędkości możliwe jest również zbadania kierunku prędkości przepływu krwi, po-

nieważ zmiana fazy może przyjąć wartość negatywną lub pozytywną w zależności od 

kierunku prędkości. 

PC-MRI pozwala na bardzo dobrą supresję sygnału pochodzącego od tkanek. 

Główną wadą tej metody jest dość długi czas pomiaru, zwłaszcza w przypadku zastoso-

wania gradientów kodujących we wszystkich kierunkach. 
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2. WĄTROBA 

Wątroba jest największym organem wewnętrznym. Jej waga może stanowić do 

2.5% wagi ciała dorosłego człowieka [11, 62]. 

2.1. BUDOWA I FUNKCJE 

Budowę wątroby przedstawiono na Rysunek 2.1. Anatomicznie dzielona jest na 

8 segmentów wyznaczonych przez rozgałęzienia żyły wrotnej. Żyle wrotnej towarzyszą 

odgałęzienia tętnicy wątrobowej, przewodów żółciowych i naczyń limfatycznych, two-

rząc triady wątrobowe. Miąższ wątrobowy zbudowany jest z komórek wątrobowych – 

hepatocytów, które zorganizowane są w blaszki, a te z kolei w sześciokątne struktury 

będące podstawową jednostką anatomiczną wątroby – zraziki. Pomiędzy blaszkami znaj-

dują się zatoki naczyń krwionośnych (sinusoidy), którymi krew przepływa od triad do 

żyły centralnej znajdującej się w środku zrazika. Pomiędzy zatokami a hepatocytami 

znajdują się przestrzenie Dissego, będące miejscem wymiany substancji pomiędzy ko-

mórkami wątroby a krwią. 

Hepatocyty częścią powierzchni przylegają do siebie (strefa wydzielnicza) 

a częścią są otwarte na zatoki naczyń krwionośnych (strefą resorpcyjną).  Oprócz hepa-

tocytów w wątrobie obecne są: LSEC, komórki Browicza–Kupffera oraz gwiaździste ko-

mórki Ito [11, 63]. LSEC i komórki Kupffera należą do układu siateczkowo–śródbłonko-

wego (RES, ang. ReticuloEndothelial System). 
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Rysunek 2.1: Mikroskopowa budowa wątroby. W górnej części rysunku pokazane są zra-

ziki wątrobowe – sześciokątne struktury z żyłą centralną w środkowej części zrazika 

i triadami wątrobowymi w kątach zrazika. W dolnej części rysunku, pokazano w powięk-

szeniu blaszki zbudowane z hepatocytów z naczyniami zatokowymi (sinusoidami), któ-

rymi krew przepływa od triad wątrobowych do żyły centralnej, jednocześnie odżywiając 

komórki wątroby i będąc oczyszczaną z toksyn. Źródło: http://illuminationstu-

dios.com/archives/150/structure-of-a-hepatic-lobule, data dostępu 2015/11, rysunek edy-

towany. 

Wątroba pełni wiele funkcji w organizmie [64] do najważniejszych należą: wy-

twarzanie żółci, synteza cholesterolu, magazynowanie witamin i mikroelementów (głów-

nie żelaza), filtracja toksyn, oraz gospodarka glukozowa. 

Pęcherzyk żółciowy, gromadzący i zagęszczający żółć ma pojemność około 50 

ml. Uwolnienie żółci następuje przez skurcze błony mięśniowej wywołane cholecystoki-

niną [64]. 

2.2. KRĄŻENIE 

Całkowita objętość krwi przepływająca przez wątrobę dorosłego człowieka wy-

nosi około 800 – 1200 mL/min [65]. Co stanowi 25 – 35 % pojemności minutowej serca 

http://illuminationstudios.com/archives/150/structure-of-a-hepatic-lobule
http://illuminationstudios.com/archives/150/structure-of-a-hepatic-lobule
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[11, 64]. Krew doprowadzana jest przez żyłę wrotną i tętnicę wątrobową a odprowadzana 

przez żyły centralne wpadające do żyły głównej dolnej. 

2.2.1. MECHANIZMY REGULACJI PRZEPŁYWU KRWI 

Przepływ krwi w wątrobie jest regulowany na kilku poziomach [66]. Najbardziej 

ogólnym jest krążenie ogólnosystemowe i zmiany pracy mięśnia sercowego. 

Żyła wrotna doprowadza do wątroby około 70% krwi. Jest to krew pochodząca 

z narządów trzewnych, w związku z czym jest bogata w mikroelementy i składniki od-

żywcze, natomiast uboga w tlen. Pozostałe 30 % doprowadzane jest tętnicą wątrobową. 

Krew w tętnicy jest bogata w tlen. Przyjmuje się jednak, że żyła wrotna jest głównym 

źródłem tlenu dla wątroby, ze względu na fakt, że dostarcza znacznie więcej krwi. 

Drugim stopniem regulacji przepływu krwi w wątrobie jest system HABR (ang. 

Hepatic Artery Buffor Response), odpowiadający za stały poziom krwi napływającej do 

wątroby. Krążenie tętnicze jest dostosowywane do zaburzeń przepływu krwi wrotnej, 

w celu wyrównania przepływu do stałego poziomu [11, 67]. Krążenie tętnicze może 

skompensować 25 – 60 % krążenia wrotnego w przypadku jego zmniejszenia [65]. Głów-

nym powodem istnienia HABR jest konieczność sprostania zapotrzebowaniu wątroby na 

składniki odżywcze i tlen. Dodatkowo proces ten pomaga w kontroli funkcjonowania ca-

łego organizmu poprzez utrzymanie funkcji filtracyjnych wątroby na odpowiednim po-

ziomie [11, 68]. HABR jest regulowany przez szereg czynników [65, 69]. Choroby jak 

i przeszczepy wątroby nie zaburzają istotnie jego funkcjonowania [65, 67, 68]. 

Trzecim poziomem regulacji perfuzji w wątrobie jest mikrokrążenie w naczy-

niach zatokowych. Na przepływ krwi w sinusoidach wątroby wpływ mają naczynioak-

tywne substancje odpowiedzialne za obkurczanie i rozszerzanie naczyń zatokowych [11, 

66]. Za utrzymanie fizjologicznych poziomów tych substancji odpowiadają LSEC, ko-

mórki Kupffera i komórki Ito. 

2.2.2. MIKROKRĄŻENIE 

Triady wątrobowe ulegają rozgałęzieniom na naczynia okołozrazikowe i zatokowe 

doprowadzając krew do zrazików i komórek wątrobowych. Końcowe naczynia okołozra-

zikowe mają średnicę 15–35 µm i długość 50–70 µm [17]. Arteriole zespolone z naczy-

niami wrotnymi, dają początek naczyniom zatokowym doprowadzając do nich wymie-

szaną tętniczo-żylną krew. 
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Struktura sinusoid zapewnia hepatocytom dostęp do krwi, która jest prowadzona 

od triad wątrobowych do żyły centralnej. Zatoki ulokowane są pomiędzy blaszkami zbu-

dowanymi z hepatocytów (Rysunek 2.1). Czasami łączą się poprzez krótkie zatoki uło-

żone poprzecznie do blaszek. Typowo sinusoidy mają długość 250 µm i średnicę 7–15 

µm [17]. 

Ściany naczyń zatokowych wyścielone są LSEC z charakterystycznymi fene-

stracjami, na które składa się od 10 do 50 porów. Rozmiar fenestracji waha się od 150 do 

175 µm, zapewniając wysoką, ale selektywną przepuszczalność [11]. Fenestracje nie są 

stałym tworem śródbłonka [70]. Regulują przepuszczalność w sposób dynamiczny, po-

nieważ mogą być formowane w dowolnym miejscu sinusoidy. Mogą również zanikać. 

Większe fenestracje znajdują się w początkowych odcinkach sinusoid, mniejsze i licz-

niejsze w centralnej części zrazika. Dodatkowo na przepuszczalność fenestracji wpływ 

mają komórki krwi. Średnica ludzkiego erytrocytu to około 6 – 8 µm, limfocytu 6 – 15 

µm, są to rozmiary porównywalne ze średnicą sinusoid. Podczas przepływu, komórki 

krwi mają tendencję do wciskania mikroelementów znajdujących się we krwi do prze-

strzeni Dissego [71]. 

2.3. OSTRY STAN ZAPALNY WĄTROBY 

Ostry stan zapalny wątroby jest rzadką chorobą o gwałtownym przebiegu. 

Liczba zachorowań w krajach rozwiniętych notowana jest na 1 do 6 osób na milion [2]. 

ALF definiuje się, jako wieloorganowe zaburzenie, w którym obserwuje się martwicę 

hepatocytów oraz niewydolność pracy wątroby bez wcześniejszych przewlekłych chorób 

wątroby [1, 5, 72]. Może wystąpić encefalopatia. ALF rozwija się w ciągu 8 tygodni od 

wystąpienia czynnika chorobotwórczego [5]. 

Najczęstszymi przyczynami ALF są infekcja wirusowa (zapalenie wątroby typu 

A, B i E) oraz przedawkowanie leków (np. paracetamol). Do innych przyczyn zalicza się 

m.in.: zatrucie toksynami (np. grzybami), zaburzenia metaboliczne i niedokrwienne. 

Objawy ALF są niespecyficzne, dlatego choroba jest trudna do zdiagnozowania 

i leczenia [2]. Działania podejmowane w trakcie leczenia są ukierunkowane na regenera-

cję tkanki wątroby, przywrócenie jej funkcji oraz minimalizację komplikacji. Najskutecz-

niejszą i ostateczną formą terapii jest transplantacja wątroby [2]. 
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2.3.1. ZMIANY STRUKTURALNE WĄTROBY 

Rozwój ALF prowadzi do zmian strukturalnych wpływających na pogorszenie 

czynności wątroby i rozregulowanie pracy całego organizmu. W zapaleniu wirusowym 

o średnio ostrym przebiegu obserwuje się powiększenie wątroby i wzmożenie jej konsy-

stencji. Dług tlenowy tkanki objętej procesem zapalnym prowadzi do nagromadzenia 

kwasów, zwiększenia ciśnienia osmotycznego i zatrzymania wody [73]. W miąższu po-

jawia się zlewna martwica hepatocytów lub martwica wielozrazikowa [74] jednak nasi-

lenie zmian martwiczych nie musi być proporcjonalne do obrazu klinicznego. Widoczne 

są komórki balonowate oraz odczyny regeneracyjne [74]. Obserwuje się również nacieki 

granulocytów i limfocytów. Natomiast zmiany w ilości płytek krwi a także zmniejszenie 

syntezy czynników krzepnięcia i ich inhibitorów prowadzą do krwotoków [74]. Naczynia 

zatokowe są przepełnione krwią. 

Znacznemu pogorszeniu ulega funkcja filtracji krwi z powodu utrudnionego wy-

chwytu substancji rozpuszczonych w osoczu przez hepatocyty. Możliwe jest przekiero-

wanie krwi wrotnej zawierającej toksyny do krążenia obwodowego przez połączenia 

żylno–żylne z pominięciem wątroby [74]. Dążenie do utrzymania funkcji na stałym po-

ziomie przez zniszczoną wątrobę prowadzi do jej puchnięcia i uciskania na inne organy 

w jamie brzusznej. 

2.3.2. ZMIANY PERFUZJI 

Zaburzenia w wydzielaniu substancji odpowiedzialnych za obkurczanie naczyń 

krwionośnych są wskazywane, jako źródło zaburzeń perfuzji w ALF [3]. Pojawia się 

przekrwienie zapalne. Szybkość przepływu krwi spada, ponieważ naczynia krwionośne 

rozszerzają się. Zwiększa się przepuszczalność ściany naczyń, co z jednej strony jest ko-

rzystne (m.in. dostarczanie przeciwciał do terenu zapalenia, rozpuszczanie mas martwi-

czych) a z drugiej strony może być szkodliwe (m.in. zwężenia małych naczyń, rozsiew 

toksyn) [73]. Światło naczynia zatokowego może zostać zwężone przez puchnięcie ko-

mórek Ito. 

2.3.3. AKTYWACJA LIMFOCYTÓW 

W początkowej fazie wystąpienia ALF, wydzielane są mediatory prozapalne, 

które mają za zadanie spowodować aktywację LSEC i napływ limfocytów do miejsc 

zmienionych chorobowo. Mediatory (m.in. kachektyna (TNFα) i interleukiny (IL-1α i β, 

IL-8)) doprowadzają do adhezji aktywnych limfocytów na powierzchni komórek śród-

błonka. Dodatkowo powodują, że komórki limfocytów zwiększają swoją sztywność [75, 
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76] co skutkuje ich uwięzieniem w sinusoidach [11]. Do akumulacji limfocytów dochodzi 

również w naczyniach zebranych w triady wątrobowe. Jednak mechanizm powodujący 

ich gromadzenie jest inny od powyżej opisanego a polega głównie na mechanicznych 

interakcjach wspieranych przez specyficzne molekuły adhezji [11]. Zaktywowane limfo-

cyty nie pozostają bez wpływu na pozostałe struktury wątroby, co powoduje powstanie 

błędnego koła oddziaływań pomiędzy komórkami. 

Odpowiedź odpornościowa oraz niszczenie chorych komórek wątrobowych za-

chodzi dopiero po dodatkowym sygnale (często cytokiny CXC) uwalnianym przez 

zdrowe, lecz sąsiadujące z chorymi, hepatocyty. Do automatycznej migracji leukocytów 

w głąb miąższy wątrobowego dochodzi tylko w nielicznych przypadkach [77]. 

2.4. ZWIERZĘCY MODEL OSTREGO ZAPALENIA WĄTROBY 

Wybrany model ALF, indukowany podaniem ConA, jest modelem opartym 

o odpowiedź systemu odpornościowego. W szczególności w modelu aktywowane są lim-

focyty T [78], co odpowiada obrazowi klinicznemu w przypadku diagnozy tego schorze-

nia u człowieka [10]. 

ConA jest lektyną roślinną uzyskiwaną z fasoli Canavalia ensiformis stymulu-

jącą mitozę limfocytów T [9], aglutynację erytrocytów i komórek nowotworowych. 

ConA jest silnie wychwytywana przez receptory zawierające grupy cukrowe (głównie α–

D–mannozowe i α–D–glukozowe) [8]. Takie receptory znajdują się m.in. na powierzchni 

LSEC. Zostało wykazane, że ConA jest wychwytywana przez komórki śródbłonka i ma-

krofagi w warunkach in vitro, natomiast w warunkach in vivo tylko przez komórki śród-

błonka [8]. 

ALF stymulowane podaniem ConA rozwija się dynamicznie. Pierwszym etapem 

jest napływ komórek odpornościowych do sinusoidów oraz uwolnienie do krwioobiegu 

cytokin prozapalnych. Trzy godziny po podaniu obserwuje się apoptozę komórek, 

a pierwsze obszary martwicze formowane są osiem godzin po podaniu lektyny [9].  
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3. MATERIAŁY I METODY 

3.1. APARATURA POMIAROWA I WYKORZYSTANE SUBSTANCJE 

Obrazowanie MR przeprowadzono na magnesie wysokopolowym 9.4 T prze-

znaczonym do pomiarów małych zwierząt (BioSpec 94/20 USR, Bruker, Niemcy). Ma-

gnes wyposażono w system gradientowy BFG-113/60-S i objętościową nadawczo – od-

biorczą cewkę wysokiej częstości typu birdcage o średnicy 36 mm i długości 45 mm. 

Podczas obrazowania MR korzystano z oprogramowania ParaVision 5.1 (Bruker, 

Niemcy), podczas pomiaru relaksacyjności z oprogramowania TopSpin vs 2.0 PV (Bru-

ker, Niemcy). 

ALF wywołano podaniem ConA (Sigma-Aldrich, USA) rozpuszczonym w 1M 

jałowym roztworze soli zbuforowanej (PBS, ang. Phospate Buffered Saline) zawierają-

cym jony Ca2+ i Mg2+ (Pracownia Chemii Ogólnej, IITD PAN, Polska). Zwierzętom z 

grupy kontrolnej podano sól fizjologiczną (Polfarma, Polska). 

W trakcie pomiarów monitorowano pracę serca (ECG), oddech i temperaturę 

zwierząt przy użyciu systemu monitorującego i bramkującego (Monitoring and Gating 

System, SA Inc., Stony Brook, USA). Temperaturę ciała zwierząt utrzymywano na po-

ziomie 37ºC używając łóżka wodnego (LAUDA DR. R. WOBSER GMBH & CO. KG, 

Niemcy). 

Zebrane próbki krwi wirowano używając wirówki Sigma 2-16PK (Sigma, 

Niemcy) w celu uzyskania osocza. Oznaczenia znaczników stanu zapalnego wykonano 

używając analizatora biochemicznego ABX Pentra 400 (Horiba Medical, Japonia) z za-

stosowaniem odczynników tego samego producenta oraz czytnika Synergy 4 (BioTek 

Instruments, Inc., USA) z użyciem testu ELISA (Invitrogen, USA). Pomiar enzymów 

AST, ALT, LDH wykonano metodą kalorymetryczną natomiast pomiar białek SAA me-

todą immunoenzymatyczną. 

Preparaty histologiczne wykonano wykorzystując: stację do zatapiania w para-

finie Thermo Scientific Microm EC 350-2 (Thermo Fisher Scientific Inc., USA), procesor 

tkankowy w systemie karuzelowym Leica TP1020 (Leica Biosystems, Germany), auto-

matyczną stację do barwienia preparatów Leica Autostainer XL (Leica Biosystems, Ger-

many). Próbki histologiczne po wybarwieniu badano pod mikroskopem Olympus BX51 

(Olympus Corporation, Japonia) do skanowania i archiwizowania preparatów histolo-

gicznych w postaci obrazów o dużej rozdzielczości. 



40 

 

3.1.1. ŚRODEK KONTRASTOWY - PRIMOVIST™ 

W eksperymencie zastosowano specyficzny dla hepatocytów środek kontra-

stowy (Gd-EOB-DTPA, Primovist™, Bayer Schering Pharma AG, Niemcy) skracający 

czas relaksacji T1 bazujący na atomach gadolinu (Gd3+) z ligandem kwasu dwuetyleno-

trójaminopentaoctanowym (DTPA) i kowalentnie związaną grupą etoksybenzylową 

(EOB). Primovist™ jest komercyjnie dostępnym środkiem dopuszczonym do stosowania 

u ludzi. Waga molekularna cząsteczki środka kontrastowego wynosi 726 Da [79, 80]. 

Zalecana dawka środka dla osoby dorosłej wynosi 0.025 mmol/kg podane dożylnie [81]. 

Primovist™ jest wychwytywany z krwi tylko przez zdrowe komórki wątrobowe, 

ze względu na obecność pierścienia benzenowego w grupie EOB. Do hepatocytów do-

staje się przy udziale polipeptydów transportujących OATPB1/B3 (ang. Organic Anion 

Transporting Polypeptides B1/B3) wychwytujących pierścień benzenowy. OATPB1/B3 

znajdują się na sorpcyjnej ścianie komórki [80]. Polipeptydy OATP stanowią kanały 

dwukierunkowe, dzięki czemu mogą umożliwić powrót CA do przestrzeni Dissego. Na 

sorpcyjnej ścianie hepatocytu znajdują się również proteiny MRP3/4 (ang. Multidrug Re-

sistance Protein 3,4), które również mogą pośredniczyć w powrocie CA do przestrzeni 

Dissego [80]. Proteina MRP2 znajdująca się na wydzielniczej ścianie hepatocytu pośred-

niczy w usuwaniu CA do żółci [80]. Kontrast jest usuwany w równej mierze drogami 

żółciowymi do pęcherzyka żółciowego i poprzez nerki [79-81]. Czas potrzebny na usu-

nięcie połowy podanego CA z osocza krwi u człowieka wynosi ok 56 min [80]. 

3.2. PROTOKOŁY EKSPERYMENTALNE 

3.2.1. POMIAR RELAKSACYJNOŚCI ŚRODKA KONTRASTOWEGO 

Relaksacyjność środka kontrastowego wyznaczono na podstawie czasów relak-

sacji podłużnej T1 zbadanych dla czterech wartości rozcieńczeń roztworu kontrastu 

w polu 9.4T. Jako rozpuszczalnika użyto wody destylowanej. Oryginalnie, roztwór kon-

trastu miał stężenie 0.25 mmol/ml. Roztwory rozcieńczono 10-, 30-, 90- i 270-krotnie, 

co odpowiadało stężeniom 2.5×10-2, 8.333×10-3, 2.77×10-3 i 9.259×10-4 mmol/ml. Ba-

dano objętość ok 0.9 ml. 

Po umieszczeniu próbki w głowicy, wykonano pomiar FID, przeprowadzono 

shimowanie oraz zmierzono częstość centralną piku, po czym przeprowadzono automa-

tyczną sekwencję w celu zmierzenia impulsu 180st odwracającego magnetyzację. Na-

stępnie zmierzono czas relaksacji dla każdej próbki. 
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Pomiary czasów T1 wykonano metodą odwrócenia i odrostu magnetyzacji (Roz-

dział 1.2.2). Użyto zmiennych czasów TI oraz zmiennych czasów pomiędzy kolejnymi 

impulsami odwracającymi magnetyzację (TD, ang. Delay Time). Dla roztworów kontra-

stu zmierzono 16 TI (od 0.5 ms do 1.2 s), natomiast dla wody 8 (200 ms do 12 s). Czasy 

TD wynosiły 0.5, 1, 2, 2 oraz 20 s, odpowiednio dla roztworu o rozcieńczeniu 10-, 30-, 

90-, 270-krotnym oraz dla wody. Wykonano 4 powtórzenia pomiaru dla roztworów kon-

trastu i 1 dla wody. We wszystkich pomiarach wykorzystano impuls o szerokości 49.96 

µs i paśmie 20 kHz. 

3.2.2. BADANIE PÓŹNYCH ZMIAN W MODELU OSTREGO ZAPALENIA WĄTROBY 

Eksperyment MR przeprowadzono na myszach ze szczepu BALB/c. Myszy 

w momencie przeprowadzania eksperymentu miały 3 miesiące. Zwierzęta podzielono na 

dwie grupy: grupę kontrolną (kontrola, 7 zwierząt) i grupę chorą (ALF, 7 zwierząt). My-

szy karmiono standardową dietą laboratoryjną. W zwierzętarni, w której znajdowały się 

zwierzęta utrzymywany był 12-godzinny cykl dzień/noc oraz temperatura 23ºC. Wszyst-

kie procedury zatwierdzone zostały przez I Lokalną Komisję Etyczną ds. Doświadczeń 

na Zwierzętach działającą przy Uniwersytecie Jagiellońskim w Krakowie. 

 

Rysunek 3.1: Przebieg eksperymentu badania późnych zmian w modelu ALF. 

ALF wywołano u zwierząt z grupy chorej dożylnym podaniem ConA 24 godziny 

przed pomiarami MR w ilości 8 mg/kg b.w. Zwierzęta z grupy kontrolnej poddane zostały 

analogicznej procedurze, podczas której podano im odpowiednią objętość soli fizjolo-

gicznej. 

Przed pomiarami MR wszystkim myszom podano dootrzewnowo 375 µl soli fi-

zjologicznej w celu zminimalizowania ewentualnych skutków odwodnienia. W żyle ogo-

nowej umieszczono cewnik o długości 70 cm i pojemności 100 µl, przez który podano 

środek kontrastowy wymagany podczas ostatniego etapu badania. Taka długość cewnika 

pozwoliła na podanie kontrastu bez konieczności wysuwania zwierzęcia z magnesu. 
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Na czas obrazowania MR, zwierzęta poddano anestezji wziewnej 2% izoflura-

nem w mieszaninie powietrza i tlenu. Podczas pomiarów monitorowano elektrokardio-

grafię (ECG), oddech i temperaturę ciała zwierząt. Do utrzymania stabilnej ciepłoty ciała 

na poziomie 37ºC wykorzystano łóżko wodne. Zwierzęta ułożone były w łóżeczku po-

miarowym na brzuchu. Pojedynczy eksperyment trwał ok 2.5 godzin (Rysunek 3.1). 

Płaszczyznę obrazowania wybrano w taki sposób, aby przecinała duże naczynia 

krwionośne (Rysunek 3.2). W przypadku zastosowania supresji sygnału od tłuszczu, sto-

sowano impuls o odpowiedniej częstotliwości (1500 Hz) pozwalający na wysycenie tego 

sygnału. Używano impulsu o gaussowskim profilu i kącie odwracania 90st. 

A B 

  

Rysunek 3.2: Wybór warstwy obrazowania i warstwy nawigatora. Przedstawione obrazy 

były obrazami pilotowymi wykonanymi w płaszczyźnie strzałkowej (A) i koronalnej (B). 

Wybierano taką samą warstwę obrazowania dla wszystkich sekwencji. Warstwę obrazo-

wania o szerokości 1 mm, wybierano tak, aby zawierała główne naczynia krwionośne 

wątroby i aortę. Warstwę nawigatora, o szerokości 8 mm, wybierano w sekwencji Intra-

GateFLASH™ tak, aby przekrywała serce badanego zwierzęcia. 

Obrazy anatomiczne wykonano przy użyciu sekwencji RAREst (Rozdział 1.4.2, 

str. 24) z następującymi parametrami: czas echa (TE) 6.85 ms, czas repetycji (TR) 1000 

ms, liczba uśrednień (NA) 4, ETL 4, pole widzenia (FOV) 30×30 mm2, rozmiar obrazu 

256×256 px, rozdzielczość przestrzenna (SR) 0.117×0.117 mm/px, grubość warstwy (ST) 

1 mm, rozmiar danych (MTX) 256×256. Supresja sygnału od tłuszczu była włączona. 

Czas pomiaru obrazu anatomicznego wynosił ok 5 min. 
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ASL wykonano przy użyciu sekwencji FAIR-EPI (Rozdział 1.4.3 str. 25 oraz 

Rozdział 1.5.1 str. 26) z następującymi parametrami: TE 6.324 ms, TR 8000 ms, NA 4, 

FOV 45×30 mm2, rozmiar obrazu 96×64 px, SR 0.469×0.469 mm/px, ST 1 mm, MTX 

96×46. Zastosowano 10 czasów IR od 50 do 4500 ms. Supresja sygnału od tłuszczu była 

włączona. Czas pomiaru ASL wynosił około 10 min. 

DCE-MRI przeprowadzono używając sekwencji IntraGateFLASHTM (Rozdział 

1.4.1 str. 22) z następującymi parametrami: TE 0.838 ms, TR 4.212 ms, NA 1500 lub 

200, kąt 18°, FOV 30×30 mm2, rozmiar obrazu 128×128 px, SR 0.234×0.234 mm/px, ST 

1 mm, MTX 96×96. Wybrano warstwę nawigującą z parametrami: grubość 8 mm, kąt 

45°. Warstwa przekrywała serce (Rysunek 3.2). Całkowity czas pomiaru DCE-MRI wy-

nosił 90 min. W drugiej minucie pomiaru podawano 0.0025 mmol/mL Primovist™ przez 

cewnik w ilości 10 µl/1 g b.w. Obrazy MR zbierane były w następujący sposób: 1) w po-

czątkowej fazie podania kontrastu pomiar włączano trzykrotnie (każdy ok 10 min, 1500 

NA, rekonstrukcja 150 obrazów) w celu zobrazowania wychwytu kontrastu z krwi do 

hepatocytów oraz aby zaobserwować maksymalne rozjaśnienie tkanki; 2) przez pozostałą 

godzinę pomiar włączano, co 10 min (każdy ok 2 min, 200 NA, 1 obraz) w celu zobrazo-

wania usuwania kontrastu z tkanki wątroby. 

Podczas pomiarów anatomicznych i ASL używano bramkowania oddechem 

i tętnem. Sekwencja używana do pomiarów DCE-MRI jest sekwencją niewymagającą 

zewnętrznego wyzwalania dzięki pomiarom amplitudy sygnału w dodatkowej warstwie 

przekrywającej serce (warstwie nawigatora). 

Natychmiast po eksperymencie zwierzęta usypiano w celu pobrania wątroby 

i krwi do dalszych badań. Próbki krwi pobierano z żyły nerkowej przy użyciu kwasu 

wersenowego (EDTA, ang. EthyleneDiamineTetraacetic Acid). Próbki wirowano przez 

10 min przy 1000g w temperaturze 4˚C. Zebrane osocze przechowywano w -80˚C do 

czasu wykonania oznaczeń. Wątrobę pobierano po pobraniu krwi. Utrwalano ją w 4 % 

roztworze formaldehydu w PBS i przechowywano do czasu oceny histopatologicznej. 

3.2.3. BADANIE WCZESNYCH ZMIAN W MODELU OSTREGO ZAPALENIA WĄTROBY 

Eksperyment przeprowadzono na myszach ze szczepu BALB/c. W momencie 

przeprowadzenia eksperymentu myszy miały 5 miesięcy. Zwierzęta podzielono na trzy 

grupy: grupę kontrolną (kontrola, 6 zwierząt) i dwie grupy chore (ALF_8, 7 zwierząt 

i ALF_15, 5 zwierząt). W żyle ogonowej umieszczono cewnik o długości 20 cm i pojem-

ności 30 µl. Dwie grupy chore różniły się ilością podanej konkanawaliny. ConA podano 
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dożylnie w trakcie pomiarów MR w ilości 8 mg/kg lub 15 mg/kg b.w. Pojedynczy eks-

peryment trwał ok 2,5 godziny (Rysunek 3.3). 

 

Rysunek 3.3: Przebieg eksperymentu badania wczesnych zmian w modelu ALF. 

W pierwszej kolejności wykonano obrazy pilotowe w celu znalezienia odpo-

wiedniej płaszczyzny do przeprowadzenia badań. Płaszczyznę obrazującą wybierano 

w osi krótkiej ciała, prostopadle do największych naczyń krwionośnych wątroby – aorty 

brzusznej, żyły wrotnej i żyły głównej dolnej. 

Wykonano czterokrotny pomiar perfuzji krwi w tkance wątroby w odstępie 5, 

35, 65 i 95 minut po podaniu ConA/soli fizjologicznej. ASL zbadano przy użyciu se-

kwencji FAIR-EPI (Rozdział 1.4.3 str. 25 oraz Rozdział 1.5.1 str. 26) z następującymi 

parametrami: TE 6.324 ms, TR 8000 ms, NA 4, FOV 30×20 mm, rozmiar obrazu 96×64, 

MTX 96×46, SR 0.3125×0.3125 mm/px, ST 1 mm. Zastosowano 10 czasów IR od 50 do 

4500 ms. Supresja sygnału od tłuszczu była włączona. Czas pomiaru ASL wynosił około 

10 min. 

Pomiar prędkości przepływu krwi wykonano przy użyciu sekwencji 

FLOWMAP (Rozdział 1.4.1 str. 23) z następującymi parametrami: TE 2.74 ms, TR od 

7.22 ms do 9.5 ms, NA 12, FOV 30×30 mm2, rozmiar obrazu 128×128, MTX 128×128, 

SR 0.234×0.234 mm/px, ST 1 mm, VENC 100 cm/s. Supresja sygnału od tłuszczu była 

wyłączona. Pomiar prowadzony był w trybie cine z 16 klatkami na cykl pracy serca. Po-

miar prędkości kodowano w jednym kierunku – kierunku przepływu krwi. Warstwę wy-

bierano tak, aby widoczne były trzy główne naczynia krwionośne (aorta, żyła centralna 

i wrotna) (Rysunek 3.4).Czas pomiaru przepływu krwi wynosił ok 10 – 15 min. 

Przeprowadzono również pomiar sekwencją IntraGateFLASH™ w celu wyko-

nania obrazów anatomicznych, w celu użycia ich, jako masek przy wyborze światła na-

czyń krwionośnych w pomiarze prędkości przepływu krwi. Parametry sekwencji przed-

stawiają się następująco: TE 1.49 ms, TR 6.5 ms, NA 100, kąt 18°, FOV 30×30 mm2, 

rozmiar obrazu 256×256 px, SR 0.117×0.117 mm/px, ST 1 mm, MTX 192×192, grubość 
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warstwy nawigującej 1 mm. Warstwę wybierano w tym samym położeniu, co warstwę 

do pomiaru prędkości. Pomiar trwał ok 3 min. 

A B 

  

Rysunek 3.4: Ulokowanie warstwy do pomiaru prędkości przepływu krwi. (A) Warstwę 

wybrano tak, aby widoczne były aorta, żyła centralna i żyła wrotna. (B) Ważnym punk-

tem odniesienia dla wyboru warstwy jest żyła wrotna. Warstwę obrazującą ulokowano 

w górnej części żyły wrotnej pomiędzy skręceniem widocznym na żyle a rozgałęzieniami 

(zaznaczone strzałkami). Obrazy są obrazami pilotowymi, sekwencja IntraGate-

FLASH™. 

Po eksperymencie zwierzęta usypiano w celu pobrania krwi do dalszych badań. 

Próbki krwi pobierano z żyły nerkowej przy użyciu EDTA. Próbki wirowano przez 10 

min przy 1000g w temperaturze 4˚C. Zebrane osocze przechowywano w -80˚C do czasu 

wykonania oznaczeń. 

3.3. ANALIZY WYNIKÓW 

Analizy obrazów MR prowadzono w wybranych obszarach tkanki (ROI, ang. 

Region Of Interest). Standardowo wybierano trzy ROI w miąższu wątrobowym z ominię-

ciem widocznych naczyń krwionośnych. Wyniki uśredniano. 

W przypadku innego wyboru jest to zaznaczone w opisie metody analizy. 

3.3.1. RELAKSACYJNOŚĆ ŚRODKA KONTRASTOWEGO 

W celu wyznaczenia czasu relaksacji podłużnej T1 roztworów środka kontrastowego 

i wody do zebranych krzywych odrostu magnetyzacji dopasowano równanie: 

 𝑦 = 𝑦0 − 2 ∗ 𝐴 ∗ 𝑒𝑥𝑝(−𝑇𝐼/𝑇1) 3.1 
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gdzie: y0 – wartość bazowa sygnału, A – amplituda sygnału, TI – czas pomiędzy odwró-

ceniem magnetyzacji a kolejnym pomiarem. Następnie korzystając ze wzoru: 

gdzie: T1i – czas relaksacji próbki i, T1W – czas relaksacji wody, r1 – relaksacyjność, wy-

znaczono zmianę czasu relaksacji dla poszczególnych próbek (ΔT): 

Zmianę mierzono w stosunku do wody, ponieważ roztwory kontrastu były robione w wo-

dzie. Z zależności ΔT od stężenia kontrastu wyznaczono r1, jako współczynnik nachyle-

nia prostej. 

3.3.2. ANALIZA TEKSTUR 

Analiza tekstur obejmuje analizę parametrów wyznaczonych na podstawie hi-

stogramów, macierzy współwystępowania (GLCM, ang. Gray Level Co-occurrence Ma-

trix) oraz macierzy długości ciągów (RLVM, ang. Run Length Vector Matrix). Parametry 

histogramu są oparte na rozkładzie jasności pikseli w obrazie, natomiast parametry 

GLCM i RLVM pokazują wzajemne zależności i relacje pomiędzy pikselami [33, 34, 82, 

83]. 

Wyznaczono trzy parametry histogramu: wartość średnią, skośność i kurtozę. 

Parametry obliczano w oparciu o momenty centralne: 

 𝑚𝑛 = ∑(𝑖 − 𝜇)𝑛ℎ(𝑖)

𝐾−1

𝑖=0

 3.4 

gdzie: h(i) – wartość i szarości pikseli w obrazie, µ – średnia wartość histogramu. Wartość 

średnia jest równa m1, skośność – m3/σ
3, kurtoza –  m4/σ

4-3, gdzie σ jest odchyleniem 

standardowym. 

GLCM jest macierzą kwadratową skonstruowaną dla czterech wybranych kie-

runków (0°, 45°, 90°, 135°) i odległości pomiędzy parami pikselami (Rysunek 3.5). 

W pracy wyznaczano GLCM dla pikseli sąsiadujących ze sobą. Wiersze i kolumny ma-

cierzy GLC są indeksowane wartościami jasności pikseli, dlatego rozmiar macierzy za-

leży od skali szarości obrazu. W analizowanym obrazie zlicza się ilość identycznych par 

pikseli następnie ta ilość zapisywana jest, jako element macierzy GLC. Wyznaczono pięć 

parametrów GLCM: drugi moment kątowy (ASM, ang. Angular Second Moment), kon-

trast, korelację, odwrotny moment różnicowy (IDM, ang. Inverse Difference Moment) 

 
1

𝑇1𝑖
=

1

𝑇1𝑊
+ 𝑟1 3.2 
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−

1
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 3.3 
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i entropię [33]. ASM jest miarą jednorodności obrazu. Kontrast pokazuje lokalną zmien-

ność jasności pikseli. Korelacje pokazują liniowe zależności tonu szarości pikseli. IDM, 

podobnie jak kontrast opisuje lokalną zmienność jasności pikseli, będąc odwrotnością 

kontrastu. Entropia jest miarą losowości jasności pikseli w obrazie. Parametry dane były 

równaniami:  

 𝐴𝑆𝑀 = ∑ ∑ 𝑐𝑖𝑗
2

𝐾−1

𝑗=0

𝐾−1

𝑖=0

 3.5 

 𝑘𝑜𝑛𝑡𝑟𝑎𝑠𝑡 = ∑ ∑(𝑖 − 𝑗)2𝑐𝑖𝑗
2

𝐾−1

𝑗=0

𝐾−1

𝑖=0

 3.6 

 𝑘𝑜𝑟𝑒𝑙𝑎𝑐𝑗𝑒 = ∑ ∑
(𝑖 − 𝜇𝑖)(𝑗 − 𝜇𝑗)𝑐𝑖𝑗

𝜎𝑖𝜎𝑗

𝐾−1

𝑗=0

𝐾−1

𝑖=0

 3.7 

 𝐼𝐷𝑀 = ∑ ∑
𝑐𝑖𝑗

1 + (𝑖 − 𝑗)2

𝐾−1

𝑗=0

𝐾−1

𝑖=0

 3.8 

 𝑒𝑛𝑡𝑟𝑜𝑝𝑖𝑎 = ∑ ∑ 𝑐𝑖𝑗

𝐾−1

𝑗=0

𝐾−1

𝑖=0

𝑙𝑜𝑔𝑐𝑖𝑗 3.9 

gdzie: cij – element ij macierzy GLC, i,j – jasności pikseli, K – najwyższa wartość jasności 

pikseli w obrazie, µi,j – średnia wartość jasności pikseli w obrazie, σi,j – odchylenie stan-

dardowe wartości jasności pikseli w obrazie. 

A B C D 

    

Rysunek 3.5: Metoda wyznaczania macierzy GLC i RLV. (A) Przykładowy obraz zawie-

rający piksele o czterech jasnościach. (B) Przypisanie poszczególnym pikselom wartości 

liczbowej. Najjaśniejszym pikselom przyporządkowano najniższą wartość 0, natomiast 

najciemniejszym wartość najwyższą 3. Macierze wyznaczano dla czterech kierunków 0º, 

45º, 90º, 135º (czerwone strzałki). (C) Macierz GLC wyznaczona dla kierunku 0º z ob-

razu B. Pod uwagę brano pary sąsiadujących ze sobą pikseli. W macierzy można zauwa-

żyć m.in., że w obrazie były trzy pary pikseli, w których piksel o wartości 3 sąsiadował 
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z pikselem o wartości 1. Natomiast przeciwną parę pikseli, w której piksel o wartość 

1 sąsiadował z pikselem o wartości 3, zauważono dwukrotnie. (D) Macierz RLV obrazu 

B wyznaczona dla kierunku 0º. Najdłuższy ciąg w analizowanym obrazie liczył 3 piksele. 

Znaleziono dwa takie ciągi, jeden dla pikseli o wartości 1 i drugi dla wartości 3. 

RLVM nie musi być macierzą kwadratową, ponieważ jej wiersze są indekso-

wane jasnością pikseli a kolumny – długością ciągów utworzonych z pikseli (Rysunek 

3.5). Ciągiem nazywamy zbiór sąsiadujących ze sobą pikseli o tej samej jasności. Dłu-

gość ciągu może się wahać od 1 do rozmiaru ROI. RLVM wyznaczono dla tych samych 

kierunków, co GLCM. Obliczono wartości pięciu parametrów: wzmocnienie krótkich 

ciągów (SRE, ang. Short Runs Emphasis), wzmocnienie długich ciągów (LRE, ang. Long 

Runs Emphasis), niejednorodność poziomów szarości (GLN, ang. Gray Level Nonuni-

formity), niejednorodność długości ciągów (RLN, ang. Runs Length Nonuniformity) oraz 

frakcję obrazu w ciągach (FR, ang. Fraction in Runs). Znaczenie parametrów RLVM 

zawiera się w ich nazwie. Parametry wyznaczano ze wzorów: 

 𝑆𝑅𝐸 = (∑ ∑
𝑟𝑖𝑙
𝑙2

𝐿

𝑙=0

𝐾−1

𝑖=0

) 𝑐𝑙⁄  3.10 

 𝐿𝑅𝐸 = (∑ ∑𝑖2𝑟𝑖𝑙

𝐿

𝑙=0

𝐾−1

𝑖=0

) 𝑐𝑙⁄  3.11 

 𝐺𝐿𝑁 = (∑ (∑𝑟𝑖𝑙

𝐿

𝑙=0

)

2𝐾−1

𝑖=0

) 𝑐𝑙⁄  3.12 

 𝑅𝐿𝑁 = (∑(∑ 𝑟𝑖𝑙

𝐾−1

𝑖=0

)

2𝐿

𝑙=0

) 𝑐𝑙⁄  3.13 

 𝐹𝑅 = 𝑐𝑙 (∑ ∑𝑖𝑟𝑖𝑙

𝐿

𝑙=0

𝐾−1

𝑖=0

)⁄  3.14 

gdzie: 𝑐𝑙 = ∑ ∑ 𝑟𝑖𝑙
𝐿
𝑙=0

𝐾−1
𝑖=0 , ril – element il RLVM, i – jasność piksela, l – długość ciągu, 

K – maksymalna jasność pikseli, L – maksymalna długość ciągu w obrazie.  

Obrazy importowano do programu ImageJ (NIH, USA) w celu ich przygotowa-

nia do analizy. Dla każdego ROI wyznaczano wartość parametrów teksturalnych w czte-

rech kierunkach. W celu zapewnienia niezmienności rotacyjnej wartości parametrów 

uśredniano [33]. 
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3.3.3. ANALIZA FRAKTALNA 

Wyznaczano wymiary fraktalne (Df, ang. fractal dimension) i lakularności (L) 

anatomicznych obrazów MR. Df jest wskaźnikiem skomplikowania struktury obrazu, 

podczas gdy L niesie informację o ilości „dziur” w obrazie, czyli obszaru, na którym nie 

można znaleźć pikseli obrazu. 

W analizie wykorzystano metodę pudełkową [84]. W tej metodzie na analizo-

wany obraz nanosi się siatkę z oczkami o boku ε a następnie zlicza się oczka zawierające 

piksele obrazu (Rysunek 3.6). W kolejnym kroku zmniejsza się rozmiar oczek i ponawia 

się zliczanie. Procedura jest powtarzana kilkukrotnie. Następnie Df wyznacza się zgodnie 

z formułą: 

 𝐷𝑓 = −𝑙𝑖𝑚 𝑙𝑜𝑔𝑁𝜀 𝑙𝑜𝑔𝜀⁄  3.15 

gdzie: ε – długość boku oczka w siatce, Nε – ilość oczek wypełnionych pikselami obrazu. 

Lakularność wyznaczano w oparciu o równanie: 

 𝐿 = (
𝜎

𝜇
)
2

 3.16 

gdzie: µ - średnia ilość pikseli w oczku, σ – odchylenie standardowe ilości pikseli 

w oczku. 

A B C D 

    

Rysunek 3.6: Wyznaczanie wymiaru fraktalnego metodą pudełkową. (A) Na obraz nano-

szona jest siatka o określonej długości boku oczka. Zliczana jest liczba oczek wypełnio-

nych pikselami obrazu. (B, C) W następnych krokach zmniejszany jest bok oczka i po-

nawiane jest zliczanie. (D) Wartości kreślone są na wykresie. Df wyznacza się, jako na-

chylenie prostej dopasowanej do punktów pomiarowych. 

Obrazy importowano do programu ImageJ w celu ich przygotowania do analizy. 

Obrazy binaryzowano po uprzednim zastosowaniu filtru wyostrzającego krawędzie a na-

stępnie analizowano. 
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3.3.4. WYZNACZANIE WARTOŚCI PERFUZJI I CZASU RELAKSACJI T1 

Mapy perfuzji oraz czasu relaksacji T1 wyznaczono przy użyciu ASL Perfusion 

Macro (ParaVision 5.1, Bruker, Germany) z obrazów uzyskanych w obrazowaniu FAIR-

EPI. Wartości czasów relaksacji zostały odczytane bezpośrednio z przygotowanych map 

w oprogramowaniu ASL Perfusion Macro. Wartości T1 odczytywano w trzech losowych 

miejscach tkanki wątroby a następnie uśredniano. Mapy perfuzji wczytywano do pro-

gramu ImageJ, w którym odcinano wartości negatywne lub większe niż 500 ml/min/100g. 

Wysokie wartości odcinano, aby usunąć z map perfuzyjnych obszary z dużymi naczy-

niami krwionośnymi, w których przepływy mają wyższe wartości niż w tkance. Nato-

miast ujemne odcinano, jako wartości niefizyczne (Rysunek 3.7). 

A B C 

   
Rysunek 3.7: Przygotowanie map perfuzji do analizy. (A) Oryginalna mapa perfuzji z na-

niesionymi ROI. (B) Zastosowany próg odcięcia: kolorem zielonym zaznaczono wartości 

większe od 500 ml/min/100g, natomiast kolorem niebieskim wartości ujemne. (C) Mapa 

perfuzji, którą analizowano i na których wybierano ROI. Przedstawienie przykładowych 

ROI na obrazie (A) ma na celu zapewnienie wyższej czytelności. Wszystkie obrazy są 

przeskalowane do 256×170 px. 

3.3.5. EMPIRYCZNE MODELOWANIE MATEMATYCZNE (EMM) 

Na każdym obrazie MR uzyskanym w wyniku obrazowania DCE-MRI wybie-

rano ROI (Rysunek 3.8). Dla każdego ROI wyliczano średnie wartości intensywności 

sygnału. Uzyskane wartości posłużyły do wyznaczenia zależności pomiędzy intensyw-

nością sygnału a czasem pomiaru. Wartości sygnału z obrazów zebranych przed poda-

niem kontrastu uśredniono i odjęto od całej krzywej w celu jej znormalizowania. Za czas 

t0 = 0 min przyjęto moment podania kontrastu. 



51 

 

 

Rysunek 3.8: ROI do analizy EMM wybierano w tkance wątroby. 

Do tak przygotowanych danych dopasowano model zaproponowany przez Fan 

et al. [39]: 

 𝐶(𝑡) = 𝐴 ∙ (1 − 𝑒−𝛼𝑡)𝑞 ∙ 𝑒−𝛽𝑡 ∙
1 + 𝑒−𝛾𝑡

2
 3.17 

gdzie: A – maksimum sygnału, α – szybkość wychwytu środka kontrastowego (1/min), β 

– szybkość usuwania środka kontrastowego (1/min), γ – początkowa szybkość usuwania 

kontrastu (1/min), q – parametr opisujący początkowe nachylenie zbocza narastającego 

oraz krzywiznę wierzchołka krzywej. Wyznaczono pięć dodatkowych parametrów: czas 

do wierzchołka intensywności sygnału (Tpeak, [min]), nachylenie narastającego zbocza 

krzywej (ES, [1/min]), połowiczny czas usuwania kontrastu (T1/2, [min]), pole po-

wierzchni pod krzywą (AUC) oraz krzywiznę wierzchołka (κpeak). Poglądowe przedsta-

wienie parametrów znajduje się na Rysunek 3.9. Tpeak wyznaczono na podstawie formuły: 

 𝑇𝑝𝑒𝑎𝑘 ≈
1

𝛼
𝑙𝑛 (1 +

𝑞𝛼

𝛽 + 0.5𝛾
) 3.18 

ES wyznaczono, jako stosunek Cmax/Tpeak, przy czym Cmax to maksymalna wartość inten-

sywności sygnału odczytana z wykresu. AUC wyliczono, jako pole pod całą krzywą od 

czasu t0 do 90 minuty. T1/2 wyznaczono poprzez dopasowanie krzywej eksponencjalnej 

do opadającego zbocza krzywej: 

 𝐶(𝑡) = 𝐴1𝑒𝑥𝑝(−𝑡 𝑇1/2⁄ ) + 𝐶0 3.19 

gdzie: A1 – amplituda sygnału, C0 – podstawa sygnału. κpeak wyznaczono z równania: 

 𝜅𝑝𝑒𝑎𝑘 ≈ 𝐶𝑚𝑎𝑥 |𝛼(𝛽 + 0.25𝛾) +
(𝛽 + 0.5𝛾)2

𝑞
− 0.25𝛾| 3.20 

Obrazy analizowane były w programie ImageJ. Modelowanie przeprowadzono 

w programie Origin Pro 8.6.0 (OriginLab, USA). 
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Rysunek 3.9: Poglądowe przedstawienie parametrów EMM w odniesieniu do danych eks-

perymentalnych, do których dopasowywano model. Na niebiesko zaznaczono podsta-

wowe parametry modelu, wyznaczane na podstawie równania 3.17. Na czerwono zazna-

czono parametry dodatkowe, wyznaczone w większości w oparciu o parametry podsta-

wowe modelu. Natomiast parametr Cmax, zaznaczony na zielono, był odczytywany dla 

każdej krzywej wprost z wykresu. 

3.3.6. MODELOWANIE KOMPARTMENTOWE (MK) 

Modelowanie kompartmentowe przeprowadzono na obrazach uzyskanych z po-

miarów DCE-MRI. Obszary ROI wybrano w aorcie i w miąższu wątrobowym (Rysunek 

3.10). 

 

Rysunek 3.10: ROI do analizy MK wybrano w aorcie i miąższu wątrobowym. 
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Obszar aorty jest zaciemniony ze względu na zastosowanie warstwy wysycają-

cej o szerokości 8 mm pozwalającej na wysycenie krwi wypływającej z serca. Miało to 

na celu wyraźne zaobserwowanie piku w sygnale mierzonym w aorcie podczas przecho-

dzenia kontrastu. Koncentrację kontrastu (C(t)) wyznaczono na podstawie wzoru [85]: 

 𝐶(𝑡) = (
1

𝑇1(𝑡)
−

1

𝑇10
) /𝑟1 3.21 

gdzie: T1(t) – czas relaksacji w kolejnych chwilach czasu (na kolejnych obrazach), T10 – 

czas relaksacji przed podaniem środka kontrastowego, r1 – relaksacyjność środka kontra-

stowego. Czasy T10 w tkance i krwi wyznaczono na podstawie map T1 zmierzonych se-

kwencją FAIR-EPI. Do wyznaczenia koncentracji kontrastu w krwi przyjęto T10 = (2648 

± 321) ms. Natomiast koncentrację CA w tkance wyznaczono w oparciu o indywidualne 

wartości T10 (wyniki dla grup badawczych na str. 66). Wartość relaksacyjności użytego 

kontrastu przyjęto, jako r1 = (5.831 ± 0.013) mL/(mmol ms) na podstawie pomiaru (patrz 

str. 40 i 58). Wartość wyrażenia 1/T1(t) obliczono korzystając z wyrażenia na wartość 

sygnału uzyskiwanego w sekwencji echa gradientowego [49] [85], przy założeniu że TE 

< T2* [86] i można pominąć efekty związane z relaksacją poprzeczną: 

 𝑆 = 𝑆0

𝑠𝑖𝑛𝛼[1 − 𝑒𝑥𝑝(−𝑇𝑅/𝑇1)]

1 − 𝑐𝑜𝑠𝛼 ∙ 𝑒𝑥𝑝(−𝑇𝑅/𝑇1)
 3.22 

gdzie: S – wartość sygnału, S0 – wartość sygnału w stanie równowagi, α – kąt odwracania 

magnetyzacji, TR – czas repetycji. Z porównania wyrażeń na sygnał zebrany przed i po 

podaniu kontrastu wyznaczono równanie opisujące 1/T1(t): 

 
1

𝑇1(𝑡)
= −

1

𝑇𝑅
𝑙𝑛 [

𝑚 − 1

𝑚𝑐𝑜𝑠𝛼 − 1
] 3.23 

przy czym: 

 𝑚 =
𝑆𝑝𝑜𝑠𝑡

𝑆𝑝𝑟𝑒

1 − 𝑒𝑥𝑝(−𝑇𝑅 𝑇10⁄ )

1 − 𝑐𝑜𝑠𝛼 ∙ 𝑒𝑥𝑝(−𝑇𝑅 𝑇10⁄ )
 3.24 

w równaniach 3.23 i 3.24 mamy: Spost – sygnał zmierzony w obrazie MR po podaniu 

kontrastu, Spre – sygnał zmierzony w obrazie MR przed podaniem kontrastu, TR – czas 

repetycji. Po podstawieniu równania 3.23 do 3.21 otrzymano pełne wyrażenie na koncen-

trację kontrastu w badanych tkankach. 

Model przedstawiono na Rysunek 3.11. Dawkę środka kontrastowego, którą po-

dawano zwierzętom uznano za wielkość wejściową modelu. W modelowaniu za objętość 

dawki przyjęto 2 mL [87], odpowiadające średniej objętości krwi myszy w celu ujedno-

licenia układu. Sygnał zebrany z tkanki wątroby przypisano hepatocytom, ponieważ 



54 

 

użyty kontrast (Primovist™) jest środkiem wychwytywanym przez komórki wątrobowe. 

Zaproponowany model jest modelem uproszczonym transportu CA. 

 

Rysunek 3.11: Model kompartmentowy zaproponowany i użyty w pracy. Model ma na 

celu opisać kinetykę CA w organizmie myszy. Kompartment ‘disse’ jest nazwą na prze-

strzeń Disssego, znajdującą się pomiędzy naczyniami zatokowymi a hepatocytami, nato-

miast ‘pęcherzyk’ jest pęcherzykiem żółciowym, do którego odprowadzany jest CA z he-

patocytów. Transfer pomiędzy aortą i przestrzenią Dissego oraz przestrzenią Dissego 

i hepatocytami jest dwustronny. Symbol d/dt oznacza przypisanie równania różniczko-

wego do danego elementu. 

Model opisywany jest układem równań różniczkowych, z których każde jest 

sumą wpływów i wypływów z danego elementu: 

 
𝑑(𝑎𝑜𝑟𝑡𝑎)

𝑑𝑡
= 𝑘𝑎

𝑘 ∗ 𝑘𝑜𝑛𝑡𝑟𝑎𝑠𝑡 + 𝑘𝑎
𝑑 ∗ 𝑑𝑖𝑠𝑠𝑒 − 𝑘𝑛

𝑎 ∗ 𝑎𝑜𝑟𝑡𝑎 − 𝑘𝑑
𝑎 ∗ 𝑎𝑜𝑟𝑡𝑎 3.25 

 
𝑑(𝑑𝑖𝑠𝑠𝑒)

𝑑𝑡
= 𝑘𝑑

𝑎 ∗ 𝑎𝑜𝑟𝑡𝑎 + 𝑘𝑑
ℎ ∗ ℎ𝑒𝑝𝑎𝑡𝑜𝑐𝑦𝑡𝑦 − 𝑘𝑎

𝑑 ∗ 𝑑𝑖𝑠𝑠𝑒 − 𝑘ℎ
𝑑 ∗ 𝑑𝑖𝑠𝑠𝑒 3.26 

 
𝑑(ℎ𝑒𝑝𝑎𝑡𝑜𝑐𝑦𝑡𝑦)

𝑑𝑡
= 𝑘ℎ

𝑑 ∗ 𝑑𝑖𝑠𝑠𝑒 − 𝑘𝑑
ℎ ∗ ℎ𝑒𝑝𝑡𝑜𝑐𝑦𝑡𝑦 − 𝑘𝑝

ℎ ∗ ℎ𝑒𝑝𝑡𝑜𝑐𝑦𝑡𝑦 3.27 

 
𝑑(𝑝𝑒𝑐ℎ𝑒𝑟𝑧𝑦𝑘)

𝑑𝑡
= 𝑘𝑝

ℎ ∗ ℎ𝑒𝑝𝑎𝑡𝑜𝑐𝑦𝑡𝑦 3.28 

 
𝑑(𝑛𝑒𝑟𝑘𝑖)

𝑑𝑡
= 𝑘𝑛

𝑎 ∗ 𝑎𝑜𝑟𝑡𝑎 3.29 
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gdzie: 𝑘𝑚
𝑖  – stała czasowa transportu z kompartmentu i do kompartmentu m. indeksy sta-

łych czasowych są pierwszymi literami kompartmentów. Kolejne indeksy oznaczają: k – 

kontrast, a – aorta, n – nerki, d – disse, h – hepatocyty, p – pęcherzyk. Równania różnicz-

kowe obliczane były przy użyciu funkcji ode15s, natomiast wartości stałych czasowych 

𝑘𝑚
𝑖  estymowano funkcją lsqnonlin. Modelowanie przeprowadzono w SimBiology® 

(MATLAB, The MathWorks Inc., USA). 

Do sygnału zebranego w aorcie, zwyczajowo traktowanego w modelowaniu 

kompartmentowym, jako funkcję wejścia (AIF, ang. Arterial Input Function), dopaso-

wano dwueksponencjalny model zaniku w celu uzyskania stałych czasowych niezbęd-

nych w modelowaniu [60], [88]: 

 𝑦 = 𝐴1𝑒𝑥𝑝(−𝑥/𝑡1) + 𝐴2𝑒𝑥𝑝(−𝑥/𝑡2) 3.30 

gdzie: Ai – amplituda, ti – czas zaniku. Dopasowanie przeprowadzono w programie Origin 

Pro 8.6.0. Parametry opisujące szybszy zanik sygnału (i=1) powiązane są z wychwytem 

kontrastu w komórkach wątroby, podczas gdy wolniejszy zanik (i=2) związany jest z 

usuwaniem kontrastu przez nerki [89]. W modelowaniu kompartmentowym wykorzy-

stano stałe czasowe k [1/min] tych procesów: 

 𝑘𝑖 =
1

𝑡𝑖
 3.31 

Stałą k1 zaniku sygnału w aorcie przypisano do parametru 𝑘𝑑
𝑎, natomiast stałą k2 przypi-

sano parametrowi 𝑘𝑛
𝑎. 

3.3.7. WYZNACZENIE PRĘDKOŚCI PRZEPŁYWU KRWI 

Obrazy anatomiczne IntraGateFLASH™ posłużyły do wyznaczenia obszarów 

ROI w naczyniach, w których mierzono prędkość przepływów krwi (Rysunek 3.12A). 

Następnie ROI naniesiono na obrazy FLOWMAP, których rozmiar zwiększono do 

256×256 px (Rysunek 3.12B). W obrazach PC, w których było to konieczne, dokonano 

ręcznej korekcji położenia obszarów ROI, ze względu na przesunięcie obrazów wzglę-

dem obrazów anatomicznych. Dodatkowo na obrazach pilotowych, na których wyzna-

czano położenie warstwy obrazującej mierzono kąt odchylenia (kąt β) naczynia od kie-

runku prostopadłego do warstwy obrazującej (Rysunek 3.12C). Kąta β nie mierzono na 

drugim z obrazów pilotowych (Rysunek 3.4B), ponieważ warstwa ustawiana na nim była 

prostopadle do żyły wrotnej. 

A B C 



56 

 

   

Rysunek 3.12: (A) Wybór obszarów ROI na obrazie anatomicznym wątroby. ROI 

umieszczano w naczyniach krwionośnych – żyle głównej dolnej i żyle wrotnej. (B) Na-

niesienie wybranych ROI na obrazy PC. (C) Wycinek z obrazu pilotowego pokazujący 

pomiar kąta β dla żyły głównej dolnej. Wybrana warstwa do obrazowania o grubości 

1 mm zaznaczona jest na różowo. Kierunek prostopadły do warstwy wyznacza zielona 

linia. Kąt odchylenia w tym przypadku był równy 8st. 

Przepływ wyznaczono z równania: 

 𝑄 = 𝑣ś𝑟 ∙ 𝑆 ∙
𝑛 ∙ 𝑇𝑅

0.9 ∙ 𝑅𝑅
∙ 𝑐𝑜𝑠𝛽 3.32 

gdzie: vśr – średnia prędkość przepływu krwi w naczyniu [cm/s], S – pole powierzchni 

naczynia [cm2], n – ilość klatek zmierzonych na cykl pracy serca, TR – czas repetycji 

[ms], RR – interwał RR cyklu pracy serca [ms], β – kąt odchylenia naczynia od kierunku 

prostopadłego w stosunku do warstwy. W mianowniku równania 3.32 uwzględniono 

czynnik 0.9 ponieważ podczas pomiarów MR długość czasu TR wyznaczano tak, aby 

możliwe było zmierzenie 16 klatek cine w czasie przypadającym na 0.9 interwału RR. 

Średnia wartość prędkości w żyle głównej dolnej i wrotnej również była wyzna-

czona z uwzględnieniem korekty pochodzącej od kąta β. 

3.3.8. OCENA HISTOLOGICZNA I BIOCHEMICZNA 

Wszystkie płaty wątrobowe zanurzano w parafinie i cięto na 5 µm plasterki. 

Łącznie oceniano 6 plasterków, ciętych w 2 grupach po 3 plasterki (odległość pomiędzy 

grupami ok 100 µm). Zastosowano trzy metody wybarwienia: hematoksyliną i eozyną 

(HE), trichromem Gomoriego (TRICHROM) oraz metodą pozwalającą wybarwić tkankę 

łączną (OMSB) (Aneks 7.1, str. 93). Wybarwione próbki histologiczne obserwowano pod 

mikroskopem. Wystąpienie zmian chorobowych poddawano ocenie jakościowej a wiel-

kości tych zmian oszacowano na skali przedziałowej. Oceniano ilość, rodzaj zmian i wiel-

kość obszaru tkanki objętego zmianami. Sprawdzano czy wystąpiły martwice krwotoczna 
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i skrzepowa, nacieki w ścianach naczyń i w miąższu, apoptoza i inne uszkodzenia hepa-

tocytów oraz ogólny obraz tkanki w próbce. W przypadku obu rodzajów martwicy oraz 

ogólnych zmian tkanki posłużono się skalą procentową określając, jaki procent po-

wierzchni tkanki obejmuje zmiana. W przypadku nacieków zapalnych posłużono się 

skalą czteroprzedziałową (0-4), gdzie najwyższej wartości przypisywano najbardziej na-

silone nacieki. 

Z próbek osocza określono poziomy znaczników stanu zapalnego. Poziom bia-

łek ostrej fazy (SAA ang. Serum Amyloid A) zmierzono metodą immunoenzymatyczną. 

Poziomy aminotransferazy asparaginianowej (AST), aminotransferazy alaninowej (ALT) 

oraz dehydrogenazy mleczanowej (LDH, ang. Lactate Dehydrogenase) zmierzono me-

todą kalorymetryczną. Następnie porównano zawartość enzymów i białek ostrej fazy 

w osoczu krwi pobranej od zwierząt z ALF i od zwierząt kontrolnych. 

3.3.9. TESTY STATYSTYCZNE 

Testy statystyczne wszystkich parametrów uzyskanych w opisanych analizach 

wykonano w programie Statistica 8.0 (Stat Soft, USA). Parametry ilościowe prezento-

wane są jako (średnia ± STD) natomiast parametry jakościowe jako mediany. Za wyniki 

istotne statystycznie uznawano te, dla których wartość p była niższa od 0.05. Do zbadania 

normalności rozkładów użyto testu Shapiro–Wilka. Parametry o normalnej dystrybucji 

analizowano testem t, natomiast parametry niewykazujące normalnego rozkładu testem 

U Manna–Whitney’a. Istotność w pomiarach powtarzanych testowano analizą wariancji 

dla powtarzanych pomiarów z testem HSD dla nierównych grup, jako testem post-hoc. 

W przypadku badania trzech grup (bez powtarzanych pomiarów) zastosowano ANOVĘ 

Kruskala–Wallisa z wielokrotnymi porównaniami, jako testem post-hoc. Wybór testu 

nieparametrycznego podyktowany był liczebnością grup. Korelacje pomiędzy danymi 

badano testem rang Spearmana, ponieważ część parametrów była jakościowa lub nie 

miała rozkładu normalnego. 
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4. WYNIKI 

4.1. POMIAR RELAKSACYJNOŚCI ŚRODKA KONTRASTOWEGO 

Wartości czasu relaksacji podłużnej T1 zmierzono dla czterech wartości rozcień-

czeń środka kontrastowego oraz dla wody. Do poszczególnych krzywych odrostu magne-

tyzacji (Rysunek 4.1A) dopasowano krzywą eksponencjalną opisaną równaniem 3.1. Na-

stępnie wyznaczono 1/ΔT i wyliczono wartość relaksacyjności środka kontrastowego 

(Rysunek 4.1B). Wartości T1 i 1/ΔT zebrano w Tabela 4-1. 

Relaksacyjność r1 środka kontrastowego użytego w późniejszych badaniach wy-

niosła (5.831 ± 0.013) ml/(mmol ms). 

Tabela 4-1: Czas relaksacji podłużnej w roztworach środka kontrastowego oraz wartość 

parametru 1/ΔT. 

 T1 (ms) 1/ΔT (ms-1) 

10× 6.846 ± 0.004 0.14573 ± 1.5E-6 

30× 20.654 ± 0.011 0.04808 ± 1.5E-6 

90× 62.191 ± 0.024 0.01574 ± 1.5E-6 

270× 177.71 ± 0.11 0.00529 ± 1.5E-6 

woda 2935 ± 27 0 ± 3E-6 

 

A B 

  

Rysunek 4.1: (A) Krzywe odrostu magnetyzacji zmierzone dla czterech wartości rozcień-

czeń środka kontrastowego i dla wody (pokazana w miniaturze ze względu na długi czas 

relaksacji w porównaniu do roztworów CA). Wartości sygnału są mnożone przez czynnik 

108. (B) Zależność pomiędzy odwrotnością zmiany czasu relaksacji a stężeniem kontrastu 

w badanym roztworze. Z regresji liniowej wyznaczono wartość relaksacyjności r1. 
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4.2. PÓŹNE ZMIANY W MODELU OSTREGO ZAPALENIA WĄTROBY 

4.2.1. OGÓLNA CHARAKTERYSTYKA ZWIERZĄT, HISTOPATOLOGIA, BIOCHEMIA 

Zwierzęta ważono przed rozpoczęciem eksperymentów (podanie ConA/soli fi-

zjologicznej) oraz 24 godziny później, kiedy wykonywano obrazowanie MR. Waga zwie-

rząt z grupy kontrolnej była stabilna: (20.1 ± 1.4) g na początku i (20 ± 1.4) g przed MR. 

Natomiast zwierzęta z grupy chorej w ciągu doby straciły na wadze z początkowych 

(20.9± 0.8) g do (19.9 ± 1.1) g. Różnice w wadze nie były jednak istotne statystycznie 

(Rysunek 4.2). 

 

Rysunek 4.2: Waga zwierząt mierzona przed rozpoczęciem eksperymentów (podanie 

ConA/soli fizjologicznej) oraz 24 godziny później. Wagi zwierząt w grupie kontrolnej 

były stabilne. W grupie chorej średnia wartość wagi zmalała o 1g. 

Zmiany w tkance wątroby wywołane ALF manifestowały się gorzej zdefiniowa-

nym brzegiem wątroby, licznymi odbarwieniami tkanki i widocznymi przekrwieniami. 

Niektóre z nich zaobserwowano w obrazach MR (Rysunek 4.3). Zauważono różnicę ko-

loru pobranego osocza krwi. Osocze z grupy ALF było zabarwione na różowo, podczas 

gdy osocze kontrolne było przejrzyste. 
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B D 

  
Rysunek 4.3: Obrazy MR wątroby myszy z grupy kontrolnej (A, B) i z grupy ALF (C, 

D). W tkance wątroby z grupy ALF zaobserowoano duże obszary ze zmniejszonym kon-

trastem (C, D, czerwona strzałka), które podczas pobrania wątroby zweryfikowano jako 

przekrwienia. Tkanka wątroby z grupy kontrolnej (A, B) jest jednorodna w całym obra-

zie. Przedstawiono obrazy są obrazami pilotowymi. 

Barwienie histopatologiczne tkanki wątroby pochodzącej z grupy kontrolnej wy-

kazało apoptozę pojedynczych hepatocytów. Ze względu na niewielkie ilości tych zmian 

uznano obraz tkanki kontrolnej za mieszczący się w granicach normy (Rysunek 4.4A). 

W próbkach pochodzących z grupy ConA stwierdzono liczne patologiczne zaburzenia 

struktury tkanki: wynaczynienie krwi, martwicę krwotoczną i skrzepową, nacieki zapalne 

w ścianach naczyń krwionośnych i w tkance, zatory w naczyniach krwionośnych, dezin-

tegrację ściany naczyń i śródbłonka (Rysunek 4.4B, C, D). Dodatkowo zaobserwowano 

przedostanie się cytoplazmy komórkowej do światła naczynia w skutek przerwania 

ściany naczyń. Obserwowano liczne ogniska zapalne i obszary martwicze. 



61 

 

A B 

  
C D 

  
Rysunek 4.4: Wycinki histologiczne wątroby pobrane z (A) grupy kontrolnej (barwienie 

HE; powiększenie 100×); (B) grupy ConA (TRICHROM; 200×); (C) grupy ConA (HE; 

200×); (D) grupy ConA (OMSB; 400×). Na wycinkach grupy ConA można zauważyć 

wynaczynienie krwi (B, czarna gwiazdka), martwicę krwotoczną (B, czerwona 

gwiazdka), martwice skrzepową (C, strzałka) przerwanie integralności ściany naczynia 

(D, strzałka), cytoplazma hepatocytu wylana do światła naczynia (D, czarna gwiazdka) 

oraz zator (B, strzałka). Ponadto na obrazie (D) widoczne są: kolagen wokół naczynia 

krwionośnego (niebieski kolor), erytrocyty (żółty), cytoplazma komórek (różowy), ela-

styna w ścianie naczynia krwionośnego (purpura). 
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Cztery parametry histopatologiczne opisujące zmiany tkanki wątroby w warun-

kach ALF określono na skali przedziałowej. Parametry zbadano testem nieparametrycz-

nym, który wykazał, że trzy z nich były istotnie różne pomiędzy grupami (Tabela 4-2). 

Tabela 4-2: Histologiczna ocena wycinków wątroby pobranych ze zdrowej i chorej 

tkanki. Ocena wykazała, że obraz tkanki z grupy kontrolnej znajdował się w granicach 

normy. Dane uzyskane na skali jakościowej, analizowano testem U Manna–Witney’a. 

W tabeli podano wartości median oraz sum rang (w nawiasach). Parametry istotnie różnie 

zaznaczono (pogrubienie). 

Parametr Grupa kontrolna Grupa ALF Wartość p 

Martwica krwotoczna [%] 0 (r.s. 42) 0 (r.s. 63) 0.2 

Martwica skrzepowa [%] 0 (r.s. 32) 10 (r.s. 74) 0.009 

Nacieki zapalne w ścianie naczyń [j.w.] 0 (r.s. 28) 2 (r.s. 77) 0.002 

Ogólne zmiany tkanki [%] 0 (r.s. 28) 40 (r.s. 77) 0.002 

Analiza biochemiczna wykazała podniesione poziomy znaczników zawartych 

w osoczu krwi pobranej od zwierząt z grupy ConA. Test U pokazał, że wszystkie markery 

istotnie rozróżniały obie grupy. Wartości p dla poszczególnych markerów wyniosły: ALT 

(p < 0.001), AST (p < 0.001), LDH (p < 0.001), SAA (p < 0.001). Dokładne wartości 

zebrano poniżej (Tabela 4-3, Rysunek 4.5). 

Tabela 4-3: Wartości markerów stanu zapalnego oznaczanych z osocza krwi pobranej od 

zwierząt obu grup doświadczalnych. Parametry badano testem U. Wyniki istotne zazna-

czono w tabeli (pogrubienie). 

Parametr Grupa kontrolna Grupa ALF Wartość p 

ALT [U/L] 38 ± 7 (r.s. 28) 1627 ± 1075 (r.s. 77) < 0.001 

AST [U/L] 61 ± 15 (r.s. 28) 1977 ± 1285 (r.s. 77) < 0.001 

LDH [U/L] 143 ± 67 (r.s. 28) 2390 ± 1237 (r.s. 77) < 0.001 

SAA [mg/mL] 38 ± 24 (r.s. 28) 4049 ± 1910 (r.s. 77) < 0.001 

Skróty: ALT - aminotransferaza alaninowa, AST - aminotransferaza asparaginianowa, 

LDH - dehydrogenaza mleczanowa, SAA - białka ostrej fazy. 
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Rysunek 4.5: Wykresy znaczników stanów zapalnych zmierzonych w osoczu krwi zwie-

rząt z grupy kontrolnej i grupy ALF: ALT, AST, LDH i SAA. Poziomy badanych znacz-

ników wzrosły. Wszystkie zmiany były istotne statystycznie (***, test U, p < 0.001). 

4.2.2. ANALIZA TEKSTUR 

Dla każdego obrazu wyznaczono parametry oparte o histogram, macierz współ-

występowania oraz macierz długości ciągów (Tabela 4-4). Rozkłady populacji sześciu 

parametrów w grupie ALF nie należały do rozkładów normalnych. Były to skośność, 

ASM, entropia SRE, LRE oraz FR. Pozostałe parametry charakteryzowały się rozkładem 

gaussowskim. Dla dwóch parametrów teksturalnych wyznaczonych na podstawie macie-

rzy GLC stwierdzono istotność statystyczną. Pierwszym był kontrast (test t, p = 0.015) 

a drugim korelacje (test t, p = 0.04). Parametr kontrast osiągnął wartość (80.2 ± 8.2) 

w grupie kontrolnej, natomiast w grupie ALF jego wartość wzrosła do (118 ± 35) (Rysu-

nek 4.6A). Parametr korelacje osiągnął wartość (0.0062 ± 0.0011) w grupie kontrolnej, 

natomiast w grupie ALF jego wartość spadła do (0.0046 ± 0.0014) (Rysunek 4.6B). 
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A B 

  

Rysunek 4.6: Na wykresach przedstawiono wartości parametrów kontrast (A) i korelacje 

(B), które były istotnymi parametrami teksturalnymi wskazującymi różnicę pomiędzy ba-

danymi grupami (*, test t, p = 0.04). 

Tabela 4-4: Wartości średnie wszystkich parametrów teksturalnych wraz z ich odchyle-

niami standardowymi. Podano również wartości p przeprowadzonych testów statystycz-

nych. Parametry o rozkładzie normalnym testowano testem t. Parametry o rozkładzie in-

nym od normalnego – testem U Manna–Witney’a, sumy rang podano w nawiasach. Pa-

rametry istotne statystycznie oznaczono (pogrubienie). 

Parametr Grupa kontrolna Grupa ALF Wartość p 

Średnia 118.8 ± 3.4 121.4 ± 2.1 0.11 

Skośność 0.64 ± 0.26 (r.s. 51) 0.60 ± 0.35 (r.s. 54) 0.89 

Kurtoza 0.81 ± 0.74 1.25 ± 0.53 0.23 

ASM 0.0052 ± 0.0012 (r.s. 53) 0.0050 ± 0.0015 (r.s. 52) 1 

Kontrast 80.2 ± 8.2 118 ± 35 0.015 

Korelacje 0.0062 ± 0.0011 0.0046 ± 0.0014 0.04 

IDM 0.148 ± 0.010 0.133 ± 0.017 0.07 

Entropia 5.48 ± 0.19 (r.s. 54) 5.53 ± 0.21 (r.s. 56) 0.71 

SRE 0.943 ± 0.010 (r.s 52) 0.945 ± 0.010 (r.s. 53) 1 

LRE 1.196 ± 0.046 (r.s. 54) 1.188 ± 0.045 (r.s. 51) 0.9 

GLN 29028 ± 820 28249± 798 0.1 

RLN 538 ± 56 530 ± 33 0.74 

FR 0.942 ± 0.012 (r.s. 51) 0.944 ± 0.012 (r.s. 54) 0.89 

Skróty: ASM - drugi moment kątowy, IDM - odwrotny moment różnicowy, SRE - 

wzmocnienie krótkich ciągów, LRE - wzmocnienie długich ciągów, GLN - niejednorod-

ność poziomów szarości, RLN - niejednorodność długości ciągów, FR - frakcja obrazu 

w ciągach. 
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4.2.3. ANALIZA FRAKTALNA 

Przykładowy obraz MR wątroby, jego binarną wersję oraz uzyskaną mapę frak-

talną przedstawiono poniżej (Rysunek 4.7). 

A B C 

   

Rysunek 4.7: Proces wyznaczania wymiaru fraktalnego obrazu MR wątroby. (A) Obraz 

MR wątroby. (B) Obraz binarny powstały z obrazu A na który nałożono filtr wyostrza-

jący. (C) Mapa wymiaru fraktalnego obrazu binarnego B. 

Wyliczone wartości średnie wymiaru fraktalnego obrazu były niższe w grupie 

chorej, w której wynosiły (1.365 ± 0.019) (Rysunek 4.8A). Dla porównania w grupie 

kontrolnej Df był równy (1.402 ± 0.026). Wartości średnie tego parametru były istotnie 

różne pomiędzy grupami (test t, p = 0.01). Drugi parametr lakularność był wyższy w ob-

razach MR tkanki chorej (Rysunek 4.8B). Lakularność wyniosła (0.149 ± 0.013) w grupie 

kontrolnej oraz (0.163 ± 0.012) w grupie ALF, jednak ten parametr nie osiągnął istotności 

statystycznej (test t, p = 0.06). 
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Rysunek 4.8: Wymiar fraktalny (A) i lakularność (B) wyznaczone na podstawie obrazów 

MR wątroby. Wartości średnie Df były istotnie różnie pomiędzy badanymi grupami (*, 

test t, p = 0.01).  

Wymiar fraktalny i lakularność są parametrami odwrotnie skorelowanymi (Ry-

sunek 4.9). Brak wysokiego współczynnika korelacji liniowej (R2 = 0.17) jest wynikiem 

braku istotności statystycznej dla zmiany wartości lakularności pomiędzy badanymi gru-

pami. 
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Rysunek 4.9: Zależność pomiędzy wymiarem fraktalnym obrazu a lakularnością. Ozna-

czenia na wykresie: grupa kontrolna – czarne kropki, grupa ALF – czerwone kwadraty. 

4.2.4. PERFUZJA I CZAS RELAKSACJI T1 

Przykładowa mapa perfuzji uzyskana w wyniku obrazowania MR przedstawiona 

została poniżej (Rysunek 4.10A). Usunięte zostały piksele znajdujące się w obszarze du-

żych naczyń krwionośnych oraz piksele o wartościach ujemnych. Perfuzja w tkance wą-

troby w grupie zdrowej wyniosła (245 ± 20) ml/min/100g, podczas gdy w grupie ALF 

wyniosła (200 ± 32) ml/min/100g (Rysunek 4.10B). Wartość perfuzji zmalała w grupie 

chorej o 18% w stosunku do grupy kontrolnej. Wynik był istotnie różny (test t, p = 0.008). 
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Rysunek 4.10: (A) Przykładowa mapa perfuzji uzyskana w wyniku obrazowania MR. 

Skala perfuzji ma rozpiętość 0 – 500 ml/min/100g tkanki. Obraz przeskalowano do 

256×170 px. (B) Wartości perfuzji uzyskane w grupach kontrolnej i chorej. Wyniki uzy-

skane w obu grupach istotnie się różniły (**, test t, p = 0.008). 

Poniżej zaprezentowano przykładową mapę czasu relaksacji T1 wyznaczoną na 

podstawie danych uzyskanych w eksperymencie FAIR-EPI z wysyceniem nieselektyw-

nym (Rysunek 4.11A). Wartość czasu T1 w grupie kontrolnej była równa (1249 ± 91) ms, 

podczas gdy w grupie ConA zwiększyła się (1597 ± 130) ms (Rysunek 4.11B). Różnica 

była istotna statystycznie (test t, p < 0.001). 

A B 

 
 

Rysunek 4.11: (A) Przykładowa mapa czasu relaksacji T1 w ms uzyskana z eksperymentu 

FAIR-EPI z wysyceniem nieselektywnym. Obraz przeskalowano do 256×170 px. (B) 

Wartości czasu T1 uzyskane w obu grupach pomiarowych istotnie się różniły (***, test t, 

p < 0.001). 

Zbadano korelacje pomiędzy perfuzją i T1 a wynikami oceny histologicznej 

i biochemicznej. Uzyskano istotną korelację pomiędzy perfuzją a naciekami zapalnymi 
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w ścianach naczyń (-0.77) oraz z LDH (-0.58). Natomiast czas relaksacji podłużnej tkanki 

korelował z naciekami zapalnymi w ścianach naczyń (0.69), ogólnymi zmianami tkanki 

(0.69), AST (0.53) oraz SAA (0.89). 

4.2.5. EMPIRYCZNE MODELOWANIE MATEMATYCZNE (EMM) 

Model empiryczny dopasowano do danych zebranych w dynamicznym obrazo-

waniu z użyciem hepatospecyficznego środka kontrastowego opartego o Gd-EOB-

DTPA. Przykładowy przebieg kinetyki środka kontrastowego od momentu podania 

w zdrowej i chorej tkance przedstawiono na Rysunek 4.12. Można zauważyć, że kształty 

krzywych kinetyki środka kontrastowego w zdrowej i chorej tkance są różne. Główną 

różnicą jest kształt wierzchołka – łagodniejszy u chorych, a także przebieg fragmentu 

krzywej opisujący wypłukiwanie kontrastu (od wierzchołka do końca pomiaru) – u zwie-

rząt chorych zbocze wypłukiwania ma łagodniejsze nachylenie. Dodatkowo wartość ja-

sności obrazu zmierzonego w 90 minucie po podaniu kontrastu jest wyższa w grupie cho-

rej. 

 

Rysunek 4.12: Przykładowe krzywe jasności obrazu MR od czasu uzyskane dla zdrowej 

(czarna krzywa) i chorej tkanki (czerwona krzywa). Można zaobserwować różnicę 

w kształcie wierzchołków i nachyleniu zbocz wypłukiwania. Poniżej przykładowe obrazy 

MR: 1) obrazy bazowe uzyskane przed podaniem środka kontrastowego; 2) obrazy 
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o maksymalnym rozjaśnieniu uzyskane 6 min po podaniu kontrastu; 3) obrazy uzyskane 

30 min po podaniu kontrastu, rozpoczęty proces wypłukiwania środka kontrastowego 

z tkanki wątroby; 4) obraz uzyskany po 60 min od podania kontrastu; 5) obraz uzyskany 

90 min po podaniu kontrastu – powrót do bazowej wartości jasności obrazu. W trakcie 

pierwszych 30 min wykonano trzy serie obrazów, z których każda zawierała 150 obra-

zów. Od 30 do 90 minuty wykonywano 1 obraz, co 10 minut. 

Model EMM dopasowano do danych DCE-MRI z wysokim współczynnikiem 

determinacji (R2 > 0.98). Wartości wszystkich parametrów EMM zebrano w Tabela 4-5. 

Wszystkie parametry oprócz początkowej szybkości usuwania kontrastu (γ) charaktery-

zowały się rozkładem normalnym i zostały przetestowane testem t. Zdolność parametru 

γ do rozróżnienia grup pomiarowych testowano testem nieparametrycznym U Manna–

Whitney’a. Sześć parametrów było istotnie różnych pomiędzy grupą zdrową i chorą: β (p 

= 0.004), Tpeak (p < 0.001), κpeak (p = 0.001), ES (p = 0.006), T1/2 (p < 0.001) i AUC (p = 

0.003). 

Tabela 4-5: Wartości parametrów EMM wyznaczone dla zwierząt z grupy kontrolnej 

i grupy ALF oraz wartości p wskazujące czy różnica średnich wartości parametrów jest 

istotna. Parametr γ badano testem U Manna–Whitney’a. W nawiasach przy wartościach 

średnich parametru γ podano sumę rang. Pozostałe parametry badano testem t. 

Parametr Grupa kontrolna Grupa ALF Wartość p 

A 57100 ± 9669 67355 ± 31747 0.43 

α [1/min] 0.20 ± 0.11 0.11 ± 0.08 0.1 

q 0.432 ± 0.064 0.380 ± 0.064 0.15 

β [1/min] 0.037 ± 0.008 0.021 ± 0.008 0.004 

γ [1/min] 0.001 ± 0.002 (r.s. 43) 0.004 ± 0.007 (r.s. 62) 0.25 

Tpeak [min] 6.14 ± 1.07 9.72 ± 1.69 < 0.001 

κpeak 413 ± 180 102 ± 71 0.001 

ES [1/min] 6587 ± 1731 4002 ± 1113 0.006 

T1/2 [min] 31.7 ± 7.3 66.5 ± 10.5 < 0.001 

AUC 131 ± 25 × 104 179 ± 23× 104 0.003 

Skróty: A – maksimum sygnału, α – szybkość wychwytu środka kontrastowego, q – pa-

rametr opisujący początkowe nachylenie zbocza narastającego oraz krzywiznę wierz-

chołka krzywej, β – szybkość usuwania środka kontrastowego, γ – początkowa szybkość 

usuwania kontrastu, Tpeak – czas do wierzchołka intensywności sygnału, κpeak – krzywizna 
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wierzchołka, ES – nachylenie narastającego zbocza krzywej, T1/2 – połowiczny czas usu-

wania kontrastu, AUC – pole powierzchni pod krzywą. 

Istotne statystycznie parametry pokazano na Rysunek 4.13. Wartości parame-

trów ES i Tpeak wskazują na szybszy wychwyt kontrastu z krwi w grupie kontrolnej. War-

tości parametrów β i T1/2 wskazują na zwolnione wypłukiwanie kontrastu z hepatocytów 

w grupie ConA. 

  

  

  

Rysunek 4.13: Parametry EMM, dla których uzyskano istotność statystyczną: ES - na-

chylenie narastającego zbocza krzywej, Tpeak – czas do wierzchołka intensywności sy-

gnału, β – szybkość usuwania środka kontrastowego, T1/2 – połowiczny czas usuwania 
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kontrastu, κpeak – krzywizna wierzchołka, AUC – pole powierzchni pod krzywą. Różnica 

wartości średnich obu grup była istotna statystycznie (test t, oznaczenia: ** dla p < 0.01, 

*** dla p < 0.001). 

Sprawdzono korelacje pomiędzy parametrami uzyskanymi z modelowania 

EMM zastosowanego do danych uzyskanych z DCE-MRI a obserwacjami histologicz-

nymi i biochemicznymi. Wyniki zamieszczono w Tabela 4-6. 

Tabela 4-6: Korelacje pomiędzy parametrami EMM a obserwacjami histologicznymi 

i biochemicznymi zbadano przy zastosowaniu testu rang Spearmana. W tabeli przedsta-

wiono współczynnik korelacji. Za istotne uznano korelacje, dla których p < 0.05 (pogru-

bione w tabeli). 

 
Tpeak 

[min] 
A 

α 

[1/min] 

β 

[1/min] 

γ 

[1/min] 
q 

T1/2 

[min] 
κpeak ES AUC 

Martwica krwotoczna 

[%] 
0.55 0.68 -0.56 -0.13 0.03 -0.40 0.46 -0.42 -0.52 0.18 

Martwica skrzepowa 

[%] 
0.81 0.35 -0.50 -0.50 0.05 -0.45 0.70 -0.62 -0.72 0.47 

Nacieki zapalne w 

ścianie naczyń [j.w.] 
0.63 0.23 -0.42 -0.64 0.62 -0.41 0.68 -0.73 -0.47 0.77 

Ogólne zmiany 

tkanki [%] 
0.88 0.31 -0.51 -0.61 0.08 -0.46 0.85 -0.70 -0.77 0.58 

ALT [U/L] 0.91 0.25 -0.50 -0.64 0.16 -0.60 0.76 -0.69 -0.72 0.69 

AST [U/L] 0.91 0.24 -0.49 -0.65 0.16 -0.60 0.77 -0.69 -0.72 0.71 

LDH [U/L] 0.82 0.37 -0.52 -0.62 0.28 -0.53 0.75 -0.72 -0.69 0.65 

SAA [mg/mL] 0.51 0.17 -0.30 -0.49 0.16 -0.13 0.75 -0.55 -0.49 0.47 

Skróty: A – maksimum sygnału, α – szybkość wychwytu środka kontrastowego, q – pa-

rametr opisujący początkowe nachylenie zbocza narastającego oraz krzywiznę wierz-

chołka krzywej, β – szybkość usuwania środka kontrastowego, γ – początkowa szybkość 

usuwania kontrastu, Tpeak – czas do wierzchołka intensywności sygnału, κpeak – krzywizna 

wierzchołka, ES – nachylenie narastającego zbocza krzywej, T1/2 – połowiczny czas usu-

wania kontrastu, AUC – pole powierzchni pod krzywą, ALT - aminotransferaza alani-

nowa, AST - aminotransferaza asparaginianowa, LDH - dehydrogenaza mleczanowa, 

SAA - białka ostrej fazy. 
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4.2.6. MODELOWANIE KOMPARTMENTOWE (MK) 

Wszystkie krzywe dynamiczne przeliczono z wartości intensywności pikseli na 

stężenie CA. Maksymalne stężenia CA w tkance wątroby grupy kontrolnej były wyższe 

niż w grupie ALF. W przypadku aorty sytuacja była odwrotna – wyższe wartości stężenia 

CA w aorcie obserwowane były w grupie ALF (Rysunek 4.14). 

A B 

  

C D 

  

Rysunek 4.14: Przykładowe krzywe DCE-MRI z grupy kontrolnej (A, B) i grupy ALF 

(C, D). Krzywe oryginalne zebrane z obrazów MR znajdują się w lewej kolumnie (A, C, 

wartości mnożone przez 104). Krzywe po przeliczeniu na stężenie CA w prawej kolumnie 

(B, D, wartości mnożone przez 10-5). 

ROI ulokowane w aorcie miało znacznie mniejszą powierzchnię niż ROI 

w tkance wątroby. Dlatego na potrzeby modelowania uśredniono krzywe AIF ze wszyst-

kich zwierząt w grupie (dla zwierząt kontrolnych i chorych osobno). W grupie kontrolnej 

uśredniano sygnał z 7 zwierząt, a w grupie ALF z 6, ponieważ u jednego zwierzęcia z tej 
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grupy nie było możliwe uzyskanie krzywej AIF. Dopasowanie dwueksponencjalnej funk-

cji zaniku do zbocza opadającego sygnału w aorcie (równanie 3.30) pozwoliło scharak-

teryzowanie kinetyki CA w naczyniach krwionośnych oraz na wyznaczenie stałych cza-

sowych k1 i k2. W grupie kontrolnej otrzymano: k1 = (1.63 ± 0.07) min-1, k2 = (0.07131 ± 

0.0035) min-1. W grupie ALF otrzymano: k1 = (1.472 ± 0.033) min-1, k2 = (0.0582 ± 

0.0017) min-1. Wszystkie parametry dopasowania podano w Tabela 4-7. 

Tabela 4-7: Parametry dopasowania dwueksponencjalnej krzywej zaniku do krzywych 

uzyskanych z uśrednienia sygnału DCE-MRI w dwóch grupach doświadczalnych. Dane 

nie były testowane statystycznie. 

 Grupa kontrolna Grupa ALF 

A1 [mmol/mL] 30.9 ± 5.7×10-4 34.3 ± 2.8×10-4 

t1 [min] 0.614 ± 0.026 0.679 ± 0.015 

A2 [mmol/mL] 161.7 ± 6.9×10-7 314 ± 7.2×10-7 

t2 [min] 14.02 ± 0.68 17.17 ± 0.49 

Średnia dawka CA podana w grupie kontrolnej wyniosła (50.7 ± 3.7)×10-5 

mmol, natomiast w grupie ALF (49.6 ± 2.2)×10-5 mmol. Dawki dostosowywano indywi-

dualnie do masy ciała każdego zwierzęcia. 

Wyznaczanie stałych transportu kontrastu w modelu kompartmentowym miało 

kilka etapów. Najpierw wykonano modelowanie populacji całej grupy, dla zwierząt kon-

trolnych i chorych oddzielnie. W tym modelowaniu użyto wartości stałych 𝑘𝑑
𝑎 i 𝑘𝑛

𝑎 wy-

znaczonych w aorcie. Uzyskane wartości stałych transportu z tego modelowania potrak-

towano, jako wartości wejściowe w indywidualnych dopasowaniach. Dopasowanie indy-

widualne przeprowadzano kilkukrotnie. Ostateczne wartości stałych charakteryzowały 

się rozkładami normalnymi. Test t wykazał znaczące różnice pomiędzy grupami (Tabela 

4-8, Rysunek 4.15C). Przykładowe krzywe wraz z dopasowanym modelem znajdują się 

na Rysunek 4.15A, B. Wartości stałych 𝑘𝑑
𝑎 i 𝑘𝑛

𝑎, którym przypisano wartości początkowe 

na podstawie krzywych AIF, wskutek modelowania kompartmentowego wzrosły w obu 

grupach. 
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A B 

  
C 

 
Rysunek 4.15: Przykładowe dopasowanie krzywej przy użyciu modelu kompartmento-

wego: (A) grupa kontrolna, (B) grupa ALF. (C) Zestawienie wszystkich stałych trans-

portu dla dwóch grup doświadczalnych wyznaczonych w trakcie modelowania. Uzyskano 

istotności statystyczne dla 6 parametrów (test t, p < 0.001, ***). 
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Tabela 4-8: Stałe transportu środka kontrastowego pomiędzy kompartmentami zapropo-

nowanego modelu. Obliczenia wykonano dla 7 myszy kontrolnych i 7 chorych. Parame-

try, których średnie były istotnie różne pomiędzy grupami zaznaczono (pogrubienie). 

 
Grupa kontrolna Grupa ALF Wartość p 

𝒌𝒂
𝒌 [min-1] 0.589 ± 0.075 0.398 ± 0.050 < 0.001 

𝒌𝒅
𝒂 [min-1] 3.51 ± 0.32 2.81 ± 0.19 < 0.001 

𝒌𝒏
𝒂 [min-1] 0.247 ± 0.033 0.151 ± 0.021 < 0.001 

𝒌𝒂
𝒅 [min-1] 1.504 ± 0.027 1.290 ±0.037 < 0.001 

𝒌𝒉
𝒅 [min-1] 3.18 ± 0.22 2.59 ± 0.19 < 0.001 

𝒌𝒅
𝒉 [min-1] 0.475 ± 0.021 0.534 ± 0.023 < 0.001 

𝑘𝑝
ℎ [min-1] 0.770 ± 0.064 0.765 ±0.040 0.88 

Skróty (indeksy kompartmentów): k – dawka kontrastu, a – aorta, n – nerki, d – przestrzeń 

Dissego, h – hepatocyty, p – pęcherzyk żółciowy. 

Podobnie jak w przypadku modelownia EMM sprawdzono korelacje z wyni-

kami histologicznymi i biochemicznymi (Tabela 4-9). Zauważalne jest, że stałe kontrastu 

są w większości skorelowane negatywnie z wynikami obu ocen. 

Tabela 4-9: Korelacje rang Spearmana pomiędzy stałymi czasowymi transportu CA wy-

znaczonymi w modelowaniu kompartmentowym a wynikami ocen histologicznej i bio-

chemicznej. Tabela zawiera współczynniki korelacji. Za istotnie ważne uznano korelacje 

dla p < 0.05 (pogrubione). 

 
𝑘𝑎

𝑘 

[min-1] 

𝑘𝑑
𝑎 

[min-1] 

𝑘𝑛
𝑎 

[min-1] 

𝑘𝑎
𝑑 

[min-1] 

𝑘ℎ
𝑑 

[min-1] 

𝑘𝑑
ℎ 

[min-1] 

𝑘𝑝
ℎ 

[min-1] 

Martwica krwotoczna [%] -0.42 -0.30 -0.42 -0.44 -0.30 0.33 0.21 

Martwica skrzepowa [%] -0.35 -0.31 -0.38 -0.57 -0.38 0.29 0.38 

Nacieki zapalne w ścianie naczyń [j.w.] -0.71 -0.79 -0.62 -0.59 -0.81 0.71 -0.15 

Ogólne zmiany tkanki [%] -0.55 -0.53 -0.52 -0.62 -0.60 0.48 0.21 

ALT [U/L] -0.82 -0.75 -0.81 -0.87 -0.55 0.83 0.18 

AST [U/L] -0.85 -0.81 -0.82 -0.79 -0.61 0.85 0.07 

LDH [U/L] -0.79 -0.73 -0.82 -0.87 -0.57 0.76 0.17 

SAA [U/L] -0.76 -0.81 -0.72 -0.63 -0.82 0.75 -0.06 

Skróty: ALT - aminotransferaza alaninowa, AST - aminotransferaza asparaginianowa, 

LDH - dehydrogenaza mleczanowa, SAA - białka ostrej fazy; (indeksy kompartmentów): 
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k – dawka kontrastu, a – aorta, n – nerki, d – przestrzeń Dissego, h – hepatocyty, p – 

pęcherzyk żółciowy. 

4.3. WCZESNE ZMIANY W MODELU OSTREGO ZAPALENIA WĄTROBY 

4.3.1. OGÓLNA CHARAKTERYSTYKA ZWIERZĄT. BIOCHEMIA 

Zwierzęta zważono przez pomiarami MR. Ich waga wyniosła średnio (19.5 ± 

1.2) g. Nie zauważono zmian w tkance wątroby na obrazach MR. Zmiany w tkance wą-

troby nie były również widoczne w trakcie pobierania krwi z żyły nerkowej losowych 

zwierząt. Osocze odwirowanej krwi do oznaczeń biochemicznych w grupie kontrolnej 

było przezroczyste, natomiast w grupach chorych było zabarwione na różowo (podobnie 

jak w modelu późnych zmian), jednak oznaczenia nie wykazały podniesionych pozio-

mów białek ostrej fazy (Rysunek 4.16). SAA zbadano dla 3 zwierząt z grupy kontrolnej, 

6 z grupy ALF_8 i 5 z grupy ALF_15. Ilość SAA w osoczu krwi dla grup kontrolnej, 

ALF_8 i ALF_15 wyniosła odpowiednio (38 ± 53) mg/mL, (104 ± 43) mg/mL i (72 ± 15) 

mg/mL. Test nieparametryczny nie wykazał istotnych różnic pomiędzy grupami. 

 

Rysunek 4.16: Wykres białek ostrej fazy dla losowych zwierząt z badanych grup. Wyniki 

nie były istotne statystycznie. 

4.3.2. PERFUZJA I CZAS RELAKSACJI T1 

Reprezentatywne mapy perfuzji znajdują się na Rysunek 4.17A. Na wszystkich 

badanych mapach perfuzji wykonano odcięcie wartości ujemnych i przekraczających 500 
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ml/min/100g. Wartości perfuzji zmierzone podczas kolejnych pomiarów w grupach eks-

perymentalnych przedstawiono poniżej (Tabela 4-10, Rysunek 4.17B). 

Tabela 4-10: Wartości perfuzji [ml/min/100g] zmierzone dla zwierząt kontrolnych i zwie-

rząt z grup ALF we wczesnych zmianach chorobowych. 

Grupa 
Czas po podaniu ConA/soli fizjologicznej 

5 min 35 min 65 min 95 min 

Kontrolna 259 ± 26 247 ± 30 246 ± 13 229 ± 25 

ALF_8 225 ± 12 225 ± 30 209 ± 14 204 ± 17 

ALF_15 223 ± 25 207 ±32 211 ± 28 225 ± 13 

 

Wykazano różnicę pomiędzy pomiarem w grupie kontrolnej w 5 minucie a po-

miarami w grupie ALF_8 w 65 minucie (test HSD, p = 0.02) i 95 minucie (test HSD, p = 

0.007), oraz pomiędzy tym samym pomiarem grupy kontrolnej a pomiarem w grupie 

ALF_15 w 35 minucie (test HSD, p = 0.01) i 65 minucie (test HSD, p = 0.03). Różnice 

zaznaczono na wykresie (Rysunek 4.17B). 

A 
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Rysunek 4.17: (A) Przykładowe mapy perfuzji uzyskane z obrazów MR. Skala perfuzji 

ma rozpiętość 0 – 500 ml/min/100g tkanki. Obrazy przeskalowano do wielkości 256×170 

px. (B) Wartości perfuzji uzyskane w grupach kontrolnej, ALF_8 i ALF_15. Zaznaczono 

istotnie różne wartości perfuzji (test HSD, oznaczenia: * dla p < 0.05, ** dla p < 0.001). 

Reprezentatywne mapy czasu T1 znajdują się na Rysunek 4.18A. Czas relaksacji 

podłużnej w tkance wątroby w grupie kontrolnej oraz grupach ALF_8 i ALF_15 zamiesz-

czono w Tabela 4-11 oraz na Rysunek 4.18B. Analiza wariancji nie wykazała istotnych 

statystycznie różnic pomiędzy pomiarami. 

Tabela 4-11: Wartość czasu relaksacji podłużnej T1 [ms] tkanki wątroby we wczesnych 

zmianach chorobowych w modelu ALF. 

Grupa 
Czas po podaniu ConA/soli fizjologicznej 

5 min 35 min 65 min 95 min 

Kontrola 1338 ± 27 1320 ± 62 1357 ± 45 1317 ± 35 

ALF_8 1330 ±38 1356 ± 33 1319 ± 43 1322 ± 111 

ALF_15 1302 ± 57 1259 ± 49 1280 ± 63 1337 ± 63 
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Rysunek 4.18: (A) Przykładowe mapy czasu relaksacji T1 [ms] uzyskana z eksperymentu 

FAIR-EPI z wysyceniem nieselektywnym. Obrazy przeskalowano do wielkości 

256×170 px. (B) Wartości czasu T1 uzyskane w trzech grupach pomiarowych. Nie zaob-

serwowano istotnych różnic statystycznych pomiędzy kolejnymi wartościami. 

4.3.3. POMIAR PRĘDKOŚCI PRZEPŁYWU KRWI 

Prędkość przepływu krwi i wartość przepływu wyznaczano dla 4 zwierząt 

z grupy kontrolnej, 6 z grupy ALF_8 i 5 z grupy ALF_15. Pozostałe zwierzęta z grup 

badawczych wyeliminowano z tej analizy ze względu na wystąpienie takich komplikacji 

jak złe bramkowanie pomiaru, zmniejszone pole widzenia lub złe ulokowanie warstwy. 
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Wartość przepływu krwi przez powierzchnię naczynia krwionośnego oraz śred-

nią prędkość przepływu wyznaczono dla żyły głównej dolnej i żyły wrotnej. 

Wartości kątów odchylenia naczyń krwionośnych od kierunku prostopadłego do 

warstwy wahały się od 0 do 34 stopni. 

Średnia prędkość przepływu krwi w żyle głównej dolnej w grupie kontrolnej 

wyniosła (5.0 ± 1.4) cm/s, w grupie ALF_8 (4.37 ± 0.69) cm/s a w grupie ALF_15 (4.2 

± 1.2) cm/s. Średnia prędkość przepływu krwi w żyle wrotnej wyniosła (5.9 ± 1.0) cm/s, 

(5.4 ± 1.4) cm/s i (3.27 ± 0.71) cm/s, odpowiednio w grupie kontrolnej, ALF_8 i ALF_15. 

Spadek prędkości przepływu krwi w żyle wrotnej w grupie ALF_15 w stosunku do pręd-

kości w grupie kontrolnej okazał się istotny (test wielokrotnych porównań, p = 0.03) (Ry-

sunek 4.19). 

  

Rysunek 4.19: Wartość prędkości przepływu krwi przez żyłę główną dolną i żyłę wrotną 

w trzech grupach badawczych. Istotnie ważna okazał się spadek prędkości przepływu 

w żyle wrotnej w grupie ALF_15 w stosunku do prędkości przepływu w grupie kontrolnej 

(*, test wielokrotnych porównań, p = 0.03). 

Wartość przepływu w żyle głównej dolnej wyniosła (0.066 ± 0.018) cm3/s w gru-

pie kontrolnej, (0.065 ± 0.021) cm3/s w grupie ALF_8 i (0.046 ± 0.016) cm3/s w grupie 

ALF_15. Wartość przepływu w żyle wrotnej wyniosła (0.052 ± 0.018) cm3/s w grupie 

kontrolnej, (0.037 ± 0.020) cm3/s w grupie ALF_8 i (0.020 ± 0.005) cm3/s w grupie 

ALF_15. Zmiana wartości przepływu krwi przez żyłę wrotną pomiędzy grupami kon-

trolną i ALF_15 była statystycznie istotna (test wielokrotnych porównań, p = 0.012) (Ry-

sunek 4.20). 
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Rysunek 4.20: Wartość przepływu krwi przez żyłę główną dolną i żyłę wrotną w trzech 

grupach badawczych. Istotnie ważna okazała się zmiana przepływu w żyle wrotnej w gru-

pie ALF_15 w stosunku do przepływu w grupie kontrolnej (*, test wielokrotnych porów-

nań, p = 0.012). 
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5. DYSKUSJA 

Celem pracy było zaplanowanie i przeprowadzenie eksperymentu obrazowania 

MR pozwalającego na scharakteryzowanie wpływu stanu zapalnego na pracę układu krą-

żenia na przykładzie ALF. Badania przeprowadzono na mysim modelu ostrego zapalenia 

wątroby wywołanego konkanawaliną A. Przeprowadzono eksperymenty, w których ba-

dano model wczesnych i późnych zmian. 

Stan ostrego zapalenia wątroby indukowano przy pomocy dobranej dawki kon-

kanawaliny A wychodząc od wartości spotykanych w literaturze 15 lub 20 mg/kg b.w. 

[7, 9, 10]. W trakcie badań okazało się, że wymagania eksperymentu in vivo, co do prze-

żywalności zwierząt wymagają zmodyfikowania tej dawki i została ona obniżona do war-

tości 8 mg/kg b.w. Możliwym czynnikiem konieczności zmniejszenia dawki ConA użytej 

w niniejszych badaniach był zastosowany rozpuszczalnik. Użyto 1M PBS z jonami Ca2+ 

i Mg2+ w miejsce rozpuszczalnika bezjonowego. Aktywność oraz struktura cząsteczek 

ConA silnie zależy od parametrów rozpuszczalnika takich jak jego stężenie, pH oraz 

obecność jonów [90, 91]. Warto jednak zwrócić uwagę, że badania in vivo nakładają wyż-

sze wymagania, co do stanu zwierząt gdyż samo badanie trwające ponad dwie godziny, 

ma wpływ na zwierzęta (anestezja). 

Jak pokazały badania histopatologiczne i biochemiczne dawka ta pozwoliła na 

uzyskanie wystarczająco silnych zmian patologicznych w tkance przy dużo wyższej prze-

żywalności. Poprawie uległa również stabilność zwierzęcia podczas anestezji mająca 

duży wpływ na wykonywane pomiary, głównie poprzez zmiany rytmu oddechowego. 

Ustalono różniące się protokoły eksperymentalne dla badań czynnościowych 

i strukturalnych zmian we wczesnym i późnym modelu ALF. W późnym modelu (24 

godz. po podaniu ConA) spodziewane były zmiany stabilne, obejmujące duży obszar. 

W takim czasie po wywołaniu ALF, w tkance uformowane są obszary martwicze a w krwi 

obserwuje się obniżone poziomy znaczników prozapalnych [10, 92]. Dlatego protokół 

zawierał badanie ASL, pomiar DCE-MRI i dodatkowo został rozszerzony o pomiar ana-

tomiczny. W modelu wczesnych zmian, skupiono uwagę na badaniu perfuzji (pomiar 4-

krotny) oraz przepływu wrotnego, ponieważ oczekiwane zmiany były zmianami dyna-

micznymi. Na takim etapie nie można spodziewać się zmian martwiczych czy silnych 

uszkodzeń [7, 9]. Można jednak oczekiwać zmian w mikrokrążeniu spowodowanych for-

mującą się odpowiedzią zapalną. Oba protokoły były relatywnie długie (pełny protokół 
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od indukcji anestezji trwał ok 2.5 godz.), dlatego uwzględnienie kolejnych pomiarów nie 

było praktycznie możliwe, pomimo że mogłoby to dostarczyć dodatkowych informacji. 

W badaniach histopatologicznych późnego modelu potwierdzono naruszenie 

struktury tkanki wątroby przez rozwijający się stan zapalny. Widoczne zatory w naczy-

niach krwionośnych mogły być skutkiem zaburzeń w gospodarce płytkowej [3]. Nacieki 

i dezintegracja ściany naczyń zatokowych mogły być spowodowane akumulacją ConA 

w komórkach śródbłonka. Wykazano w [8, 9], że ConA jest w dużej mierze wychwyty-

wana z krwi przez LSEC drogą endocytozy. Dalsze zniszczenia tkanki wątroby (w tym 

widoczne wynaczynienia krwi i obszary martwicze) są najprawdopodobniej zmianami 

wtórnymi powodowanymi przez zaktywowane komórki odpornościowe [9]. 

Wyniki badań biochemicznych późnego modelu potwierdziły zarówno duże 

zniszczenia hepatocytów (ALT, ASL, LDH) jak i toczące się procesy antyzapalne (SAA). 

Stosunek AST/ALT często pozwala na doprecyzowanie rodzaju uszkodzenia wątroby 

oraz etapu choroby. W tych badaniach stosunek AST/ALT był równy 1.2 co jest charak-

terystyczne w marskości wątroby, w początkach ostrego zapalenia czy uszkodzenia na 

skutek zamknięcia odpływu żółci. Uzyskane wartości ALT były porównywalne z wcze-

śniejszymi danymi literaturowymi uzyskanymi po podaniu dawki 20 mg/kg ConA [10]. 

Poziom AST był niższy. LDH nie jest tak specyficznym wskaźnikiem wątrobowym, po-

nieważ znajduje się w wielu komórkach. Jest jednak uwalniany do krwi w momencie 

uszkodzenia komórek. 

We wczesnym modelu zbadano poziomy SAA dla losowo wybranych zwierząt 

z każdej grupy. Badania nie pokazały, że w organizmach zwierząt z grup chorych rozpo-

częła się faza ostrej odpowiedzi zapalnej. Uzyskany rezultat zgadza się z wynikami 

przedstawionymi w pracy Sternak et al. [92], w której wydzielanie SAA występowało w 

czasie późniejszym niż 2 godziny po podaniu ConA. W etapie tak wczesnym jak badany 

w niniejszej pracy, wydzielane są przede wszystkim cytokiny związane z początkującymi 

odpowiedź zapalną limfocytami napływającymi do naczyń zatokowych [10, 93]. 

Jednym z założeń prowadzonych badań było zbadanie czy obrazowanie MR 

może uchwycić zmiany strukturalne zachodzące w tkance pod wpływem ALF. W modelu 

późnych zmian, w którym uzyskano duże zmiany chorobowe tkanki, wykonano obrazy 

przy użyciu sekwencji RAREst, które poddano dwóm analizom, opartym na intensywno-

ści pikseli danego obrazu – analizie fraktalnej i teksturalnej. Natomiast w obu ekspery-

mentach zbadano czas relaksacji podłużnej tkanki wątroby. 
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Analiza tekstur, oprócz dwóch parametrów, nie wykazała istotnych różnic po-

między obrazami z grupy kontrolnej i ALF w modelu późnych zmian. Zmniejszenie war-

tości parametru korelacji w grupie ALF wskazuje, że w obrazach MR w tej grupie odcie-

nie szarości pikseli obrazu są bardziej różnorodne. Może się tak dziać wskutek zwiększe-

nia niejednorodności tkanki, np. obecność obszarów martwiczych. Podobne podłoże 

może mieć wzrost parametru kontrast w grupie ALF w stosunku do grupy kontrolnej. 

Jednak, pamiętać należy, że nawet wysoka rozdzielczość przestrzenna (0.117×0.117 

mm/px), z którą wykonywane były obrazy RAREst nie zapewnia bezpośredniej wizuali-

zacji zmian w tkance. Duże obszary martwicze, zidentyfikowane w badaniu histologicz-

nym mogą wciąż być mniejsze od pojedynczego piksela w obrazie MR. Sprawia to, że 

sygnał w każdym pikselu obrazu jest zawsze ważony stosunkiem powierzchni zdrowych 

i zmienionych chorobowo obszarów, które zawierają zarówno naczynia jak i hepatocyty. 

Znaleźć można literaturowe doniesienia na temat przydatności analizy tekstur w ocenie 

tkanki wątroby. Badano m.in. obrazy pojedynczych komórek wątrobowych myszy na 

różnych etapach zwłóknienia [94], obrazy MR marskości [95], zwłóknienia [96] i guzów 

[97] wątroby u ludzi, obrazy USG i CT stłuszczenia wątroby u ludzi [98]. Zarówno ba-

dania wykonane w tej pracy jak i w przytoczonych doniesieniach nie wykazały dużego 

potencjału parametrów teksturalnych do stania się znacznikami chorób wątroby. Analiza 

tekstur w badaniach u ludzi dawała lepsze wyniki niż w przypadku badań u zwierząt, ale 

nie można było wskazać jednoznacznego zbioru parametrów czułych na zmiany w obra-

zie. 

Analiza fraktalna znajduje zastosowanie w analizie układów biologicznych, po-

nieważ układy te charakteryzują się strukturą i złożonością trudną do opisu geometrią 

euklidesową [38]. W pracy skupiono się na dwóch podstawowych parametrach analizy 

fraktalnej: wymiarze fraktalnym (Df) i lakularności (L). Wykazano, że w obrazach tkanki 

objętej ALF wymiar fraktalny rośnie w stosunku do obrazu tkanki kontrolnej, natomiast 

lakularność maleje. Nie wykazano jednak ich silnej odwrotnej korelacji (Rysunek 4.9, 

str. 66). Mogło to być wynikiem braku istotności parametru L. Wymiar fraktalny znacznie 

częściej niż lakularność znajduje zastosowania w analizie obrazów morfologicznych uzy-

skanych za pomocą różnych technik [37, 99-101]. Przytoczone doniesienia literaturowe 

i wyniki uzyskane w tej pracy pozwalają wnioskować, że Df anatomicznych obrazów MR 

jest parametrem czułym na istnienie obszarów o różnych strukturach w tkance wątroby. 

Na zmianę architektury tkanki, mogą wpływać procesy zapalne, obszary martwicze, czy 
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zmniejszony przepływ krwi spowodowany zatorami lub zapadnięciami naczyń krwiono-

śnych. Wymiar fraktalny wydaje się też być bardziej odpornym niż wcześniej omówiona 

analiza tekstur na komplikacje związane z niejednorodnością źródeł sygnału w pojedyn-

czym wokselu, co może być efektem założeń leżących u podstaw analizy fraktalnej a mia-

nowicie samopodobieństwa analizowanego obrazu i jego niezmienności podczas prze-

skalowywania. 

Kolejnym parametrem strukturalnym, wyznaczonym na podstawie pomiarów 

ASL, w których manipuluje się magnetyzacją w tkance odwracając ją lokalnie i globalnie, 

jest czas relaksacji podłużnej tkanki T1. W celu wyznaczenia czasu T1 wykorzystano 

mapy po inwersji globalnej. Wyniki pokazały jednoznacznie wzrost czasu T1 w wątro-

bach zwierząt z ALF w późnym modelu. Czas T1 w tej grupie wyniósł 1597 ± 130 ms. 

W grupie kontrolnej w późnym modelu czas T1 wyniósł 1249 ± 91 ms. Podobne wyniki 

do tych zaobserwowanych dla grupy kontrolnej uzyskano we wszystkich grupach w ba-

daniu wczesnych zmian (Tabela 4-11, str. 78). Wyniki pokrywają się z danymi literatu-

rowymi 1360 ± 60 ms uzyskanymi dla zdrowych zwierząt [102]. Wzrost czasu T1 w gru-

pie chorej w późnym modelu najprawdopodobniej powodowany jest tym, że woda w wy-

naczynionej krwi, znajduje się poza sinusoidami, a co za tym idzie poza wymuszającym 

jej ruch układem sercowo–naczyniowym. W grupach chorych we wczesnym modelu nie 

zauważono zmiany czasu T1 w stosunku do grupy kontrolnej, jednak zauważono spadki 

perfuzji. Może to znaczyć, że jest to zbyt wczesny etap dla zaobserwowania zmian w 

strukturze tkanki w obrazach MR (np. brak krwiaków, wynaczynienia, martwicy) jednak 

możliwe jest już uchwycenie zmian w czynności naczyń. 

Analiza czynnościowa naczyń krwionośnych była podstawowym założeniem 

pracy. Objęła ona badanie perfuzji tkankowej wykonanej w badaniach zarówno wcze-

snych jak i późnych zmian, badanie kinetyki środka kontrastowego w badaniu późnych 

zmian oraz badanie przepływów i prędkości krwi we wczesnych zmianach. 

Badanie wpływu ALF na perfuzję krwi przez tkankę wątroby w późnym modelu 

wykazało pogorszone mikrokrążenie w grupie ALF. Spadło ono z 245 ± 20 ml/min/100g 

w grupie kontrolnej do 200 ± 32 ml/min/100g w grupie ALF. We wczesnym modelu 

zmierzono perfuzję czterokrotnie po podaniu ConA. Zmierzone wartości perfuzji były 

porównywalne ze zmierzonymi w późnym modelu (Tabela 4-10, str. 77). W grupach cho-

rych ALF_8 i ALF_15 we wczesnym modelu zaobserwowano spadki wartości perfuzji 

w stosunku do badań grupy kontrolnej, potwierdzone przez analizę statystyczną. Wyniki 
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uzyskane w grupach myszy zdrowych pokrywają się z wcześniejszymi danymi literatu-

rowymi mierzonymi metodami inwazyjnymi [103, 104]. Wyniki zaprezentowane w po-

niższej pracy zgadzają się także z danymi przedstawionymi przez Ramasawmy et al. 

[102] uzyskanymi w pomiarze FAIR z sekwencją Look–Locker użytą do odczytu (220 ± 

30 ml/min/100g w grupie zwierząt kontrolnych).   

Zaobserwowana zmiana perfuzji w tkance ALF może być skutkiem aktywacji 

leukocytów i ich napływem do naczyń krwionośnych wątroby (Rozdział 2.3.3, str. 37). 

Zaktywowane komórki odpornościowe mają tendencję do zwiększenia sztywności i lep-

kości, przez co mogą przylegać do ścian naczyń, ale również mogą ulec uwięzieniu w 

sinusoidach [75, 76, 105]. Wpływ na mikrokrążenie może również wywierać zaburzenie 

w gospodarce krzepliwości krwi. Nadmiar aktywnych płytek krwi krążących w naczy-

niach krwionośnych może prowadzić do ich blokowania. Dodatkowo płytki te nie są od-

powiednio szybko usuwane w chorobach wątroby [3, 11]. Kolejnym powodem do zwol-

nienia perfuzji krwi w ALF może być zaburzenie w wydzielaniu czynników regulujących 

pracę naczyń – ich rozszerzalność i kurczliwość [12]. 

W modelu wczesnych zmian ALF, badano również przepływ i prędkość prze-

pływu krwi przez naczynia krwionośne metodą PC-MRI. Upośledzenie prędkości i prze-

pływu zaobserwowano w żyle wrotnej w grupie ALF_15 w stosunku do grupy kontrolnej. 

Może być ono związane z pierwszą faza odpowiedzi zapalnej toczącej się w organizmie, 

którą jest napływ limfocytów do wątroby [7]. Niestety wyniku zaobserwowanego w żyle 

wrotnej nie można porównać z krążeniem w tętnicy zaopatrującej wątrobę, ze względu 

na ulokowanie warstwy obrazującej. Na mapach PC (Rysunek 3.12, str. 56) widoczna jest 

aorta brzuszna, z której tylko część krwi dostarczana jest do wątroby. Nie można było 

także sprawdzić czy pojawia się kompensacja ze strony HABR, czyli zwiększenie prze-

pływu w tętnicy w odpowiedzi na zmiany w żyle wrotnej (Rozdział 2.2.1, str. 35). 

Dane zebrane podczas obrazowania dynamicznego w późnym modelu analizo-

wano stosując dwa podejścia: parametryczne – modelowanie kompartmentowe (MK) 

oraz nieparametryczne – empiryczne modelowanie matematyczne (EMM). Oba podejścia 

do analizy obrazów DCE-MRI mają swoje mocne i słabe strony [22]. EMM pozwala na 

szybkie wnioskowanie o dynamice środka kontrastowego z kształtu krzywej i jest łatwe 

w aplikacji. Parametry EMM zwykle korelują z fizjologią tkanki, dzięki czemu mogą 

wskazywać zmiany zachodzące na skutek choroby. Jednak EMM nie pozwala, w przeci-

wieństwie do MK, określać ilościowo zmian fizjologicznych tkanki. Wynikiem modelo-

wania kompartmentowego mogą być informacje na temat przepuszczalności naczyń, 
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przepływu czy objętości przestrzeni poza komórkowej i poza naczyniowej. Trudnością 

jest jednak dobór odpowiedniego modelu MK. 

Da badań wybrano model empiryczny zaproponowany przez Fan et al. [39] do 

analizy krzywych wychwytu kontrastu w raku prostaty oraz w raku piersi. Współczynnik 

determinacji dopasowania modelu miał wysoką wartość (R2 > 0.98) u wszystkich obiek-

tów. Pierwszy fragment krzywej DCE można utożsamić z informacjami o perfuzji 

w tkance [23, 24, 106]. Jest on częściej wykorzystywany w badaniach u ludzi niż na 

zwierzętach ze względu na szybkość zachodzących procesów. Nachylenie krzywej (α, 

ES) oraz czas do osiągnięcia maksymalnego rozjaśnienia obrazu tkanki (Tpeak) informuje 

o szybkości, z jaką kontrast jest wychwytywany z krwi. W przeprowadzonych badaniach 

nie zanotowano różnicy istotnej statystycznie w parametrze szybkości wychwytu kontra-

stu (α) jednak już w dwóch pozostałych parametrach taka różnica była widoczna. Drugi 

fragment krzywej DCE można natomiast utożsamić z informacjami o uszkodzeniu hepa-

tocytów [29]. Z tego fragmentu uzyskuje się przede wszystkim informację o szybkości 

wypłukiwania środka kontrastowego z tkanki, a pamiętając o zastosowanym hepatospe-

cyficznym środku kontrastowym, można wnioskować właśnie o stanie i zdrowiu hepato-

cytów. Zauważono zwolnione usuwanie kontrastu w grupie ALF (β, T1/2), co korelowało 

z informacjami uzyskanymi z oceny histopatologicznej i biochemicznej, przy czym 

uszkodzenia struktury obserwowane bezpośrednio były większe niż uszkodzenia czyn-

ności, co jak wspomniano w Rozdziale 2.3.1 nie musi współgrać. Na uszkodzenie hepa-

tocytów przez procesy zapalne mogą wskazywać również dodatkowe parametry κpeak 

i AUC. Pierwszy opisuje zmianę kształtu piku maksymalnego rozjaśnienia tkanki, który 

w obiektach grupy ALF bardziej przypominał plateau wskazując na dłuższe zatrzymanie 

środka kontrastowego w tkance. AUC, istotnie większa w grupie ALF, również wskazy-

wała na powolniejsze usuwanie kontrastu z hepatocytów. Podobny w założeniach ekspe-

ryment przeprowadzili Moriyama et al. [40], którzy badali ostre zapalenie wątroby 

u szczurów przy pomocy EMM (model był inny od prezentowanego w niniejszej pracy). 

Jakkolwiek, trudno dokonać bezpośredniego porównania wyników modelowania, warto 

napomnieć, że w obu pracach obserwowano podobieństwa w zmianie wyznaczanych 

wartości, potwierdzające wpływ uszkodzenia na czynności badanego układu. Potwierdza 

to skuteczność EMM, jako szybkiej metody analizy kinetyki CA. 

W niniejszej pracy zaproponowano uproszczony model kompartmentowy dla 

wyznaczenia stałych transportu kontrastu pomiędzy kolejnymi elementami układu. Cyr-
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kularność układu krążenia zapewniono tutaj poprzez uwzględnienie transportu bilinear-

nego pomiędzy przestrzenią Dissego a aortą, symbolizującą cały układ naczyniowy. 

Uproszczono również opis transportu CA z hepatocytów do przestrzeni Dissego, który 

może odbywać się dwoma drogami (OATP/MRP, Rozdział 3.1.1, str 40). Aby uwzględ-

nić obie drogi transportu, potrzebne by były wstępne informacje o czasie przebywania 

CA w przestrzeni Dissego i o szybkości, z jaką pracują oba transportery. 

W modelu kompartmentowym postanowiono uznać dawkę CA za wartość wej-

ściową, z uwagi na uzyskane krzywe AIF. W grupie kontrolnej obserwowano wyższe 

wartości koncentracji kontrastu w tkance wątroby niż w aorcie, co stanowiło problem 

w trakcie modelowania. Krzywe AIF nawet w przypadku wyznaczania w lewej komorze 

serca mogą być obarczone błędami. Dlatego stosuje się różne metody poprawy tych krzy-

wych. Jedną z nich jest stosowanie krzywej populacyjnej [107, 108]. Ze względu na trud-

ności pomiarowe ten sposób został wybrany w celu uzyskaniu wartości wstępnych. 

Uzyskane wyniki pokazały, że 5 stałych transportu zmniejszyło się w grupie 

chorej. Podwyższenie wartości zaobserwowano tylko w przypadku transportu z hepato-

cytów do przestrzeni Dissego (𝑘𝑑
ℎ). Natomiast szybkość transportu z hepatocytów do pę-

cherzyka żółciowego (𝑘𝑝
ℎ) nie uległa zmianie. Wynik taki może oznaczać, że zmniejszone 

wypłukiwanie CA w grupie ALF jest spowodowane dłuższym utrzymywaniem się tego 

kontrastu w krwi ze względu na uszkodzenie hepatocytów. Zdaje się to być potwierdzone 

przez korelacje uzyskane pomiędzy wynikami modelowania a oceną biochemiczną i hi-

stologiczną. Bardzo interesującą korelacją jest zależność pomiędzy stwierdzonym histo-

logicznie uszkodzeniem ściany naczynia a stałymi transportu. 𝑘𝑑
𝑎, 𝑘𝑎

𝑑 są skorelowane ne-

gatywnie z uszkodzeniem ściany naczynia. Dokumentuje to zależność pomiędzy stanem 

czynnościowym ściany naczynia (w tym przypadku toczącym się stanem zapalnym) 

a możliwością transportu składników. Zaobserwowano również, że 𝑘𝑑
ℎ koreluje pozytyw-

nie a 𝑘ℎ
𝑑 negatywnie z uszkodzeniem ściany naczynia. Również stwierdzono istotne ne-

gatywne korelacje pomiędzy znacznikami biochemicznymi, wskazującymi na uszkodze-

nie hepatocytów, a stałymi transportu. 

Jak wspomniano w Rozdziale 4.2.6 (str.72) przeprowadzone modelowanie kom-

partemtowe było kilkuetapowe. W pierwszej kolejności wykonano dopasowanie do po-

pulacji całej grupy, korzystając z wielkości wyznaczonych z krzywych AIF. Na tym eta-

pie wartości te traktowane były, jako stałe. Następnie korzystając z wyznaczonych war-
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tości transportu przeprowadzono modelowanie indywidualne. Na tym etapie modelo-

wano wszystkie wielkości. Dla osiągnięcia dobrych dopasowań krzywych i stabilnych 

wartości parametrów wystarczały cztery iteracje modelu. 

Jednym z celów pracy wykonywanej na trudnym dla wykonywania pomiarów 

obrazowania MR obszarze jamy brzusznej był dobór metodyki badania. Użyte protokoły 

badania perfuzji i mikrokrążenia opierają się głównie na szybkich sekwencjach obrazo-

wania. Miało to na celu poprawę jakości uzyskiwanych obrazów MR w związku ze wspo-

mnianymi już wcześniej zaburzeniami rytmu oddechowego i ogólną złą kondycją zwie-

rząt badawczych (głównie w modelu późnych zmian). 

Zoptymalizowanie metody ASL do badań wątroby jest związane z różnymi pro-

blemami, z których najważniejszym jest rozwiązanie artefaktów ruchowych. Zwłaszcza 

w obrazowaniu wątroby małych zwierząt stanowi to wyzwanie gdyż cała jama brzuszna 

porusza się w trakcie oddechu. W niniejszej pracy zaproponowano, jako rozwiązanie po-

dwójne bramkowanie tętnem i oddechem, oraz sekwencję EPI, jako sekwencję odczytu 

pozwalającą na uzyskanie obrazu po pojedynczym impulsie RF. Uzyskiwane obrazy cha-

rakteryzowały się niską rozdzielczością przestrzenną (9664 px). Jednak, dzięki szyb-

kiej akwizycji danych w EPI, możliwe było uzyskanie obrazu MR w trakcie jednej bramki 

oddechowej a tym samym ograniczenie występowania artefaktów. W drugim ekspery-

mencie zmniejszono FOV, przy zachowaniu tej samej rozdzielczości przestrzennej, co 

poskutkowało dokładniejszymi mapami. 

Podczas analizy obrazów FAIR-EPI napotkano na problem z wartościami per-

fuzji przypisanymi do pikseli obrazów. Z obrazów usunięto piksele z wartościami więk-

szymi od 500 ml/min/100g, ponieważ były one związane z dużymi naczyniami krwiono-

śnymi obecnymi w danym obszarze. Usunięto również piksele z wartościami negatyw-

nymi, jako niefizyczne. Perfuzję wyznacza się z różnicy pomiędzy znakowanym i kon-

trolnym obrazem, przy czym różnica ta jest niewielka, na poziomie kilku procent [18]. 

Obraz kontrolny otrzymywany jest po inwersji magnetyzacji spinów w całej objętości 

cewki, jednak cewka nie obejmuje całego zwierzęcia. Możliwe jest, więc że magnetyza-

cja w obrazie kontrolnym zdąży odrosnąć powodując wzrost sygnału w pewnych obsza-

rach obrazu tkanki. Inna kwestią wpływającą na badanie, jest mikroskopowa budowa wą-

troby, zwłaszcza jej układu naczyniowego. Woksele obrazu MR, nigdy nie będą obejmo-

wały jednorodnego obszaru. Konstrukcja tkanki wątroby, może mieć lokalnie bardzo sil-

nie zróżnicowane wartości czasu relaksacji dające przyczynki do tego samego elementu 

obrazu MR, co może objawić się w uzyskiwanych wartościach. Pozorny czas relaksacji 
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podłużnej może być nieprawidłowo określany w dopasowaniu krzywej odrostu magnety-

zacji ze względu na zupełnie nieadekwatny zestaw mierzonych czasów inwersji. W szcze-

gólności może tak się dziać w przypadku, gdy duży udział objętości woksela przypada na 

naczynie krwionośne. 

Dotychczas, w bezpośrednich badaniach mikrokrążenia w wątrobie dominowały 

inwazyjne metody pomiarów. Nieinwazyjne metody zaczęto przystosowywać do tego ob-

szaru badań dopiero w ostatnich czasach [102, 109].  Poniższa praca jest pierwszą pre-

zentującą wyniki uzyskane metodą FAIR-EPI (wyniki opublikowano razem z wynikami 

z EMM). 

W analizie przepływów krwi w naczyniach krwionośnych badanych metodą PC-

MRI uwzględniono poprawkę wynikającą z kąta β odchylenia naczynia od kierunku pro-

stopadłego w stosunku do warstwy obrazowania. Wpływ tych poprawek na wartość prze-

pływu uznaje się za istotny w przypadku pomiaru, w którym β przekracza 30° (wtedy 

cosβ > 0.87) [18]. W przeprowadzonych pomiarach zaobserwowano takie odchylenie 

tylko u jednego zwierzęcia. 

Metody PC-MRI są adaptowane na grunt badań małych zwierząt, jednak głów-

nym obszarem zainteresowania badaczy jest pomiar prędkości krwi w aorcie [110, 111]. 

Brak jest doniesień o pomiarach prędkości krwi wrotnej tą metodą (wedle wiedzy Au-

torki). 

Do obrazowania dynamicznego użyto sekwencji IntraGateFLASH™, która była 

oryginalnie przygotowana z myślą o badaniach serca. Jednak właściwości tej sekwencji, 

takie jak wspominane bramkowanie retrospektywne (Rozdział 1.4.1, str. 22) spowodo-

wały, że jest ona przenoszona na grunt badań dynamicznych m.in. związanych z wątrobą 

[112, 113]. Jest to rozwijające się i młode podejście do badań DCE-MRI. W badaniach 

w niniejszej pracy zdecydowano się na wykonanie trzech długich pomiarów (10 min, 

1500 NA) w ciągu pierwszych 30 minut obrazowania i ich późniejszą rekonstrukcję (150 

obrazów). Sekwencja ta nie wymaga zewnętrznego bramkowania sercem czy oddechem 

przy pomocy dodatkowych urządzeń. Wykorzystuje zastosowanie dodatkowej warstwy 

– nawigatora, umieszczonej w obszarze serca pozwalającego na śledzenie rytmu pracy 

serca [51]. Dodatkowo pomiar amplitudy sygnału z obszaru serca jest również podatny 

na ruchy związane z oddechem, dzięki temu zaburzenia danych przez te procesy fizjolo-

giczne można usunąć na etapie przetwarzania końcowego danych (retrospektywna re-

kosntrukcja danych). To istotne zwłaszcza dla zwierząt z grupy ALF, dla których obser-

wowano m.in. duże wahania długości rytmu oddechowego, w tym nagłe przyspieszenia 
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oddechu i jego zaniki, spłycenia oddechu prawie do granicy wykrywalności. Rekosntruk-

cja retrospektywna umożliwia również zmianę liczby klatek trybu cine np. w celu zapew-

nienia niezbędnej w badaniach dynamicznych wysokiej rozdzielczości czasowej. Roz-

dzielczość ta jest ona zwłaszcza istotna przy analizie fazy wychwytu kontrastu a z drugiej 

strony nie zawsze może być optymalnie dobrana przed pomiarem ze względu na różny 

stan zwierząt. W prezentowanej pracy uzyskano rozdzielczość na poziomie 4 sekund na 

obraz. Pozwoliło to uchwycić pik sygnału w aorcie podczas przepływu CA. 

Podczas obrazowania z zastosowaniem sekwencji IntraGateFLASH™ celowo 

użyto szeroką warstwę nawigatora. Pozwoliło to na wysycenie sygnału w aorcie pocho-

dzącego od spinów krwi, dzięki temu zaobserwowano wzmocnienie sygnału pochodzące 

tylko od CA. W przypadku niestosowania warstwy wysycającej konieczne jest dodat-

kowe uwzględnienie hematokrytu w obliczeniach koncentracji CA w naczyniu [85, 107]. 

Hematokryt krwi nie jest stałą wielkością. W literaturze podawane są wartości z zakresu 

0.4 – 0.5 w dużych naczyniach krwionośnych [85, 88, 107, 114]. Z drugiej strony w przy-

padku niestosowania takiej warstwy, możliwy jest pomiar AIF w sercu [88, 107, 115, 

116]. 
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6. WNIOSKI 

 

Wykazano możliwość diagnostyki zaimplementowanego mysiego modelu 

ostrego stanu zapalnego wątroby technikami obrazowania RM. 

Opracowane protokoły oparte na technikach obrazowania MR pozwoliły na ja-

kościowe i ilościowe zbadanie zaburzeń układu krążenia na poziomie dużych naczyń oraz 

na poziomie mikrokrążenia w odniesieniu do zmian strukturalnych tkanki. W efekcie 

uwidocznione zostały pierwsze zmiany w krążeniu już na tak wczesnym etapie jak 

w ciągu dwóch godzin od wywołania stanu zapalnego. Możliwe było również zbadanie 

dużych zaburzeń czynnościowych układu krążenia wątroby na etapie ustabilizowanych 

zmian badanych 24 godziny po wywołaniu stanu zapalnego. 

Opracowanie całościowej i oryginalnej metodyki badania krążenia w stanie za-

palnym wątroby, jako znaczącego markera stanu tego organu w przebiegu patologii po-

zwala na potencjalne jej użycie w przedklinicznych badaniach skuteczności terapii hepa-

toprotekcyjnych. 

Cel pracy został osiągnięty. 
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7. ANEKS 

7.1. BARWIENIE OMSB 

W pracy zastosowano barwienie OMSB, opracowane w laboratoriach Jagielloń-

skiego Centrum Eksperymentalnej Terapii (JCET) w Krakowie, które jest kombinacją 

barwienia orceiną Unny (O) oraz barwienia Martius, Scarlet and Blue (MSB). Barwienie 

O stosowane było, jako pierwsze do podbarwienia elastyny i blaszek sprężystych w oce-

nianych preparatach. Następnie stosowano barwienie MSB, które pozwala na wybarwie-

nie fibryny i pokazuje wykrzepienia. To barwienie składa się z następujących kroków: 

1. Barwnik żółty Martius yellow (M) – wybarwienie czerwonych krwinek krwi, możliwe 

wybarwienie wczesnych fibryn; 

2. Barwnik czerwony Crystal scarlet (S) – wybarwienie mięśni i dojrzałych fibryn; 

3. Barwnik niebieski Methyl blue (B) – wybarwienie kolagenu i starych depozytów fi-

bryny. 

Cała ocena histologiczna prezentowana w tej pracy została wykonana przez Pa-

nią mgr Agnieszkę Jasztal. Natomiast ocena biochemiczna przez Panią mgr Barbarę 

Sitek. 
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