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Positroniemissiotomografia (PET) on kajoamaton ldfiketieteellinen kuvantamisme-
netelmd, joka perustuu radioaktiivisen merkkiaineen kertymiseen kehoon. Syddmen
verenvirtauksen kuvantamisessa on PET-kuvan pohjalta mahdollista méarittaa sy-
ddmen verenvirtauksen kvantitatiiviset arvot.

Sydanperfuusiokuvauksessa PET-TT-kameran suorituskyvyn tulee siilyd luotetta-
valla tasolla suurillakin aktiivisuuksilla. Tall6in PET-kuvista méairitettavit syda-
men verenvirtauksen arvot voidaan laskea luotettavasti. Suurilla aktiivisuuksilla il-
maisimen kuollut aika seké fotonien sirontaosuuden méara saattavat lisdantyd, mika
vaikuttaa heikentavésti laitteiston suorituskykyyn.

Tassa tutkimuksessa on tutkittu uuden digitaalisen LYSO-SiPM-ilmaisinta kaytta-
vin PET-TT-laitteiston suorituskykya suurilla aktiivisuuksilla hyédyntden antro-
pomorfista torsofantomia, jonka sydantd mallintavaan keittosuolapulloon injisoitiin
H1’O-merkkiainetta yli 1500 MBq. Suorituskyvyn tarkastelemiseksi keréttiin fanto-
mimittauksista koinsidenssihavaintojen méara, kuolleen ajan kertoimet sekd siron-
taosuuden kertoimet aktiivisuusalueen yli. Lisdksi tarkasteltiin aktiivisuusalueelta
systeemin teoreettisten koinsidenssihavaintojen sekd menetettyjen havaintojen mé&a-
rad. Tyossa kerdttiin myos Turun PET-keskuksen sydanperfuusiopotilaiden koinsi-
denssihavaintojen méérit, kuolleen ajan kertoimet seké sirontaosuuden kertoimet ja
verrattiin niiden sijoittumista fantomeiden kéyrille. Laitteiston suorituskyvyn seki
potilaiden parametrien perusteella arvioitiin, oliko nykyinen aktiivisuuden injektio-
raja nostettavissa syddnperfuusiokuvauksissa.

Laitteiston suorituskyvyn havaittiin pysyvén lineaarisena 630 MBq asti, kunnes
kuolleen ajan kertoimen arvo ylitti 1,9 ja koinsidenssihavaintojen méiré siilyi va-
kiona 12,8 Mcps. Sirontaosuuden kertoimen maksimiarvo saavutettiin 35 %, mutta
630 MBq ylittavilla aktiivisuuksilla havaittiin sirontaosuuden aliarvioituvan. Poti-
laiden kuolleen ajan kertoimen ja koinsidenssihavaintojen méaéran havaittiin sijoit-
tuvan fantomeiden kiyrille kohtaan, jossa laitteiston suorituskyky sailyi lineaarise-
na. Téten potilaiden syddnperfuusiotutkimusten injektioannosta arvioitiin voitavan
nostaa 700 MBq tasolle. Tutkimuksen perusteella todettiin nykyaikaista ilmaisin-
tekniikkaa kiayttdvan PET-TT-kameran suorituskyvyn olevan parempi verrattuna
aiempaa ilmaisintekniikkaa kiyttaviin PET-TT-kameroihin.

Asiasanat: positroniemissiotomografia, sydanlihasperfuusion kuvantaminen, suori-
tuskyky
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Johdanto

PET (engl. positron emission tomography, PET) on kajoamaton ldiketieteellinen
kuvantamismenetelmé radioaktiivisella merkkiaineella. Yhdistetty PET-TT (tieto-
konetomografia, TT, engl. computed tomography, CT) on tuonut lisdarvoa PET-
kuvien tarjoamalle informaatiolle mahdollistamalla kehon toiminnan yhdistamisen
anatomiselle pohjalle. Syddmen verenvirtauksen kuvantamisessa (engl. myocardial
perfusion imaging, MPI) on PET-kuvan pohjalta mahdollista maarittda syddmen
verenvirtauksen kvantitatiiviset arvot (engl. myocardial blood flow, MBF) [28] ja
TT-kuvan avulla korjata radioaktiivisen merkkiaineen hajoamisessa syntyvien foto-
nien vaimentuminen [18].

PET perustuu fotonien havaitsemiseen ilmaisimilla, jotka koostuvat tuikekitees-
td, valoilmaisimesta sekd nédiden muodostaman signaalin kisittelyyn tarvittavasta
elektroniikasta. Tuikekiteind kiytetdaan erityisesti lutetium-pohjaisia tuikekiteita nii-
den erinomaisten ominaisuuksien vuoksi. PET-kameroiden valoilmaisimina on pit-
kdan kiytetty valoilmaisinputkia, mutta puolijohdeilmaisimiin pohjautuvat SiPM-il-
maisimet ovat saavuttaneet suuren suosion lyhyen vasteaikansa seki pienen kokonsa
ansiosta. 18]

Hiljattain tehdyissd tutkimuksissa on arvioitu korkean aktiivisuuden vaikutusta
PET-TT-kameroiden suorituskykyyn sydidnperfuusiokuvauksissa |11, 39, 32|. Suori-
tuskyvyn tulee sailyé luotettavalla tasolla, silld perfuusiokuvantamisissa kiytettivien
merkkiaineiden puoliintumisajat ovat hyvin lyhyitd, minkd vuoksi merkkiaineiden
injektioaktiivisuuden tulee olla suhteellisen suuri [28|. Tutkimuksissa on tarkasteltu
esimerkiksi PET-TT-laitteistojen ilmaisinsysteemien kuollutta aikaa seké sirontao-
suutta. Kuolleen ajan seké sirontaosuuden on osoitettu kasvavan korkeilla aktiivi-
suuksilla, miké vaikuttaa heikentévésti suorituskykyyn. Tamén vuoksi injektioaktii-
visuudelle onkin asetettu ylaraja, jota alemmalla tasolla PET-TT-kameroiden suori-

tuskyky sdilyy luotettavalla tasolla. Tall6in varmistetaan PET-kuvan kuvanlaadun



sdilyminen riittdvind syddmen verenvirtauksen méarittdmiseksi. [11, 39, 32|

PET-kuvauksen ja syddmen verenvirtauksen avulla voidaan esimerkiksi maérit-
tad sepelvaltimotaudin laajuus [1]. Turun PET-keskuksessa tehdasan yli 5000 klii-
nistd tutkimusta vuosittain, mistd osa keskittyy sydidnperfuusiotutkimuksiin PET-
TT-kameroilla. PET-keskuksen uuden digitaalisen, LY SO-SiPM-ilmaisintekniikkaan
perustuvan, PET-TT-kameran my&ti on kasvanut kiinnostus nykyaikaisen ilmaisin-
tekniikan suorituskykyyn korkeilla aktiivisuuksilla. [lmaisimen kehittyneen herkkyy-
den [22] my6té tulisi suorituskyvyn ja kuvanlaadun siilyé korkeillakin aktiivisuuksil-
la. Tamén arvioidaan mahdollistavan myo6s injektioaktiivisuuden nostamisen PET-
keskuksen sydanperfuusiotutkimuksissa.

Téssa tyossi on tutkittu korkean aktiivisuuden vaikutusta PET-keskuksen uuden
GE Discovery MI (GE Healthcare, Yhdysvallat, 2016) PET-TT-kameran suoritusky-
kyyn antropomorfisella torsofantomilla '*O-leimatulla vedell (ns. radiovesi). Nestet-
téd sisdltavian torsofantomin ja sen sisdlld olevan keittosuolapullon arvioitiin vastaa-
van potilaan torson ja sydamen tilavuutta ja siten mallintavan potilaassa tapahtuvaa
fotonien sirontaa sekd vaimenemista. Ty0ssé tarkasteltiin suorituskyvyn maérittami-
seksi torsofantomin koinsidenssitapahtumien maéaérid, kuolleen ajan kertoimia seké
sirontaosuuden kertoimia. Lisiksi tyossé tarkasteltiin Turun PET-keskuksen kliinis-
ten syddnperfuusiomittausten vastaavia parametreja. Laitteiston suorituskyvyn ja
potilaiden parametrien perusteella arvioitiin, oliko sydanperfuusiopotilaiden H3°O-
merkkiaineen aktiivisuusannosta mahdollista kasvattaa.

Tyo6ssa on 5 lukua. Luvussa 1 on esitetty PET-kuvantamisen fysiikka, ilmaisin-
tekniikka, suorituskyvyn eri parametrit sekd kuvaan tehtdvit korjaukset ja kuva-
rekonstruktio, sydénperfuusiokuvantaminen seki PET-TT. Luvussa 2 on esitetty
tyon materiaalit sekid menetelméat ja luvussa 3 tyon tulokset. Luvussa 4 on pohdit-
tu tyon tuloksia ja vertailtu niitd aiempiin tutkimuksiin ja luvussa 5 esitetdan tyon

johtopéatokset.



1 Positroniemissiotomografia PET

Positroniemissiotomografia (engl. positron emission tomography, PET) on 1970-
luvulta kaytossd ollut kajoamaton tutkimusmenetelmé, joka perustuu radioaktii-
visen merkkiaineen (engl. radioactive tracer) kerdéntymiseen fysiologisesti. T&ll6in
merkkiaineen jakauma kehossa voidaan havaita merkkiaineen annihilaatiossa tuot-

tamien fotonien vastejanojen avulla. [37]

1.1 Fysiikka

Atomi koostuu ytimesté, jossa on Z méard protoneita ja N méadra neutroneita, seka
ydintd ymparoivasta elektronipilvesté, jossa elektronit sijaitsevat eri energiatasoil-
la. Atomit ovat stabiileja tai epéstabiileja, johtuen protonien ja neutronien epé-
tasapainosta. Epéstabiilit nuklidit hajoavat padasiassa a-, 5~ -, fT-hajoamisella tai
elektronikaappauksella pyrkien kohti stabiilimpaa tilaa. PET-kuvauksessa kiytetdan
Bt-hajoavaa merkkiainetta. S7-hajoaminen on tyypillista atomille, jolla on yliméa-
ré protoneja, jolloin hajoamisprosessissa emoatomin protoni muuttuu neutroniksi ja

nuklidi emittoi positronin S sekd neutriinon v
p—=n+pt+uv (1)
QP_>Z141N+B++V7 (2)

jolloin esimerkiksi tyypillisen PET *O-merkkiaineen (puoliintumisaika 7} 2 =2,03

min [43]) hajoaminen on seuraavanlainen
PO — BN+ 8T+ (3)

PET-kuvauksessa potilaaseen annetaan tarkoin méiaratty aktiivisuus merkkiainetta.
Aktiviisuus A(t) kuvaa radioaktiivisten hajoamisprosessien maarad yhtilon 4 mukai-
sesti. Suuri médrd samanlaisia N(t) radioaktiivisten atomien hajoamisia tapahtuu
tietyssa ajassa t

A(t) = Age™, (4)



missd Ag = ANy on aineen alkuperéinen aktiivisuus ja \ = Th;—i on hajoamisvakio.
4]
BT-hajoamisessa vapautuu energiaa
Q = (M(P) = (M(N) +m))c* (5)

verran, missd M (P) on emoatomin massa, M (N) tytdratomin massa ja m muiden
hiukkasten massa, jolloin tytdrhiukkaset saavat vapautuvan energian verran liike-
energiaa. Vapautunut positroni vuorovaikuttaa laheisten hiukkasten kanssa Coulom-
bin voiman ansiosta tietylld vaikutusalalla o, menettien samalla liike-energiaansa.
Positronin matkan suunta muuttuu sen luovuttaessa energiaansa sirotessaan vie-
reisten atomien elektroneihin ja ytimen hiukkasiin. Positronin menetettyé ldhes kai-
ken liike-energiansa, se annihiloituu elektronin kanssa muodostaen kaksi ldhes vas-
takkaisiin suuntiin ldhtevid fotonia (gammakvanttia), joiden energia on 511 keV.
PET-kuvantamisessa gammakvantit havaitaan vastakkaisilla ilmaisimilla ldhes sa-
maan aikaan, jolloin tatd havaintoa kutsutaan koinsidenssitapahtumaksi ja anni-
hilaation sijainti voidaan paikantaa. Gammakvantit voivat kuitenkin absorpoitua
ympardividn kudokseen, jolloin ne voivat menettdéd energiaansa Comptonin siron-
nan, valosidhkoisen ilmion ja parinmuodostuksen kautta. Talloin voidaan méaéritella

vaimennuskerroin (engl. attenuation coefficient) tietyssd kudoksessa
p=T+0+kK, (6)

missd 7 on valosdhkoéisen ilmién, o Comptonin sironnan ja x parinmuodostuksen vai-
mennuskerroin. [4] Pddasiassa fotonit menettiavit energiaansa Comptonin sironnan
my6ta [34]. Fotonin absorpoitumiseen vaikuttaa lipéaistdvin aineen tiheys, jolloin
tiheAmmasséd materiaalissa fotoni suuremmalla todennédkoisyydelld menettdéd ener-
giaansa tormétessadn ympardivien atomien hiukkasiin. Tall6in yhden kudoksen ab-

sorpoimien fotonien intensiteetti muuttuu yhtilon

I(z) = I(0)e "= (7)



mukaan, missé x on kudoksen paksuus ja I(0) fotonin alkuperiinen intensiteetti. [4]

1.2 Laitteistotekniikka

Kuva 1: Esimerkkikuva PET-jarjestelmésté, jossa koinsidenssitapahtumat havaitaan

vastakkaisilla ilmaisimilla. Muokattu ldhteesta [4].

PET-kameran toiminta perustuu vastakkaisiin suuntiin lihtevan fotoniparin sa-
manaikaiseen kerddmiseen vastakkaisilla ilmaisimilla, jolloin niiden vélille voidaan
médrittaa vastejana (engl. line of response, LOR). Ilmaisimen tulee pystyi havait-
semaan tarkasti fotonien saapumiskohta sekéd energia. Laitteisto koostuukin paa-
asiassa tuikeilmaisimesta (engl. scintillator detector), sithen yhdistetysti valoilmai-
simesta (engl. light sensor) sekd valoilmaisimen signaalia kisittelevista elektronii-
kasta, jolloin havaitut tapahtumat tallennetaan digitaaliseksi tietokoneen kasittele-
méksi dataksi. PET-laitteistolla viltytdan esimerkiksi yksifotoniemissiotomografian
(engl. single-photon emission computed tomography, SPECT) vaatiman kollimaat-
torin kiytosti, silld vastejanoilla voidaan méarittds annihilaation ldhtokohta. PET-
laitteiston lopullinen ilmaisin kootaan yhteen niistd rakennuspalikoista. Pa#asias-
sa PET-laitteisto koostuu useasta pyoredstd ilmaisinkehiistd (kuva 1), jotka ym-

pérdiviit potilaspOytéad. [4] Laitteiston komponenttien yksityiskohdat riippuvat aina



PET-laitteiston valmistajasta. PET-kameroiden laitteiston kehityksen myota on esi-
merkiksi laitteiston herkkyys (engl. sensitivity) kasvanut ja mahdollistanut yhé pie-
nempien kohteiden havaitsemisen, paremman paikkatarkkuuden sekd radioaktiivisen

merkkiaineen aktiivisuusannoksen mééran vihentdmisen [37].

1.2.1 Tuikeilmaisimet

Usein esimerkiksi sddehoidossa, radiologiassa ja séteilybiologiassa kiytettyjen ilmai-
simien toiminta perustuu havaitun siteilyn tuottaman virran laskemiselle. PET-
kuvauksissa ilmaisimien toimintatarkoitus perustuu fotonien kerdfmiseen yksittéi-
sind tapahtumina. Taman vuoksi ilmaisimen herkkyyden tdytyy olla riittdva erot-
tamaan pienen aikaikkunan sisilld havaitut pienen energiaeron fotonit. Yleisesti si-
teilyilmaisimina kdytetddn kaasutdytteisid- (engl. gas filled), puolijohde- (engl. se-
miconductor) ja tuikeilmaisimia. PET-kameroissa kiytettavit siteilyilmaisimet ovat
useimmiten tuikeilmaisimia niiden hyvén aikaresoluution ansiosta. |4]

Tuikeilmaisin vuorovaikuttaa saapuvan siteilyn kanssa (tdssd tapauksessa foto-
nien) ja vapauttaa vastaavan energian (70-511 keV) verran nékyvia valoa. Nakyvéin
valon méara ei kuitenkaan ole tarpeeksi suuri esimerkiksi silmin havaittavaksi, jolloin
nikyvin valon signaalin moninkertaistamiseksi kiytetdin esimerkiksi valomonistin-
putkea (engl. photomultiplier tube, PMT). 9]

PET-kameroissa tuikeilmaisimilla tulee olla suuri pysdytysteho (engl. stopping
power), lyhyt vaimentumisaika (engl. decay time), korkea valontuotto (engl. light
yield) ja taitekertoimen (engl. index of refraction) tulee olla l&helld valoilmaisimen
taitekerrointa. T&lloin valoilmaisimen ja tuikekiteen vélilla ei tapahdu liiallista valon
heijastumista. [9]

Pysiytystehon tulee olla tarpeeksi suuri, jotta suurienergisetkin (>100 keV) fo-
tonit voidaan pysayttad. Tamén vuoksi tuikeilmaisimen materiaalin protonien lu-

kuméirin Z tulee olla suuri, jolloin myos materiaalin tiheys on usein suurempi. Ti-



Taulukko 1: Yleisimpien tuikemateriaalien ominaisuuksia. |9

Materiaali NaI(T1) | BGO | LSO | GSO
Tiheys p |g/cm?] 3,67 713 | 7,40 | 6,71
Atomiluku Z 50 73 66 29
Vaimennusaika 7 [ns] 230 300 40 60
Valontuotto y [keV] 38 8 20-30 | 12-15
Taitekerroin n 1,85 2,15 1,82 1,85

hedmman tuikemateriaalin atomit myo6s virittyviat enemmén, jolloin taas viritystilan
purkautuessa emittoituneiden fotonien lukumé&ira on suurempi, eli valontuotto kas-
vaa tuikeilmaisimeen osunutta fotonia kohti, jolloin esimerkiksi signaalikohinasuhde
(engl. signal-to-noise ratio, SNR) paranee [18]. Tamén vuoksi esimerkiksi gammaka-
meran kdyttadma tuikeilmaisimen materiaali Nal(T1) ei ole tehokas PET-kameroissa
kiytettaviksi sen pienemmaén tiheyden ja siten heikomman pysiytystehon vuoksi,
kuten ndhdéén taulukosta 1. [9]

Tuikeilmaisimen vaimennusaika 7 tarkoittaa aikaa, joka kestdi tuikeaineen ato-
min relaksoituessa viritystilaltaan perustilalleen ja emittoiden ndkyvian valon foto-
nin [41]. Nopealla vaimentumisajalla vihennetdén systeemin kuollutta aikaa, pa-
rannetaan systeemin aikatarkkuutta ja havaitaan enemmaén fotoneja. Kehittyneiden
tuikeilmaisimien lyhyen vaimennusajan ansiosta onkin lentoaika-PETin (engl. time-
of-flight-PET, TOF-PET) (luku 1.2.6) kehittdminen edistynyt. |9]

Taulukossa 1 on nédhtévilli PET-kameroiden yleisimmin kiytettyjen tuikema-
teriaalien ominaisuuksia. Kuten mainittu, Nal(Tl) tallium-doopattu natriumjodi-
di on useimmiten gammakameroissa ja SPECTissa kiytetty tuikemateriaali. PET-
kameroissa yleisimpié tuikeaineita ovat BGO (BiyGezO12), GSO (GdySiO5(Ce)) seké
1990-luvulla [37] kehitetty LSO (LupSiOs(Ce)). Néiden liséksi on kehitetty LaBrs-,



Luls- sekdi LuAG- (doopattu Ce:lli tai Pr:ll4) tuikemateriaaleja, joita voidaan eri-
tyisesti muokata TOF-PETin ilmaisimiin sopiviksi. Ndiden kiytto ei kuitenkaan ole
yleistynyt, sillé tarpeeksi suurien kiteiden tuotto on ongelmallista. [46]
Erinomaiseksi tuikeaineeksi on havaittu riittdvin pysaytystehon ja valontuoton
tuikemateriaali BGO. GSO puolestaan kerdd dataa erityisen nopeasti, mutta sen
valontuotto on pienempi kuin esimerkiksi LSO:n [41]|. Nyky&én yleisella tuikemate-
riaalilla LSO:lla on suurempi pysdytysteho ja lyhyempi vaimennusaika, mutta siiné
kiytetty lutetium on radioaktiivista [41]. Osa siitd voidaan korvata yttriumilla, ja
nykydan LYSO-tuikeainetta kdytetainkin uusimmissa laitteistoissa [18].
Tehokkaampien tuikeilmaisimien myota on ollut mahdollista siirtyd 2D-laitteis-
tosta 3D:hen. Esimerkiksi 3D-laitteistojen herkkyys on huomattavasti kehittyneempi
verrattuna 2D-laitteistoihin. Kuitenkin my06s sironneiden ja satunnaisten tapahtu-
mien kerdys on lisddntynyt, mikd tulee ottaa huomioon esimerkiksi rekonstruktio-
vaiheessa datakorjauksia tehdessd, maaritellessa laitteiston maksimaalista suoritus-

kykyéd seké potilaaseen injisoidun aktiivisuusannoksen mééraé. [37]

1.2.2 Valoilmaisimet

PET-kameroiden ilmaisimina on kiytetty pitkidn valomonistinputkea sekd uudem-
missa laitteistoissa puolijohdepohjaista valodiodia (engl. photodiode) [4]. Valoilmai-
sin yhdistetdan tuikeilmaisimeen vahvistamaan tuikeilmaisimen emittoimien foto-

nien maardd [9)].

Valomonistinputket

Valomonistinputket vastaanottavat tuikeilmaisimen emittoimat fotonit fotokato-
dille, joka emittoi fotonien aallonpituutta vastaavan méaérin fotoelektroneita valo-
sahkoisen ilmion kautta katodia seuraavaan tyhjioputkeen (kuva 2). Elektronit kiih-
dytetddn sidhkokentén avulla noin 200-400 V dynodille, joka, suurienergisten elekt-

ronien torméayksen ansiosta, irrottaa sekundairisia elektroneita, jotka edelleen kiih-



Tuikeilmaisin Valomonistinputki

Saapuvat fotonit : mm
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Kuva 2: Esimerkkikuva tuikeilmaisimen ja valomonistinputken muodostamasta il-

maisimesta. Muokattu lihteestd [4].

dytetéidin seuraavalle dynodille (~ 100 V). Dynodeita on valmistajasta riippuen 9-12
kappaletta ja jokaisen dynodin jannite kasvaa verrattuna edelliseen. Téten alkupe-
riisten fotonien irrottamien fotoelektronien méaara kasvaa huomattavasti ja lopulli-
nen elektronisuihku keréitaéan tyhjioputken toisessa péadssé olevalle anodille. [9]
Noin 100 V jénnitteelld dynodin elektronien moninkertaistuskerroin on § ~ 5
Ensimmadisen dynodin moninkertaistuskerroin on hieman suurempi, jolloin yksittai-
sen elektronin signaali saadaan vahvemmaksi. T&lldin anodin emittoimien elektro-

nien méaird voidaan ilmaista yhtilon
Ny = 6,0" tanN (8)

avulla, missd n on dynodin jarjestysluku, a dynodin kerdysteho, i) fotokatodin kvant-
tianto (engl. quantum efficiency) ja N tuikeilmaisimen emittoimien valofotonien
médrd. [4] Valomonistinputken vahvistuskerroin on t#llsin noin 10%-107 (taulukko
2). Valomonistinputket voivat olla erimuotoisia ja kokoisia, esimerkiksi pyoreiti, ne-
likulmaisia tai heksagonaalisia ja niiden halkaisija voi olla noin 1-7,5 cm [9).
Valomonistinputkien yksinkertaisen ja tehokkaan kdyton vuoksi ne ovat pitkdan
olleet suosittuja ladketieteellisten kuvauslaitteiden ilmaisimissa [37]. Ne eivét kui-

tenkaan sovellu elektronien varauksen vuoksi kiytettiviksi magneettikentéssi, min-
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Taulukko 2: Valomonistinputken ominaisuudet verrattuna Geiger-fotodiodeita hyo-

dyntévin SiPM-ilmaisimen ominaisuuksiin [9, 17].

Ilmaisin PMT APD Geiger-fotodiodi SiPM
Vahvistuskerroin 10°-107 10%-103 105-108
Fyysinen koko 1-7,5 cm (halkaisija) | 1 mm? (pinta-ala) | 20-50 pm (pituus) | 1-3 mm? (pinta-ala)
Magneettikenttahéiriot Kylla Ei Ei Ei

ké vuoksi valodiodit ovat yleistyneet esimerkiksi PET-MRI-kameroissa [4].

Puolijohdeilmaisimet

Valomonistinputkien puutteita korvaamaan on kehitetty puolijohdeilmaisimia;
PIN-diodeja, elektronivyoryfotodiodeja (engl. avalanche photodiode, APD) ja niis-
td edelleen 2000-luvulla kehitettyja Geiger-toiminnon elektronivydryfotodiodeja eli
piivalomonistajia (engl. silicon photomultiplier, SiPM). [37] SiPM:dd kiytetddnkin
nykydian uusimmissa PET-laitteissa [45]. Puolijohdeilmaisimilla on erityisesti halut-
tu korvata valomonistinputkien suuri koko sekd yhteensopimattomuus magneetti-
kentdssd. Valomonistinputkien suuri koko tuikekiteeseen verrattuna aiheuttaa vir-
hettd fotonin tarkan annihilaatiosijainnin tallennuksessa [18]. Puolijohdeilmaisimet
voidaan puolestaan pienen kokonsa ansiosta liittda suoraan tuikeilmaisinkiteeseen
yksi-yhteen-liitdnnélla (engl. one-to-one coupling), jolloin annihilaatiopaikan tallen-
nus tarkentuu [45]. Sdhkonjohtamattomuutensa takia puolijohdeilmaisimia voidaan
hy6odyntdd myos PET-MRI-laitteissa [9].

Puolijohdeilmaisimet perustuvat puolijohdetekniikkaan, niin sanottuihin p-i-n-
diodeihin (PIN) (kuva 3) [4]. P- ja n-puolijohteet muodostavat diodin konden-
saattorin elektrodit. Tuikeilmaisimen fotonien tormétessid kondensaattorin véliai-
neen atomeihin, atomin elektronit siirtyvit valenssivydltd johtovyolle. Télloin syntyy
elektroni-aukko-pareja, jotka kulkeutuvat puolijohde-elektrodeille aiheuttaen sahko-

virran elektrodien viélille. [12] Puolijohdeilmaisimet voidaankin valmistaa pieniko-
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Kuva 3: Esimerkkikuva p-i-n-diodista. Muokattu ldhteesta [9].

koisiksi p-n-liitoksen hyvin pienen vilin ansiosta [37].

Perinteisten PIN-diodien lisiksi on kehitetty saman toimintaperiaatteen elektro-
nivyoryfotodiodi, APD. PIN-diodien vahvistuskerroin (1000) ei saavuta valomonis-
tinputken tasoa (107). Vahvistuskerrointa on kehitetty johtamalla diodiin suuri esto-
suuntainen jannite. Tall6in elektroni-aukko-parien muodostus lisdéntyy, elektronit
saavat tarpeeksi energiaa parien muodostuksen jilkeenkin, eli tapahtuu ”elektroni-
vyory”, ja valenssivyolle muodostettavien aukkojen maara lisdantyy. Talla tavalla
valmistetun eleoktronivyoryfotodiodin signaali on riittdviin suuri nostaakseen vah-
vistuskerrointa. [4] APD:iden vahvistuskerroin on noin 10%-10% [9], joka on yhi kui-
tenkin pienempi kuin PMT:n, jolloin signaalin vahvistamiseen tarvitaan esivahvistin
[37].

SiPM (kuva 4) on 2000-luvun alussa kehitetty APD:n toimintaan perustuva puo-
lijohdeilmaisin, joka toimii Geiger-tilassa [35]. Tavanomaisen APD:hen johdetun es-
tosuuntaisen jannitteen arvo on 50-1500 V riippuen mallista. Mikali jannite ylittaé

tietyn rajan, lapilyontijannitteen (engl. break-down voltage), kondensaattorin vé-
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Kuva 4: Esimerkkikuva digitaalisen SiPM-puolijohdeilmaisimen rakenteesta. Muo-

kattu lahteestd [42]. Yhden SiPM-kompleksin koko voi olla esimerkiksi 16 mm [17].

liaineen spontaani ionisoituminen jatkuu. Geiger-tila tarkoittaa APD:té, johon joh-
detun jannitteen arvo ylittad lapilyontijannitteen ja spontaanien elektronivyoryjen
médrd kasvaa entisestddn. [4]

SiPM rakennetaan useasta Geiger-tilan elektronivyoryfotodiodista, jolloin sen
lopullinen signaali on verrannollinen puolijohdediodien mééraan [37]. SiPM:n vah-
vistuskertoimeksi saadaan noin 10°-10°, kun fotodiodeja on 500-1000 yhden nelio-
millimetrin alueella (taulukko 2) [35]. Télléin ilmaisimen esivahvistimen ei tarvitse
olla yhta tehokas kuin APD:n tapauksessa. SiPM on yhté pienikokoinen kuin APD
ja sen valmistus on edullista. [37]

Esimerkkikuvassa 4 on esitetty digitaalisen SiPM-puolijohdeilmaisimen rakenne.
[lmaisinkohtainen rakenne riippuu aina laitevalmistajasta. Yksi ilmaisimen SiPM-
kompleksi koostuu yksikoisté. Yksikoissa on esimerkiksi 2 x 2 pikseleitd, jotka jaetaan
alipikseleihin. Pikselit muodostuvat monesta mikrosolusta, jotka ovat Geiger-tilan
puolijohdefotodiodeja. Alipikselin mikrosolujen lihettdmat signaalit kerdtdan yh-

den alipikselin signaaliksi, jolloin alipikselin signaali siis vastaa ensimmaéisen fotonin
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Kuva 5: Havainnollistava kuvaaja valomonistinputken ja fotodiodin kvanttiannos-
ta tuikeilmaisimen ldhettdmén séteilyn eri aallonpituuksilla. Kvanttianto maaraa,
kuinka suuri maaré elektroneita irtoaa katodilta, kun siithen osuu fotoneja. Muokat-

tu l&hteesta [4].

kohdanneen mikrosolun signaalia. Tamén jidlkeen yhden pikselin signaali muodos-
tetaan havaitsemalla, miké alipikseleiden signaaleista ensimmaéiseksi saapui pikselil-
le. T&ll6in signaali vastaa sitd mikrosolua, jolle fotoni ensimmaiseksi on saapunut.
SiPM-puolijohdeilmaisimiin yhdistetty elektroniikkapiiri voidaan vieddén erikseen
jokaiselle SiPM-yksikélle ja yhden mikrosolun palauttamista alkutilaansa voidaan
hallita erilliselld elektroniikkapiirilla. [42]

SiPM-ilmaisimien tehokkuus verrattuna valomonistinputkiin esitetdin kuvassa
5. SiPM-ilmaisimien kehityksen myoté esimerkiksi paikka-, energia- ja aikatarkkuus
ovat parantuneet. Kehitys ndhdaan suoraan rekonsturoitujen PET-kuvien laadussa.
Nopeampien, tehokkaampien ja pienempikokoisten SiPM-ilmaisimien my6té on voi-
tu vihentdd myos ilmaisinsysteemin kuollutta aikaa (engl. dead time) (luku 1.3.1).

Nykyaikaisissa PET-laitteistoissa ollaakin luopumassa perinteisten valomonistinput-
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kien kiytostd, jolloin ilmaisinjarjestelma perustuu puolijohdeilmaisimien kiyttoon

20].

1.2.3 Ilmaisinjirjestelma

[Imaisinjarjestelmé koostuu tuikeilmaisimesta ja valoilmaisimesta, joita voi olla useam-
pi kappale yhdessé ilmaisimessa. Tuikeilmaisin ottaa vastaan annihilaation fotonit
ja emittoi vastaavan maéaédrin niakyvian valon fotoneita, jotka valoilmaisin muuntaa
elektroneiksi lopulta moninkertaistaen signaalin.

Palikkailmaisimissa (engl. block detector), yhti tuikeilmaisinkidettéd ei kytketa
suoraan yhteen valoilmaisimeen, vaan useampaa tuikeilmaisinta kohti on yksi valoil-
maisin (kuva 6a). Esimerkiksi kuvassa 6a ndhdddn yhden valoilmaisimen kattavan
usean tuikekiteen muodostaman kentédn. Lopullinen tuikeilmaisimien ja valoilmai-
simien madrd riippuu valmistajasta. Valoilmaisinputkia kdyttdvissd palikkailmai-
simessa lopullinen fotonin paikkaleima lasketaan painotetulla keskihakuisella algo-
ritmilla. Téllaiselle systeemille on kuitenkin tehtéva vield erikseen lineaarisuuskor-
jaus, jolloin saadaan suhteutettua tuikeilmaisimen signaali sithen valomonistinput-
ken osaan, jossa tuikeilmaisin sijaitsee. [4] SiPM-ilmaisimia kiyttavissd palikkailmai-
simessa paikkaleiman haku on tarkempaa verrattuna valoilmaisinputkia kayttavaan
ilmaisimeen. SiPM-ilmaisimessa signaali muodostetaan pikseleittiin ja yksittdisen
SiPM-ilmaisimen pikselin pinta-ala onkin pienempi kuin valomonistinputken [42].
Lisdksi SiPM-palikkailmaisimilla SiPM-kompleksin mikrosolujen m#irda on mah-
dollista kasvattaa, jolloin on mahdollista havaita yhé enemmin fotoneja [16]. Palik-
kailmaisimen haittapuoliin kuuluu esimerkiksi fotonien sironta tuike- ja valoilmaisi-
men vililld johtaen virheisiin paikkaleiman méa#rityksessé [45].

Tuikeilmaisimien tehon ja kiteiden koon kehityksen myoté ilmaisinjarjestelmis-
td on kehitetty yksi-yhteen-kytkentoja (engl. one-to-one coupling) (kuva 6b) |37].

Vaikka esimerkiksi valomonistinputket voitaisiin yksinddnkin yhdistda yhteen tuike-
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Kuva 6: a) Esimerkkikuva palikkailmaisimesta, jossa yksi valoilmaisin on yhdistetty
useaan tuikeilmaisimeen. Muokattu ldhteestd [4]. b) Esimerkkikuva valoilmaisimen

ja tuikeilmaisimen yksi-yhteen-kytkennéstd. Muokattu ldhteesta [45].

kiteeseen, ei niitd ole mahdollista valmistaa riittdvin pieniksi tdhén tarkoitukseen.
Taméan vuoksi esimerkiksi puolijohdeilmaisimien pieni koko on etuna yksi-yhteen-
kytkennoissa. [45]

Yksi-yhteen liitdnnéssd valoilmaisin yhdistetddn suoraan vaikutusalaltaan yhté
suureen tuikeilmaisimeen (kuva 6b). Tuikeilmaisimet tulee eristéé toisistaan opti-
sesti, jotta signaali saadaan vain yhdeltd tuikeilmaisimelta [16]. Téllaisella suoralla
kytkennélld paikka- ja aikatarkkuutta saadaan tarkennettua eikd valoilmaisimien
antamien signaalien vélilld ole eroa yhtd paljon kuin palikkailmaisinta kdytettdes-
sd, silla esimerkiksi Comptonin sirontaa valoilmaisimien sisdlld voidaan viahent&a
ja erityisesti ensimmaéisen vuorovaikutuspisteen (engl. first interaction point, FIP)
paikka-arviota tarkentaa [45]. Kuitenkin, SiPM-ilmaisinta kiyttavissd yksi-yhteen-
liitdnnéassd SiPM-ilmaisimen pikselin tulee olla yhtd suuri kuin tuikekiteen, jolloin

yvksikon mikrosolujen médra vihenee. Mikrosolujen méaérian vihenemisen johdosta
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elektronivyoryjen méadra vihenee ja ilmaisimen signaali on heikompi. [16]

1.2.4 Analogisesta digitaaliseksi

Valoilmaisimien ja tuikekiteiden ominaisuuksien kehittyessd on ilmaisinsysteemil-
13 mahdollista havaita entisti enemmén annihilaatiofotoneja. Mikrosolupohjaisen
SiPM-ilmaisimen tapahtumien keruu on lisdéntynyt esimerkiksi kehittyneen vastea-
jan myd6td. [21] Tamén vuoksi ilmaisimen elektroniikan seké signaalin prosessoinnin
kehittdminen tehokkaaksi on tirkedd. Ilmaisimen mikropiirin tulee kyeté késittele-
médn suuria pulssiméérid, jolloin esimerkiksi systeemin kuollut aika pienenee, aika-
ja paikkatarkkuus parantuvat ja herkkyys kasvaa. [10]

SiPM-ilmaisimen signaalin késittelyyn on kehitetty oma mikropiiri (engl. applica-
tion spesific integrated circuit, ASIC), joka késittelee kaikkien pikseleiden signaa-
leita (kuva 4). Digitaalisen SiPM-ilmaisimen datansiirtoprosessi on esitetty kuvas-
sa 7. ASIC-mikropiirin etuna on mahdollisuus viedd ilmaisimen sédhkdinen signaali
suoraan kahdeksi aikaerotteiseksi signaaliksi. Ensiksi pikseleiden signaaleista muo-
dostetaan pulssisignaali [29]. Pulssi- eli summasignaali johdetaan ASIC-mikropiirin
komparaattoriin, joka muodostaa kahdella eri kynnysarvolla pikseleiden sihkoisesté
summasignaalista aikaerotteisen signaalin seki ajalle ettd energialle. Aikaerotteiset
signaalit voidaan siten muuntaa suoraan digitaalisiksi aika-digitaali- tai analogi-
digitaalimuuntimilla. [16] Tall6in signaalin aika-, energia- ja paikka on mahdollista
tallentaa nopeammin suoraan ilmaisimelta, ilman monia energiaa, aikaa ja paikkaa
laskevia komponentteja [51]. SIPM-ilmaisimien mikropiirié voidaan kehittad edelleen
rakentamalla jokaiselle mikrosolulle oma aika-digitaalimuunnin. T&ll6in aikaleimo-
jen kerdys nopeutuisi ja systeemin kuolleen ajan vaikutus pulssien kasautumiseen
vihentyisi. [21]

Valomonistinputkia kdyttavilla ilmaisimella ei ilmaisinkohtaista mikropiirid

(ASIC) yleensi ole. Télloin valomonistinputkien signaalit esivalmistellaan esimer-
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Kuva 7: Digitaalisen SiPM-ilmaisimen datansiirtoprosessi alkaen tuikekiteen havait-
semasta fotonista, joka monistetaan valoilmaisimella (SiPM). Valoilmaisimelta sig-
naali viedadn ASIC-mikropiirille, jossa signaali summataan ja erotellaan kahdeksi
aikaerotteiseksi signaaliksi. Tamén jdlkeen signaalit késitellidin aika-digitaali- se-
ki analogi-digitaalimuuntimilla. Niin saadaan eroteltua signaalien aika-, paikka- ja

energialeimat. Muokattu lihteestd [29)].
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kiksi pulssilaskennan avulla ja yhdistetddn tdmén jalkeen summasignaaliksi. Esival-
mistelussa valoilmaisinputken signaali muokataan pulssimuodoltaan sopivaksi, jotta
summasignaali voidaan analogi-digitaalimuuntimella muuntaa aikaerotteisiksi sig-
naaleiksi ja sen jilkeen digitalisoida kvantitatiivisiksi. Télloin valoilmaisinputken
signaalinkisittely saattaa viedi aikaa, kun ilmaisimen sihkdistd analogista signaalia

ei heti muunneta aikaerotteiseksi signaaliksi. [51]

1.2.5 Comptonin sironnan huomioiminen

Laitekehityksessd on otettu my6s huomioon ilmaisimiin osuvien fotonien Compto-
nin sironta. Kun annihilaatiossa syntynyt fotoni osuu ilmaisimelle, se voi luovuttaa
kaiken energiansa valosdhkoisesséd ilmitssa tuikeaineen atomien elektroneille, jolloin
syntyy nidkyvin valon fotoneja, jotka monistetaan valoilmaisimella. Annihilaatio-
fotonit eivit kuitenkaan valttamattd luovuta kaikkea energiaansa tuikeaineen ato-
meille, jolloin vain osa niiden energiasta luovutetaan ja syntyy Comptonin sirontaa.
Talloin sironneet annihilaatiofotonit voidaan kerétd virheellisesti viereiselld ilmaisi-
mella. Sironta voidaan ottaa huomioon tarkastelemalla kaikkien niiden ilmaisimien
summaenergiaa, minki kanssa annihilaatiofotoni on vuorovaikuttanut. Energian tu-
lee télloin vastata fotonin alkuperdistd energiaa, 511 keV. [13]

Suuria PMT-palikkailmaisimia kayttévassd kamerassa ei saada tarkasti méaritet-
tyd fotonin ensimmaéistd vuorovaikutuskohtaa S; (kuva 8), mikéli fotoni Compton-
siroaa. Talloin lopullinen signaali havaitaan yhden palikkailmaisimen kahden vuo-
rovaikutuskohdan S; 5 yhtend havaintona, summana S;+S,, jolloin paikkatarkkuus
karsii. SiPM-ilmaisimia kiyttavissa kamerassa Comptonin sironta voidaan huomioi-
da, kun havaitaan erikseen kahdelle eri SiPM-ilmaisimelle osuneet eri energioiden
annihilaatiofotonit S; ja Sy (kuva 8). Ne voidaan havaita Comptonin sironnan fo-
toneiksi, silld niiden yhteisenergia on n. 511 keV. Télloin ne saavat saman aika- ja

paikkaleiman, silld fotonin ensimmaéisens kerdnneen pikselin paikka on mahdollista
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S1 + S2 =511 keV

— —|S1 = 211 keV
=———|S2 = 300 keV

Kuva 8: Esimerkkikuva PMT-ilmaisimen ulostulosignaalin S;+S, ja SiPM-
ilmaisimen ulostulosignaalin eroista kiytettiessd Comptonin sironnan huomioimista.
Huomioitaessa sironta SiPM-ilmaisimella, signaali on mahdollista havaita erikseen

kahdelta eri SiPM-yksikoltd, S; ja So, omilla aikaleimoillaan. Muokattu ldhteesté

17].
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tallentaa tarkasti. [17]

Comptonin sironnan huomioimisen myo6td on ilmaisimien herkkyys parantunut
entisestddn. Talloin my0s signaali-kohina-suhde kasvaa. |16] Kuitenkin, SiPM-valoil-
maisin saattaa hyvin suurilla valofotonien méérilla menettis osan havainnoista, sillé
ilmaisimen uudelleenlataamisen aikana ei voida havaita uusia fotoneita. T&ll6in esi-
merkiksi laitteiston kuollut aika saattaa kasvaa (luku 1.3.1). Esimerkiksi Comptonin
sironnan fotonit saattavat jadda huomioimatta, mikili jokin ilmaisin ei ehdi kerda-
méin sironnutta fotonia. Télloin Comptonin sirontaa vastaava aikaresoluutio voi
kérsid, silld kahta sironnutta fotonia ei kyetd havaitsemaan tarpeeksi lahekkéin toi-

siaan. SiPM-ilmaisimen tehokkuutta voidaan lisité suuremmilla mikrosolujen ma-

rilla. [13]

1.2.6 Lentoaika-PET

Ensimmaiset lentoaika-PET-kamerat (engl. time-of-flight PET scanner, TOF-PET)
kehitettiin 1980-luvulla. TOF-PETin avulla on mahdollista madrittaa entistd tar-
kemmin annihilaation sijainti. Tekniikka perustuu perinteiseen kahden fotonin muo-
dostaman vastejanan havainnoimiseen ottaen huomioon vastakkaisten ilmaisimien
havainnoimien fotonien saapumisajan eron At. Téméin vuoksi saadaan maaritet-
tya tietylld todennédkdisyydelld kohta, jossa annihilaatio vastejanalla on tapahtunut
ja paikkavirheen todennékoisyys pienenee. Télloin matka vastejanan keskikohdasta

annihilaation kohtaan voidaan laskea yhtilon

At

Ax = 5 (9)

avulla, missé ¢ on valonnopeus (kuva 9). [46] Tavanomaisilla PET-kameroilla ei voida
tarkasti méarittdd annihilaation tarkkaa kohtaa, kun jokaisen vastejanan pisteen
oletetaan olevan yhtd todenn#koinen annihilaatiolle [4].

Erityisesti ilmaisintekniikan erinomaisen aikatarkkuuden (~ 380 ps) kehitys on

mahdollistanut TOF-PET:in kaupallisen kiyttoonoton. Tarkka aikaresoluutio mah-
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Kuva 9: Havainnollistava kuva lentoaika-PET:in vastejanan muodostamasta annihi-
laation paikan todentamisesta. Vastejanalla tapahtuvan annihilaation paikkaa ver-

rataan vastejanan keskikohtaan yhtdlon 9 avulla. Muokattu lahteesté [46].

dollistaa yksittdisen fotonin aikaleiman havaitsemisen tarkemmin. Tarkka fotonien
lentoajan havaitseminen vihentdi esimerkiksi sironneiden fotonien keruuta, jolloin
esimerkiksi signaali-kohina-suhde kasvaa ja paikkatarkkuus parantuu. Lentoaika-
PET:in haittapuoliin kuuluu kuitenkin esimerkiksi kuvarekonstruktion pidentynyt

laskenta-aika, kun rekonstruktiossa tulee ottaa huomioon fotonien aikaero At. |46]

1.3 Datan kiasittely

PET-kamerat kerdavit dataa havaitsemalla fotoneita ilmaisimillaan. Fotonien ha-
vainnot voivat olla todellisia tapahtumia (engl. true coincidence), satunnaisia ta-
pahtumia (engl. random coincidence), sironneita tapahtumia (engl. scattered coinci-
dence) tai fotoneita ei vilttaméattd havaita ollenkaan. Todellinen havainto tarkoittaa
havaintoa, kun kaksi annihilaatiofotonia saavuttavat vastakkaiset ilmaisimet ilman,
ettd ne vuorovaikuttavat minkdin viliaineen kanssa. Satunnainen tapahtuma tar-
koittaa, kun kaksi fotonia eri annihilaatiotapahtumista havaitaan vastakkaisilla il-

maisimilla samaan aikaan. Sironnut tapahtuma tarkoittaa, ettd toinen annihilaation
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fotoni on sironnut vuorovaikuttaessaa materian kanssa, jolloin fotoneita ei havaita
taysin vastakkaisilla ilmaisimilla. Tapahtumaa ei havaita, mikili toinen tai molem-
mat annihilaatiofotonit liikkkuvat pois kuva-alueelta tai ilmaisin ei kykene havaitse-
maan fotonia. [4]

Useampi fotoni voi saapua ilmaisimelle samaan aikaan, jolloin havainnot keré-
taan moninkertaisiksi tapahtumiksi (engl. multiple events). T&ll6in ei voida olla var-
moja, mikd on ollut oikea koinsidenssifotoni, jolloin fotonien aiheuttama signaali
hyldtadn. On myds mahdollista, ettd fotonit kerdtdén yhdeksi ilmioksi, jolloin puhu-
taan pulssien "kasaantumisesta” (engl. pulse pile-up). Kasaantuminen voi aiheuttaa
virheité esimerkiksi annihilaatiopaikan kartoittamiseen. [5]

NEMA (National Electrical Manufacturers Association) on yhdistys, joka on
maarittanyt standardit mittaus- ja analyysimenetelmille. Ndiden menetelmien avulla

laitteistojen keskinisté suorituskykyé on mahdollista arvioida. |2]

1.3.1 Suorituskyky

Paikkatarkkuus

Paikkatarkkuus (engl. spatial resolution) tarkoittaa systeemin erotuskykyd havai-
ta pienin kohde millimetreissi. PET-kameran paikkatarkkuutta mallinnetaan esi-
merkiksi pistelevidmisfunktion (engl. point spread function, PSF) puoliarvoleveyden
avulla. Rekonstruoidussa PET-kuvassa yhden pikselin arvo vastaa havaitun tapah-
tuman energia-arvoa. [4] Hyvéd paikkatarkkuus SiPM-ilmaisinta kdyttavilla PET-
kameralla on esimerkiksi noin 5 mm [22]. Korkea aktiivisuus ja siten lisiéintyneet
havainnot voivat johtaa heikentyneeseen paikkatarkkuuteen, kun useampi havainto
kerdtadn virheellisesti yhten havaintona. [lmaisinjarjestelman pienemmaét kidekoot,
nopeampi kerdysaika ja esimerkiksi suurempi pysaytysteho ehkiisevat tapahtumien
pééllekkdistymisen. [4] SiPM-ilmaisimen paikkatarkkuus on tarkentunut esimerkiksi

ilmaisimen pienen koon ja kehittyneen elektroniikan myotéa [22].
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Energiatarkkuus

Laitteiston energiatarkkuus (engl. energy resolution) riippuu ilmaisimen ldhettdman
signaalin amplitudista. Amplitudi on verrannollinen keréttyjen fotonien energiaan.
Talloin ilmaisimen kerddmaé energiaspektri esitetddn tapahtumien méairédna energian
funktiona.

Energiaresoluutio mééritellidn niiden fotoneiden energioista, jotka ovat paity-
neet suoraan tutkittavasta kohteesta ilmaisimelle. Energiaresoluution arvo méaéritel-
ladn prosentteina laskemalla piikin puoliarvoleveys jaettuna piikin huipun energian
arvolla. Talloin pienelld energiatarkkuudella ilmaisin kykenee erottamaan tarkem-
min kaksi fotonia, joiden energioiden arvot ovat ldhella toisiaan.

Energiatarkkuuden heikkeneminen voi johtua laitekohtaisista ominaisuuksista,
kuten ilmaisimen elektroniikan viiveestd muuntaa fotonien energia digitaaliseksi sig-
naaliksi [4]. Energiaresoluutio on SiPM-ilmaisimia kiyttavilld laitteistoilla noin 10 %
ja on kehittynyt esimerkiksi SiPM-ilmaisimen tehokkaan elektroniikan seki lyhyen
vasteajan myota. Hyva energiatarkkuus vidhentdd sironnan osuutta hyviksytyissa

tapahtumissa. [22]

Aikatarkkuus
Aikatarkkuus (engl. timing resolution) tarkoittaa aikaa, joka ilmaisimella kestad kah-
den erillisen koinsidenssitapahtuman havaitsemiseen. Aikatarkkuuteen vaikuttavat
esimerkiksi ilmaisimen tuikekiteiden sekd valoilmaisimien vaimennusaika 7, silla sii-
né ajassa ilmaisin ei pysty havaitsemaan uutta tapahtumaa. Lisdksi aikatarkkuutta
saatelevit tuikekiteen pysdytysteho seki fotonien siroamiset ilmaisimen sisélla. [4]
PET-kameroiden ilmaisimien térkein ominaisuus on kyetd havaitsemaan kaksi
annihiloitua fotonia tietyn aikaikkunan sisélld, jotta tiedetddn niiden olevan samas-
ta hajoamistapahtumasta. Mikili siis aikatarkkuus on esimerkiksi liian suuri, satun-
naisten tapahtumien kerdminen lisddntyy (luku 1.3.3). [4] SiPM-ilmaisimia kiyt-

tavilla PET-kameroilla aikatarkkuus on noin 380 ps huomioitaessa fotonien lentoai-
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ka. Tdhan vaikuttavat esimerkiksi SiPM-ilmaisimen nopea vasteaika seké kehittynyt

elektroniikka ja signaalin késittelytekniikka. [22]

Pulssien laskentatehokkuus

Pulssien laskentatehokkuus (engl. count rate performance) maérittelee, kuinka te-
hokkaasti ilmaisinsysteemi pystyy kasittelemadn radioaktiivisuutta. Sen avulla tar-
kastellaan ilmaisimien havaitsemia pulssiméirid aikayksikosséd laitteiston suoritus-
kyvyn puitteissa. Laitteiston pulssien laskentatehokkuuteen vaikuttavat esimerkiksi
ilmaisimen kiteiden materiaalit, valoilmaisimen kvanttianto sekad elektroniikan te-
hokkuus. Tarkemmilla kiteilld, tehokkaammilla valoilmaisimilla ja elektroniikalla on
mahdollista havaita enemmén todellisia tapahtumia (engl. true coincidence) ennen
havaintojen péaallekkdistymistd (engl. pulse pile-up) tai satunnaisten tapahtumien
vaikutusta signaaliin. [4] Esimerkiksi SiPM-ilmaisimia kiyttdvilla PET-kameroilla
on maksimaalinen pulssien laskentatehokkuus voitu nostaa noin 200 000 havaintoon
sekunnissa. Téhdn vaikuttavat esimerkiksi SiPM-ilmaisimen signaaleita ldhettdvien
puolijohdediodien suuri méaara seké signaaleita késittelevi edistynyt elektroniikka.
[22]

Laskentatehokkuus méaaritetdin kuvantamalla korkean aktiivisuuden lihdetté,
jonka annihiloimien fotonien koinsidenssihavaintojen maara esitetdén aktiivisuuden
funktiona ldhteen puoliintuessa. Talloin voidaan verrata laitteiston kerddmien ha-
vaintojen mairian aktiivisuusriippuvuutta verrattuna odotettuun teoreettiseen ak-
tiivisuusriippuvuuteen. Kéyrien eroavaisuudesta nahdaan laitteiston maksimaalinen
laskentateho. Hyvin suurilla aktiivisuuksilla havaittu koinsidenssitapahtumien kay-
rd el vastaa teoreettista aktiivisuusriippuvuutta, silld kaikkia havaintoja ei pysty-
td rekister6iméin luotettavasti. Talloin aktiivisuusriippuvuus-kiyrian ndhdéin vaa-
ristyvan teoreettiseen arvioon verrattuna. Maksimaalinen laskentateho méaéritetdan
vadristymén alkamiskohdasta. Esimerkiksi kuvassa 10 viiristymé alkaa, kun havain-

tojen médra ylittdd noin 13 - 10° havainnon méirin sekunnissa. [4]
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Kuva 10: Esimerkkikuva pulssien laskentatehokkuus -kiyristd. Kuvasta ndhdéin sa-
tunnaisten havaintojen méaaran kasvavan suurilla aktiivisuuksilla ja todellisten koin-
sidenssihavaintojen maaran vadristyvian verrattuna todellisten havaintojen teoreet-

tiseen arvioon.
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Satunnaisten tapahtumien maara kasvaa aktiivisuuden lisdantyessa. Tallin on-
kin tdrkedd hahmottaa, milld aktiivisuudella ilmaisimen kerd&dmien satunnaisten ta-
pahtumien méaarad ylittdad todellisten tapahtumien madrdn. Satunnaisten tapahtu-
mien vaikutusta kuvanlaatuun voidaan tarkastella kohinaa vastaavan laskentano-

peuden (engl. noise equivalent count rate, NECR) avulla

T2
NE = 1
CR T+S+ kR’ (10)

missd T, S ja R ovat todellisten, sironneiden ja satunnaisten (random) koinsidens-
sitapahtumien méairia ja k vakio, joka riippuu satunnaisten tapahtumien mairin
arviointimenetelméstd [9]. NECR vastaa ilmaisimen laskentatehokkuutta ilman sa-
tunnaisten ja sironneiden tapahtumien kerddmistd, signaali-kohina-suhteen vasta-
tessa alkuperdistd tasoa. Kuvasta 10 ndhdadnkin NECR-kiyrin laskevan suurilla
aktiivisuuksilla, kun satunnaisten tapahtumien méiri kasvaa suhteessa koinsidens-

sihavaintoihin. [5]

Herkkyys

Herkkyys (engl. sensitivity) tarkoittaa PET-laitteiston havaintojen laskentatehok-
kuutta tietylld aktiivisuusmaaralla. Herkkyys ilmaistaan havaintojen maaridni se-
kunnissa aktiivisuusyksikkoa kohti [cps/Bq|. Suuremman herkkyyden PET-kamerat
pystyvat esimerkiksi tuottamaan paremman kuvanlaadun alhaisemmilla aktiivisuus-
annoksilla. Herkkyys méaritelladn PET-kameroissa asentamalla koko kuvantamisa-
lueen pituinen aktiivisuusldhde esineen sisélle, jonka paksuutta lisdtdan asteittain.
Talloin esine absorpoi asteittain enemmaén fotoneita, jolloin signaali vaimentuu. Lo-
pullinen havaintojen mééara aktiivisuuden funktiona ekstrapoloidaan y-akselille. T4l-
16in saatu havaintojen méira vastaa havaintojen méaéréa ilmassa ilman siteilyn vai-
mentajaa. Kdyrian laskennassa ei kuitenkaan oteta huomioon sironneita eikd satun-

naisia tapahtumia eiké kuollutta aikaa. Taman vuoksi méairitetdan efektiivinen herk-
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kyys

NECR
Ceff = T CabSa (11)
ideal

missid Tjgeq On todellisten tapahtumien teoreettinen arvo ja Cg, ekstrapoloinnista
saatu absoluuttinen herkkyyden arvo. [5]

Herkkyyteen vaikuttavat laitteiston ilmaisimien ominaisuudet, kuten tuikeilmai-
simen pysdytysteho tai valoilmaisimien yksikdiden koko. Lisiksi esimerkiksi laitteis-
ton energiaresoluutio vaikuttaa siihen, kuinka paljon fotoneita ilmaisimella tallen-
netaan. Herkkyyteen voivat vaikuttaa myos kuva-alueen koko ja ilmaisinrenkaiden
lukuméara. Herkkyyden méaarittamisessd on myos otettava huomioon radioaktiivi-
sen ldhteen paikka, silld suurin aktiivisuuden arvo saadaan kuva-alueen keskelld. [4]
SiPM-ilmaisimia kiyttavilli PET-kameroilla herkkyyden arvo on noin 12 cps/kBq.
SiPM-ilmaisimien myota kasvanut herkkyys johtuu esimerkiksi juurikin ilmaisimen
tarkentuneesta energiatarkkuudesta sekd sen puolijohdediodien suuresta maarasta.

22]

Sirontaosuus
Sirontaosuus (engl. scatter fraction) méérittelee laitteiston kerdysherkkyyden siron-
neille tapahtumille. Fotonit voivat sirota esimerkiksi potilaassa, ilmaisimelle osues-
saan tai ilmaisimen sisélld, jolloin fotonin tallennettava energia ei ole enda 511 keV.
Suuri sirontaosuus voi vaikuttaa kuvan paikkatarkkuuteen heikentévasti. Sirontao-
suuden ollessa pieni, laitteisto erottaa paremmin todelliset koinsidenssitapahtumat
kaikkien havaittujen tapahtumien joukosta. Tdmé vaikuttaa positiivisesti kuvien
laatuun. [4]

Sirontaosuus tarkoittaa NEMA-standardin (National Electrical Manufacturers
Association) mukaan sironneiden fotoneiden kokonaisméérad suhteessa kaikkiin il-

maisimen havaitsemiin tapahtumiin. Tall6in sirontaosuus médritellaan jokaiselle ku-
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valeikkeelle ¢

C;
SFiNEMA = . (12)

p

missi C on sironneiden havaintojen méadra ja C, kaikkien havaintojen méara. [41]
SiPM-ilmaisimia kayttavilla PET-kameroilla sirontaosuuden méirda voidaan tarkas-
tella esimerkiksi kehittyneen energiatarkkuuden ja herkkyyden avulla tarkemmin.

[22]

Kuolleen ajan kerroin

PET-kameran ilmaisimen vastaanottama fotoni ja siitd muodostettava signaali vaa-
tivat havainnon tallennukseen usean komponentin kiiyton (kuva 7). Jokainen kompo-
nenteista vaatii oman aikansa palautuakseen alkuperiiseen tilaansa yhden tapahtu-
man késittelyn jilkeen. Aika, joka ilmaisimen kaikilla komponenteilla kestad tapah-
tuman késittelyyn tunnetaan ilmaisimen kuolleena aikana (engl. dead time), jolloin
ilmaisin ei voi kerédtd uusia havaintoja. [5]

Kuolleen ajan kerroin méaritetdan ilmaisimen kerdémien havaintojen méirin ja
teoreettisten tapahtumien méirin erotuksena. Kuolleen ajan kerrointa voivat kas-
vattaa esimerkiksi havaintojen kasaantumiset, kun edellistd ilmaisimen kerddméa
tapahtumaa ei ehdita kasitelld loppuun ennen uuden saapumista. Lisdksi kuolleen
ajan kertoimeen voivat vaikuttaa ilmaisimen kerddmét moninkertaiset tapahtumat,
kun useampi tapahtuma saapuu ilmaisimelle samanaikaisesti. Korkeilla aktiivisuuk-
silla fotoneiden mééara ilmaisinta kohti kasvaa, miké lisdd havaintojen kasaantumista
ja moninkertaisia tapahtumia ja edelleen kasvattaa kuolleen ajan kerrointa. Kuol-
leen ajan médrittdmiseksi mitataan usein ilmaisimen ”eldvéd aika” (engl. live time)

Liive, jota voidaan ilmaista yhtalolla
tiive = 1 — DT, (13)

missé DT on ilmaisimen kuolleen ajan kerroin. [5]
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Kuollutta aikaa voidaan késitelld kahdella tavalla, pidattavina (engl. non-para-
lyzable) tai lamaannuttavana (engl. paralyzable). Pidattavin kuolleen ajan aikana
ilmaisin ei voi havaita uusia havaintoja. Talloin havaintojen maarid m voidaan

ilmaista yhtalolla
n

(14)

m = ,
1—nr

missd n ilmaisimen kerddmien havaintojen méara ja 7 yhden havainnon aiheuttaman
kuolleen ajan pituus. Lamaannuttavan kuolleen ajan aikana ilmaisin ei voi rekiste-
roida uusia tapahtumia, minka lisdksi ilmaisimen palautumisaika pidentyy. Tall6in
ilmaisimen havaitseman uuden tapahtuman rekisterdinti lisda ilmaisimen kuollutta
aikaa. Lamaannuttava kuollut aika on merkitsevi korkeaa aktiivisuutta kuvannet-

taessa. Tall6in havaintojen méaarda m voidaan ilmaista yhtalolla

m =ne "". [5] (15)

[lmaisimen kuolleeseen aikaan vaikuttavat esimerkiksi tuikekiteen vaste- ja vai-
mentumisaika, valoilmaisimen vaste- ja vaimentumisaika, ilmaisimen elektroniikan
késittelyaika, tietokoneen tai ohjelmiston vaatima aika signaalin késittelyyn [47].
Kuollutta aikaa on mahdollista vihentda signaalin késittelyn kehittdmiselld esimer-
kiksi kiyttamélla tehokkaampaa elektroniikka- ja signaalinkasittelyd [16]. SiPM-
ilmaisimia kdyttavilla PET-kameroilla kuolleeseen aikaan vaikuttaa vihentéavasti sig-
naaleita késittelevd tehokas mikropiiri. Témén vuoksi esimerkiksi SiPM-ilmaisimia,
kiyttavin PET-kameran aikatarkkuus on kehittynyt. [22]

Taulukossa 3 on esitetty PMT- ja SiPM-ilmaisimien ominaisuuksien vaikutus
niita kiyttiavien systeemien suorituskykyparametreihin. Taulukko on laadittu kap-

paleen 1.3.1 pohjalta.
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Taulukko 3: PMT- ja SiPM-ilmaisimien ominaisuuksien vaikutus laitteiston suori-

tuskykyparametreihin.
PMT
Paikkatarkkuus t Suuri vahvistuskerroin - Suuri koko
Energiatarkkuus t Suuri vahvistuskerroin - Hidas elektroniikka
Aikatarkkuus t Suuri koko - Pitka vasteaika

Pulssien laskentatehokkuus

t Suuri vahvistuskerroin

- Pitké vasteaika

Pulssien laskentatehokkuus
Herkkyys
Sirontaosuus

Kuolleen ajan kerroin

{ Suuri signaalimaira
 Hyvé energiatarkkuus
t Lyhyt vasteaika

t Lyhyt vasteaika

Herkkyys f Suuri vahvistuskerroin - Suuri koko

Sirontaosuus t Suuri koko - Pitkél vasteaika

Kuolleen ajan kerroin { Suuri koko - Pitké vasteaika
SiPM

Paikkatarkkuus - Pieni koko - Suuri signaalimddra

Energiatarkkuus t Lyhyt vasteaika - Suuri signaalimidrd

Aikatarkkuus t Lyhyt vasteaika - Pieni koko

- Suuren signaaliméérin vaikutus elektroniikkaan
- Suuri signaalimidra
- Pieni koko

- Suuri signaalimaara

1.3.2 Datan kerays

PET-kameran ilmaisimien késittelema ja valmistelema data voidaan tallentaa aluksi
listadatana (engl. list mode data). Listadataan on tallennettu kaikki ilmaisimen
kerdamét tapahtumat aika- ja paikkaleimoineen. [4]

[lmaisimien kerddmét koinsidenssitapahtumat muodostetaan PET-kuvaksi. Ku-
van muodostus aloitetaan valmistamalla koinsidenssitapahtumista 2D-matriisi eli
sinogrammi, joka esittdid koinsidenssiprojektiota tietylld kulmalla potilaan ympé-
ri. Projektio vastaa kahden fotonin muodostamaa vastejanaa vastakkaisilla ilmaisi-
milla, mikd luetaan koinsidenssitapahtumana. Jokaiselle projektiolle kerdtdin sitd
projektiota vastaava maira koinsidenssitapahtumia. [4]

Sinogrammi muodostetaan asettamalla y-akselille ilmaisinkehén kiertokulma po-
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Kuva 11: Sinogrammin muodostus ilmaisinkeh&lla. Y-akselilla ilmaisimen kehakul-
man paikka ® ja x-akselilla etédisyys kuva-alueella s. Sinogrammista muodostetaan

kuva-alkio, joka mythemmin rekonstruoidaan PET-kuvaksi. Muokattu lahteesta [4].

tilaan ympari ja x-akselille etdisyys kuva-alueella. Esimerkkikuva sinogrammin muo-
dostuksesta on esitetty kuvassa 11. Vaikka sinogrammit kerdtdinkin padasiassa vas-
takkaisilla ilmaisimilla, voidaan kerdystd tehostaa ottamalla huomioon ne vasteja-
nat, joita ei havaita tdysin vastakkaisilla ilmaisimilla. T&lloin lopulliseen sinogram-
min muodostukseen ne sijoitetaan sille kulman arvolle, joka olisi niiden kahden il-
maisimen viilissi. 3D-kuvauksessa sinogrammien méird on N2, missi N on ilmaisin-
kehien maard. Talloin 3D-datan maarad voidaan vihentdd ilmaisinkehien maaralla

tai pienentdmailld kuva-alueen (engl. field-of-view, FOV) kokoa. [4]

1.3.3 Datan korjaukset

Satunnaiskorjaus

Satunnaiskorjauksella (engl. random correction) pyritddn poistamaan sinogrammi-
datasta satunnaiset tapahtumat. Satunnaiset tapahtumat ovat saapuneet vastak-
kaisille ilmaisimille samaan aikaan, mutta eivit ole samasta annihilaatiosta. Satun-

naistapahtumien kerdysmééré ilmaisinparilla riippuu yhden ilmaisimen kerdimien
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yksittaisten tapahtumien mairista sekd aikaikkunasta, jolla tapahtumia kerdtdin.

Télloin satunnaistapahtumien mééra C;; vastejanalla L;; voidaan arvioida olevan
Cyj = nteriry, (16)

missd nt. on aikaikkunan pituus ja r;; on yksittdisten tapahtumien mééré ilmaisi-
milla 7, 7. Yhtélossa 16 oletetaan, etta yksittiiset tapahtumat eivit ole todellisia ta-
pahtumia, jolloin satunnaisten tapahtumien méaira kasvaa nelidllisesti aktiivisuuden
kasvaessa. [5]

Satunnaiskorjaus voidaan suorittaa viivistyttdmalld yhtd ilmaisinta (engl. de-
layed channel method), jolloin se ei voi muodostaa todellista tapahtumaa toisen il-
maisimen kanssa ja satunnaiset tapahtumat erotetaan tarkemmin. [5] Lisiksi satun-
naiskorjaus voidaan tehdé arvioimalla satunnaisten havaintojen maaraé yksittaisista

tapahtumista (engl. randoms from singles) |44].

Vaimennuskorjaus

Vaimennuskorjauksen avulla (engl. attenuation correction) otetaan huomioon eri
kudosten lineaariset vaimennuskertoimet y. Lineaarisen vaimennuskertoimen avulla
muodostetaan vaimennuskerroinvakio (engl. attenuation factor, AF), joka esittéa

vaimennuskerrointa yhden vastejanan matkalla
AF = e~ Jn@)dz, (17)

Fotonin siroaminen tai absorpoituminen on yhtd todennikoistd koko vastejanalla,
jos kudos on samaa. Talloin tiedetddn kohdemateriaalin paksuuden vihentavin ha-
vaittuja koinsidenssitapahtumia yht&lon 17 mukaisesti. [4]

Nykyédan vaimennuskorjauksessa kiytetdin useimmiten TT-avusteista vaimen-
nuskorjausta. TT-kuva koostuu rontgenséiteiden lineaarisista vaimennuskertoimista
(luku 1.5), jotka kuitenkin ovat suurempia kuin PET-kuvauksen fotonien vaimen-
nuskertoimet, silld rontgenséteiden energia (80-120 keV) on huomattavasti pienem-

pi kuin fotonien energia (511 keV). Talloin TT-kuvan vaimennuskertoimet tulee
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skaalata uudelleen fotonien vaimennuskertoimien tasolle. Téhan kiytetdan yleisesti
kaksoislineaarista skaalausta (engl. bi-linear transformation) [8] eli vaimennuskertoi-
met kerrotaan jollakin vakiolla riippuen siité, onko kuvan HU-arvo (engl. Hounsfield
Unit, HU) ollut veden, luun vai niiden véilimaaston alueella. Tdmén jélkeen vaimen-
nuskerroinvakiot lasketaan yhtédlén 17 avulla, jolloin saadaan jokaiselle vastejanalle

oma vaimennuskerroinvakio. [4]

Sirontakorjaus

Sirontaa tapahtuu, kun fotonit menettivit energiaansa, esimerkiksi Comptonin si-
ronnassa, joko kehossa tai ilmaisimien valilla. Tall6in liiallisten sirontatapahtumien
kerddminen aiheuttaa PET-kuviin esimerkiksi kuvan paikkaresoluutio heikkenemis-
ta. |[4] Sirontakorjauksen (engl. scatter correction) merkitys korostuu erityisesti PET-
kameroilla, joilla kuva-alueen koko kasvaa ja herkkyys kehittyy. Télloin todellisten
koinsidenssitapahtumien lisiksi myos sironneita tapahtumia on mahdollista keraté
entistd enemmén. [34]

Malliin perustuvan sirontakorjauksen (engl. model based scatter correction) avul-
la pyritddn muodostamaan malli sekéd kerran ettd useasti sironneille fotoneille [34].
Tassd menetelméssé kerran siroavien fotonien méirda mallinnetaan transmissio- ja
emissiokuvien perusteella. Useiden sirontojen méarad puolestaan mallinnetaan muo-
dostamalla konvoluutio yksittdisten sirontojen jakaumasta [19]. Yksittdisten ja usei-
den sirontojen maaran mallilla saadaan muodostettua sirontasinogrammi. Sirontasi-
nogrammia kdytetddn sironta-arviona kuvarekonstruktiossa yksittdisten vastejano-
jen sironnan méérdn korjaukseen. [34]

Sirontakorjaus voidaan suorittaa myos yksittdisen sironnan simulaatiolla (engl.
single scatter simulation technique, SSS). SSS-sirontakorjauksessa sirontojen maaria
arvioidaan simuloimalla kuvannettavan kohteen lipi menevaé séteilyd transmissio-
ja emissiokuvien avulla. Simuloituun siteilyyn otetaan mukaan vain ne fotonit, jotka

ovat sironneet kerran Comptonin sironnalla. Tdmén avulla muodostetaan sironta-
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arvion tekemiseksi sirontasinogrammi, joka skaalataan kaikkien tapahtumien sino-

grammidataan. [49]

Kuolleen ajan korjaus

Kuolleen ajan vaikutus rekonstruoituihin PET-kuviin on merkittéva korkeilla aktii-
visuusannoksilla, jolloin ilmaisimen kerddmien havaintojen lukuméira kasvaa aktii-
visuuden funktiona merkittavasti. Korkeilla aktiivisuuksilla ilmaisimen kyky keréta

havaintoja luotettavasti vihenee esimerkiksi pulssien kasaantumisen vaikutuksesta

ja ilmaisimen ”eldvé aika” lyhenee. [5]

Kuva 12: Esimerkkikuva kuolleen ajan korjauksen kuollut aika -sinogrammista.

Kuolleen ajan korjaus (engl. dead time correction) tehddén aikaleikeittdin jo-
kaiselle kuvaleikkeelle. Korjaus perustuu kuolleen ajan kertoimen méarittamiseen.
Kuolleen ajan kerroin méaéritetdén esimerkiksi mittaamalla jokaisen ilmaisimen ”e-
lava aika”. Tamén lisdksi ilmaisimen kerddmien kasaantuneiden havaintojen aiheut-
taman havaintojen menetyksen méaraé arvioidaan matemaattisesti. Kuolleen ajan
kertoimen avulla méaritetddn jokaisen ilmaisimen kerddmien pulssien midradn vai-
kuttava kuolleen ajan kerroin. Nédiden kuolleen ajan kertoimien avulla muodostetaan
sinogrammi (kuva 12), joka sisiltdd korjauskertoimet kuolleelle ajalle. Sen avulla
arvioidaan ilmaisimen sinogrammidataan vaikuttavaa kuolleen ajan méarad. Mika-

li kuolleen ajan korjaus on onnistunut, on kuolleen ajan aiheuttaman havaintojen
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menetyksien maiarad mahdollista kompensoida aktiivisuuden lisdantyessd. T&lloin
varmistetaan PET-kuvasta mitattavan aktiivisuuden lineaarinen kasvu mitattavan

aktiivisuuden funktiona. [30|

Puoliintumiskorjaus

Puoliintumiskorjaus (engl. decay correction) PET-kuviin suoritetaan, mikali ollaan
kiinnostuneita merkkiaineen konsentraatiosta kudoksissa eikd niinkdan sen fysikaa-
lisesta hajoamisesta. Merkkiainetta kuljettaa huomattavasti merkkiaineen maéraa
suurempi méaard biomolekyyliligandeja, jolloin merkkiaineen radioaktiivinen hajoa-
minen ei ole merkittdvid, vaan huomio on biomolekyylin kertyméssa. Talloin aktii-
visuudesta johtuva signaalin heikkeneminen on korjattava pois. |33]

Puoliintumiskorjaus tehddan jokaiselle rekonstruoidulle aikaleikkeelle yhtalon

MiX L (ty — )
1 _ e—)v(tg—tl)

Ay = A, S (18)

mukaisesti, missd Ag on puoliintumiskorjattu radioaktiivisuus kuvauksen alussa, A,
on aikaleikkeen aktiivisuus, ¢; o aikaleikkeen alku- ja loppuajat ja A\ merkkiaineelle

ominainen puoliintumisvakio. [33]

1.4 Kuvan rekonstruktio

Sinogrammidatan muodostuksen jilkeen kuva rekonstruoidaan. Rekonstruoinnissa
lasketaan matemaattisten algoritmien avulla merkkiaineen konsentraatio yhdelle
vokselille eli kolmiulotteiselle kuva-alkiolle ja lopulta koko kuvalle. Rekonstruktioal-

goritmit voivat olla analyyttisia tai iteratiivisia. [38|

1.4.1 Analyyttinen rekonstruktio

Jokaiselle ilmaisinparille, jotka muodostavat vastejanan ( engl. line-of-response, LOR),

voidaan esittdd niiden kerddmien koinsidenssitapahtumien maéaéré vastejanalla Pois-
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sonin muuttujan keskiarvona

0= [ F0)st ) (19)
missé f(r) on paikkariippuvainen merkkiaineen konsentraatiojakauman funktio ja

st'(r) ilmaisimen i herkkyysfunktio [38]. Tédstd saadaan viivaintegraali, kun olete-

taan, ettd herkkyysfunktio on nolla muualla kuin vastejanalla

“=/ f(x)dr [5]. (20)

Analyyttisessd kuvarekonstruktiossa kuvaan laskettavat kuvakorjaukset, kuten
satunnais-, sironta- ja kuolleen ajan korjaus, tulee suorittaa ennen kuvanmuodos-
tusta [38]. Yleisimmin kiiytetty analyyttinen rekonstruktiomenetelmé on suodatettu
takaisinprojektio (engl. filtered back projection, FBP). Takaisinprojektiossa kiyte-
tadn tapahtumien méédrén viivaintegraalia (yhtilo 20) esitettynéd sinogrammidatan

koordinaatteihin muunnettuna
Y(s,®) = /f(scosq) — tsin®, ssin® + tcos®))dt, (21)

missé ¢t on vastejanan pisteen koordinaatti. Takaisinprojektio tarkoittaa prosessia,
jossa jokaisen kehdkulman tapahtumajakauma projektoidaan takaisin koko kuva-
alueelle. Tall6in jokaisen projektion tapahtumat jakautuvat pikseleille. Takaisinpro-

jektion matemaattinen esitys on
B(z,y) = / Y (zcos® + ysin®, ®)dP [4]. (22)
0

Suodatetulla takaisinprojektiolla tarkoitetaan takaisinprojektiota, joka on ensin suo-
datettu. Suodatus tehddén, jotta voidaan ehkdistd sumentumista, joka johtuu ma-
talien taajuuksien ylikorostumisesta. Suodatettu takaisinprojektio tehdain yhdista-

mélla takaisinprojektio sekd kuvien Fourier-rekonstruktio. [9]

1.4.2 Iteratiivinen rekonstruktio

Iteratiivisia algoritmeja kiytetdin nykydén yleisesti rekonstruktioalgoritmeina, silla

ne mahdollistavat kuvan ja kohinan paremman mallinnuksen [38]. Yleisimmin kdyte-
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tyt iteratiiviset menetelmét perustuvat suurimman todennédkoisyyden odotusarvon
maksimointiin (engl. maximum-likelihood expectation maximization, ML-EM), jois-
ta yleisin on tiettyjen osajoukkojen odotusarvojen maksimointi (engl. ordered-subset
expectation maximization, OSEM). Todennikdisyyden maksimointifunktio on

ng
T = argmax Z yilog[Prli — [Pelis (23)

i=1

missé y; on koinsidenssitapahtumien maara, x on kuvan arvio ja P todennikdisyys-
matriisi fotonin paikalle. [40]

OSEM perustuu ML-EM:44n. ML-EM perustuu kaikkein todennakdisimméan ku-
van loytamiselle kerdtystd datasta. Algoritmi paivittda jokaisen iteraation jilkeen
kuva-arviota. Piivityksen jilkeen luodaan uusi kuva-arvio, jonka arvojen toden-
nakoisyys vastata oikeanlaista kuvaa on suurempi. Iteraatioiden méaara tarkoittaa,
kuinka monta kertaa kuvan arvot péivitetddn. OSEM perustuu datan jakamiseen
pienempiin osajoukkoihin. Téalloin rekonstruktio vie vihemmén aikaa. OSEM:in ite-
raatioméaraé ei kuitenkaan voi kasvattaa loputtomasti, silli tietyn iteraatiomaédrian
jilkeen rekonstruoidun kuvan kohina kasvaa liiallisesti. Esimerkiksi 2 iteraation re-
konstruktio johtaa sumeampaan, mutta vihemmén kohinaisempaan kuvaan, kun

taas 25 iteraatiota nostavat kuvan kohinatason korkealle. [40]

1.5 PET-TT

Ensimmaiset PET-TT-kamerat (engl. positron emission tomography - computed to-
mography, PET-CT) valmistettiin 1990-luvulla |7]. Tall6in sekd PET- ettd TT-puoli
oli yhdistetty yhteen, pyorivdén kehikkoon (engl. gantry). Nykyaikaisissa laitteissa
PET- ja TT-puolet on erotettu perdkkéisiksi kameroiksi, joiden lapi potilaspoyté
kulkee. PET-TT-laitteiden yleistyttyd on luovuttu ldhes kokonaan pelkistd PET-
laitteistoista, silli PET-TT:n lyhyt kuvausaika, TT-pohjainen nopeampi vaimen-
nuskorjaus (luku 1.3.3) ja parempi anatominen informaatio yhdistetyistda PET-TT-

kuvista on erinomaista. [9]
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PET-kuvien antama informaatio kertoo kehon fysiologisista ja metabolisista muu-
toksista merkkiaineen kertyessa kehoon. TT-kuvista saatava informaatio puolestaan
esittad tarkemman anatomisen kartan, jolloin ndiden yhdistelméllda on mahdollista
sijoittaa fysiologiset muutokset tarkemmin anatomisille alueille. [9]

Tietokonetomografia (TT) perustuu rontgenputken tuottamien suurienergisten
(80-120 keV) rontgenséteiden vaimentumiselle kehossa riippuen kudoksen tiheydesta.
Suurienergiset siteet voivat ldpaistd myos tihedt kudokset, joihin matalaenergiset
siteet pysdhtyvit. Sdteiden energia riippuu rontgenputken jénnitteestd ja virrasta,
joiden arvot ovat tyypillisesti 120 kV ja 300 mA. Kehon ldpiisseet rontgensiteet
havaitaan ilmaisimilla, jotka muodostavat virran, jonka amplitudi on verrannollinen
rontgensiteiden energiaan. [9)

TT-kuvien data mitataan rontgensiteiden intensiteettind, kun ne ovat ldpéisseet
kehon. Intensiteetti vaimenee kohteen vaimennuskertoimen p; mukaan, jolloin ku-
van pikselin arvo lopulta vastaa vaimennuskertoimen arvoa. TT-kuvien lopullinen
data muunnetaan HU-arvoiksi (Hounsfield Unit, HU) normalisoimalla TT-kuvien

pikselien arvot veden arvoihin yhtalolla

HU (2, y) = 1000 - — (24)

silld alkuperdisten pikselien arvot vastaavat vaimennuskertoimen keskiarvoa ilmai-
simelle osuvalla rontgensiteelld. Veden HU-arvo on 0 HU, ilman -1000 HU ja luun

1000 HU. [9]

1.6 Sydéanlihasperfuusiokuvantaminen PET:1la

Sydénlihasperfuusiokuvantaminen (engl. myocardial perfusion imaging) auttaa ha-
vaitsemaan mahdollisia vammoja ja tukkeutumia sepelvaltimoissa [28|. Tutkimuksia
tehddin seka levossa ettd rasituksessa. Rasituksessa sydanlihaksen hapentarve kas-
vaa, jolloin sepelvaltimoiden verenkierto lisddntyy ja sepelvaltimotukoksen laajuus

voidaan havaita tarkemmin [27].
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Kuva 13: Toimintakuvaelma diagnostisen tutkimuksen kulusta kuvan valmistumi-

seen ja tuloksen laadintaan. Muokattu lahteestd [31].
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Perfuusiokuvantamisessa potilaan verenkiertoon injisoidaan radiomerkkiainetta,
joka kerddntyy sydénlihaksen sepelvaltimoiden verenkierron verestd sydanlihasku-
dokseen ollen madrillisesti verrannollinen verenvirtaukseen. Aktiivisuuskertyméssé
tulee ottaa huomioon merkkiaineen jakautuminen aluksi koko veritilavuuteen, kun
merkkiaine saapuu sydidmen oikeaan eteiseen, kulkeutuu sieltd keuhkoihin ja ta-
kaisin syddmeen, vasempaan kammioon. Dynaamisessa PET-perfuusiokuvauksessa
kuvataan merkkiaineen kertyminen vasemmasta kammiosta aortan kautta sydéanli-
hakseen. [31]

Rekonstruoidusta PET-kuvasta voidaan maarittda sydinlihaksen verenvirtaus
(engl. myocardial blood flow, MBF), joka ilmaistaan veren tilavuutena minuutissa
sydénlihaksen massaa kohti, [ml/(min-g)|. MBF kuvaa merkkiaineen kertymii ve-
renkierrosta kudokseen ollen verrannollinen kudoksen verenvirtaukseen ja riippuu
esimerkiksi merkkiaineen ominaisuuksista. [28] Kuvassa 13 on esitetty koko diag-
nostisen tutkimuksen toimintakuvaelma alkaen diagnostisesta kysymyksestd péait-
tyen rekonstruoidun PET-kuvan antamiin tuloksiin. Lopullisen kuvan muodostuk-
seen vaikuttaa koko toimintakuvaelman ketju. [31]

Perfuusiokuvauksissa merkkiaineena voidaan kiyttdd esimerkiksi °O-radiovesi-
merkkiainetta, jonka etuihin kuuluvat sen vapaa diffuusio verenkierron ja sydéanli-
haskudoksen vililla, jolloin saadaan absoluuttinen lineaarinen vastaavuus verenvir-
tauksen ja merkkiaineen kertyméan perusteella mallinnetun verenvirtauksen vilille
[28]. '5O-radioveden vapaa diffuusio ei vaihtele henkildiden vililld ja sen puoliin-
tumisaika on lyhyt (77,2 = 2,03 min), jolloin kuvaus on mahdollista toistaa useita
kertoja [24]. O-radiovesi-merkkiaineen valmistamiseen vaaditaan syklotroni paikan
pédlld, jonka takia sen tuottaminen ei aina ole mahdollista [28].

Merkkiaineen aktiivisuusannos suhteutetaan potilaan painoon, jolloin varmiste-
taan merkkiaineen sopiva kertyma suhteessa potilaan massaan. Aktiivisuusannoksen

médrd tulee madrittadd myos laitteiston suorituskyvyn puitteissa. |28] Suurella ak-
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tiivisuudella signaalissa voidaan havaita sironneiden ja satunnaisten tapahtumien
madran kasvavan suhteessa todellisiin koinsidenssitapahtumiin. Lisdksi suurilla ak-

tiivisuuksilla kuolleen ajan kerroin saattaa kasvaa liian suureksi. |39]
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2 Materiaalit ja menetelmat

Tutkimuksessa arvioitiin Turun PET-keskuksen (Turku PET Centre) uuden GE
Discovery MI PET-TT -kameran (GE Healthcare, Yhdysvallat, 2016) (kuva 14)
suorituskykyi, kun O-radiovesi-merkkiaineen injisoitua aktiivisuutta kasvatettiin
fantomeissa runsaasti nykyistéd potilaisiin injisoitua aktiivisuusmaéraé (~ 500 MBq)
suuremmaksi. Laitteiston suorituskyvyn puitteissa pyrittiin selvittdméan injisoita-

van aktiivisuusannoksen ylaraja sydanperfuusiotutkimusten potilaskuvauksissa.

2.1 Laitteisto

Discovery MI on uuden sukupolven LYSO-SiPM-ilmaisintekniikkaan perustuva di-
gitaalinen lentoaika-PET-TT-kamera. Taulukossa 4 on esitetty laitteiston ilmaisin-
tekniikaan ja NEMA-NU 2-2012 -standardin [2] mukaisesti mééritetyt suoritusky-
kyyn liittyvét parametrit. Discovery MI:n rinnalla taulukossa on lueteltu myos PET-
keskuksen vanhemman, GE Discovery 690 PET-TT-kameran (GE Healthcare, Yh-
dysvallat, 2008), parametrit vertailutarkoituksessa. Discovery 690 -kameran ilmai-
sintekniikka perustuu valomonistinputkiin.

Uuden PET-TT Discovery MI:n ilmaisintekniikka perustuu nykyaikaisiin digitaa-
lisiin LightBurst-ilmaisimiin [16]. Ilmaisimien tuikekiteiden materiaali on lutetium-
yttrium. Tuikekidematriisiin on yhdistetty palikkajirjestelmalld (luku 1.2.3) digitaa-
linen Hamamatsun [36] SiPM-ilmaisin. Ilmaisimien havainnot luetaan digitaalisiksi
ASIC-mikropiirin avulla (kuvassa 7 on esitetty Discovery MI:n datankésittelypro-
sessi). Lisdksi SiPM-yksikoiden erilliselld mikropiirilld havaitaan ilmaisimien véliset
Comptonin sironnat [15]. Ilmaisimien viilentdmiseen kéytetdén vesikiertoa, jolloin
SiPM-kompleksin lampdtila tulee pysyé vakiona 19 °C:ssa [22].

Discovery MI:n TT-puolen tarkempi tarkastelu on jitetty pois tissa tyossi, silla
radioaktiivisen merkkiaineen kertyméa kerdtddn vain kameran PET-osalla, jolloin

suorituskykyyn liittyvat parametrit liittyvit vain PET-puoleen.
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Kuva 14: GE Discovery MI Turun PET-keskuksessa.
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Taulukko 4: Discovery MI- (2016) ja Discovery 690 -kameroiden (2008) laitekohtaiset

ilmaisinparametrit seké suorituskykyparametrit. [22, 15, 6, 16|

Ilmaisintekniikan parametrit

Ilmaisinkehien maaré 36 24
[Imaisimien maéra 544 256
Valoilmaisin SiPM PMT
Tuikekidemateriaali LYSO LYSO
Tuikekidekoko (traxaksxpit) 3,95 mmx5,3 mmx25 mm | 4,5 mmx6,3 mmx25 mm
Tuikekiteiden méaéra 19 584 13 824
Tuikekiteiden madra palikassa 4x9 9x6
Valoilmaisimien méard palikassa 3x6 SiPM 1 PMT, 4 anodia
SiPM-pikseleiden mé#éra kompleksissa 2x3 -
SiPM-pikselin koko 4 mmx6 mm -
SiPM-mikrosolujen mééri pikselissi 10 375 -
SiPM-mikrosolun koko 50 pmx50 pum -

Suorituskyvyn parametrit

Herkkyys [cps/kBq] 13,7 7.4
Paikkatarkkuus (rad) [mm)] 5,47 5,34
NECR [keps| 193,4 139,1
NEC Aktiivisuus [kBq/ml] 21,9 29,0
NEC Sirontaosuus [%] 40,6 37
Aikatarkkuus [ps] 375,4 544,3

Energiatarkkuus [%] 9,4 12,4
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Discovery MI:n kuolleen ajan korjaus perustuu LightBurst-ilmaisimiin tehtyihin
pulssien kasaantumiseen perustuvaan kuolleen ajan korjaukseen [30] ja sirontakor-

jaus malliin perustuvaan sirontakorjaukseen [34, 50, 23|.

2.2 Datan kerays
2.2.1 Fantomimittaukset

Discovery MI:n suorituskyvyn seké injisoitavan aktiivisuusannoksen kasvatuksen tar-
kasteluun kéytettiin sekd fantomi- ettd potilasdataa. Fantomi on testikohde, jonka
kiyttotarkoituksena on mallintaa esimerkiksi ihmisen anatomiaa tai fysikaalisia te-
kijoitd. Tutkimuksessa kiytettdvin antropomorfisen torsofantomin sisélle asetettiin
kaksi keuhkokomponenttia keuhkojen paikalle. Keuhkokomponentit oli tdytetty huo-
koisella materiaalilla sironnan lisddmiseksi ja vaimennuksen mallintamiseksi. Ennen
varsinaista kuvausta torsofantomin rinta- ja vatsaontelon tyhja tila taytettiin kahdel-
la keittosuolavesiliuospussilla (pussin nestetilavaus 1000 ml), joiden tarkoituksena
oli myés lisdté sirontaa ja mallintaa vaimennusta. Tamén jalkeen otettiin T'T-kuva,
jonka avulla méaaritettiin fantomin kuvattava kuva-alue. Alue valittiin vastaamaan
torsofantomin sydamen sijaintia.

Tamén jialkeen valmisteltiin varsinainen PET-kuvaus GE Discovery MI PET-
TT-kameralla. Mittauksen parametrit on taulukoitu taulukkoon 5. Radiovesigene-
raattorilla (Hidex Oy, Turku) valmistettiin *O-radiovettd 12,5 ml. "*O-radioveden
aktiivisuus ylitti 1600 MBq jokaisella kuvauskerralla. *O-radiovesiannos tuotettiin
boluksena yksinkertaiseen keittosuolapulloon torsofantomin ulkopuolella. Keittosuo-
lapullon tarkoituksena oli mallintaa sydénta. Pulloa ravisteltiin ja asetettiin torso-
fantomiin syddmen paikalle, minkéa lisdksi torsofantomin rintaonteloon jaineeseen
tyhjéén tilaan lisdttiin kaksi 1000 ml keittosuolavesiliuospussia liséé (kuva 15). PET-
kuvausta ei voitu aloittaa heti *O-radiovesiboluksen viennisti keittosuolapulloon,

silla pullon ja pussien asetteluun torsofantomin sisélle tuli varata aikaa. Talloin PET-
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Taulukko 5: Vesifantomimittausten parametrit.

Radioveden mééara ml 12,5 12,5 12,5
Aikaleikkeen kesto s 48x%5, 3x10, 3x20, 29%30 I I
Kuvausaika min 20 20 20
Aikaleikkeiden méara 83 83 83
Kuvaleikkeiden maara 71 71 71
Aika annoksen injisoinnista kerdyksen alkuun S 12,25 14 15
Aktiivisuus MBq 1632 1664 1666
Aktiivisuus kuvauksen alkaessa MBq 1525 1537 1530
Pullon massa téysi g 404 401 184
Pullon massa tyhja g 23 24 20
Suolaliuoksen tilavuus massasta ml 381 377 164

kuvaus aloitettiin noin 13 sekuntia jokaisesta boluksen viennistd, valittomasti tor-
sofantomin sulkemisen jdlkeen. Aikakorjaus tehtiin my6hemmin raakadataan. PET-
kuvauksen paédtyttyd kuvattiin torsofantomin TT-kuva vaimennuskorjausta varten.

Keittosuolapullojen kuvaus toistettiin kolme kertaa vaihtelevilla nestetilavuuk-
silla. Pullojen nestetilavuudet olivat 381 ml, 377 ml sekd 164 ml kuvauksen jélkeen.
164 ml tilavuuden arvioitiin vastaavan tarkemmin vasemman kammion tilavuut-
ta. Mittaukset tehtiin dynaamisena, jolloin aikaleikkeitd oli 83 kappaletta, joista
aikaleikkeiden 1-48 pituus oli 5s, aikaleikkeiden 49-51 10s, aikaleikkeiden 52-54 20
sekuntia ja 55-83 30 sekuntia. T&llin jokainen kuvaus kesti 20 minuuttia ja °O-
radioveden aktiivisuus oli ehtinyt puoliintua noin 10 kertaa. Jokaisella kuvauksella

kuvaleikkeitd kerattiin 71 kappaletta.

2.2.2 Potilasmittaukset

Aktiivisuusannoksen kasvatuksen tarkasteluun kerdttiin fantomidatan lisiksi poti-
lasdataa, jotta laitteiston suorituskyvyn perusteella méaériteltivid injisointiannosta

voitiin tarkastella potilastutkimusten parametrien valossa. Potilasaineisto keréttiin
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Kuva 15: Fantomimittauksessa kiytettdava koejarjestely.
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PET-keskuksessa vuosien 2017 syksyn ja 2018 keviin kliinisistd *O-radiovesi sydin-
perfuusiotutkimuksen potilaista. PET-kuvaukset oli tehty GE Discovery MI PET-
TT-kameralla ja suoritettu samankaltaisella dynaamisella PET-kuvauksen protokol-
lalla kuin fantomikuvaukset; valmistamalla radiovesigeneraattorilla >O-radiovett,
injisoimalla 1°O-radiovesibolus potilaaseen tietylld aktiivisuudella ja aloittamalla
PET-kuvaus 25 sekuntia injisointihetkestd. Liséksi potilaista oli kerdtty TT-kuva
vaimennuskorjausta varten.

Potilaisaineistosta haettiin ne henkilot, joiden »O-radioveden aktiivisuusannos
injisoinnissa ylitti 500 MBq, jotta verrannollisuus fantomikuvauksiin voitiin arvioi-
da mahdollisimman suurilla annoksilla. Tall6in potilasaineisto koostui 29 potilaas-
ta. Aineistosta ei eroteltu erikseen lepo- tai rasitus-kuvauksia eikd potilaiden muita
tietoja otettu huomioon. Téassa tyossa tarkoituksena oli keridté ainoastaan potilasai-
neiston aika-aktiivisuuskayrat, koinsidenssihavaintojen méaéarit sekd sirontaosuuden
ja kuolleen ajan kertoimet, samalla tavoin kuin fantomiaineistosta. Kaikilla poti-
lailla aikaleikkeiden maara oli 24, niiden pituus oli ensimmaisilla 14 aikaleikkeelld 5
sekuntia, leikkeilld 15-17 10 sekuntia, leikkeilld 18-20 20 sekuntia ja leikkeilld 20-24

30 sekuntia. Kuvaleikkeitd kaikilla potilailla oli 71 kappaletta.

2.3 Rekonstruktiot

Sekd fantomi- ettd potilaskuvat rekonstruoitiin VUE Point FX-S -algoritmilla, jo-
ka on lentoaika-3D-OSEM-algoritmi, johon on sisillytetty pisteenlevidmisfunktion
mallinnus (engl. point spread function modelling, PSF). Rekonstruktiot tehtiin GE
Discovery MI -laitteiston omalla ohjelmistolla. Rekonstruktioihin sisallytettiin kaik-
ki kvantitatiiviset korjaukset, mukaan lukien vaimennus-, sironta-, puoliintumis-,
satunnais-, kuolleen ajan, normalisoinnin ja geometrian korjaus. Fantomikuvausten
vaimennuskorjaus suoritettiin TT-pohjaisena vaimennuskorjauksena virran arvolla

n. 70 mA ja jannitteen arvolla 120 kV. Potilaskuvausten vaimennuskorjaus tehtiin
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kliinisen protokollan mukaan, jossa kiytettiin virran arvoa n. 90 mA ja jannitettd 120
kV. Fantomikuvausten puoliintumiskorjaukseen korjattiin kuvauksen aloitushetki ja
aktiivisuus vastaamaan injisoitua annosta. Fantomi- ja potilaskuvausten rekonst-
ruktioiden OSEM-algoritmin iteraatioiden méaéra oli 3 ja osajoukkojen maédra 16.

Valmiin kuvamatriisin koko oli 192 x 192.

2.4 Datan valmistelu

Kaikki fantomidata kerattiin listamuotoiseksi aineistoksi. Tdmén aineiston saami-
seksi kdytettiin GE Discovery MI -laitteiston ListTool-ohjelmistoa. ListTool-ohjel-
misto on komentorivityokalu, jolla voidaan tutkia PET-kuvauksen listadatasta esi-
merkiksi kuvauksen aikana ilmaisinsysteemin kerddmié koinsidenssihavaintojen maa-
rid sekd erottaa niistd yksittdiset, satunnaiset ja sironneet tapahtumat.

Fantomiaineiston PET-kuvauksen parametrit haettiin etsimalld ListToolilla ka-
meran kuvatietokannasta fantomikuvauksen listatiedosto (LIST0000.BLF). List Tool-
ohjelmisto ajettiin komennoilla, joilla saatiin PET-kuvauksen tiedosto ulos teksti-
muodossa. Tiedosto sisilsi sekunnin aikana keréttyjen koinsidenssihavaintojen méa-
rin, menetettyjen tapahtumien méirin sekd menetettyjen ja koinsidenssitapahtu-
mien méarin summan ja lisiksi satunnaisten tapahtumien méaran seki teoreettisten
koinsidenssitapahtumien méaérian. Vastaavia potilaiden listadatan tekstitiedostoja ei
voitu hakea, silld potilasaineiston keruuvaiheessa ei potilaskuvausten listatiedostoja
endd sailytetty kameran tietokannassa.

Lopullisista rekonstruoiduista dynaamisista fantomi- ja potilas-kuvien
DICOM-tunnisteista (Digital Imaging and Communications in Medicine header)
haettiin kuolleen ajan kertoimet (engl. dead-time factor, DTF) ja sirontaosuuden
kertoimet (engl. scatter fraction factor, SF) jokaiselle aikaleikkeelle. Kertoimet ovat
verrannollisia aikaleikkeen aikana tehtyihin kuolleen ajan ja sirontaosuuden korjauk-

siin. Lisdksi DICOM-tunnisteista haettiin kaikkien koinsidenssihavaintojen (engl. to-
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tal prompts) méird yhden aikaleikkeen pituudelta. Kaikki koinsidenssihavainnot pi-
tavat sisallddn ilmaisimen kerddmien sekd koinsidenssihavaintojen madrin etta si-
ronneiden havaintojen maaran aikaleikkeen aikana.

Lisdksi kaikkiin fantomeiden dynaamisiin PET-kuviin piirrettiin pallonmuotoi-
set mielenkiintotilavuudet (engl. volume of interest, VOI). Fantomien mielenkiinto-
tilavuuksista saatiin aktiivisuusannoksen aika-aktiivisuuskéiyré fantomipullossa. Vii-
teen yli 550 MBq aktiivisuusannoksen saaneiden potilaiden dynaamisiin PET-kuviin
piirrettiin sydénlihasta ympéaroivd mielenkiintotilavuus Carimakseen (Carimas 2.9,
Turun PET-keskus, Turku) implementoidun puoliautomaattisen segmentoinnin pe-
rusteella. Ohjelmassa madariteltiin PET-kuvaan syddmen pohja ja kéirki sekd va-
sen ja oikea kammio, jonka jalkeen Carimas médritteli automaattisesti sydanlihas-
ta ymparoivin VOI:n. Tamén jilkeen ohjelma laski PET-kuvista jokaiselle VOI:n
kuva-alkiolle aika-aktiivisuuskayrat, joita kiaytetdan kudoksen verenvirtauksen mal-
linnuksessa. Yksittaisista aika-aktiivisuuskiyristd saatiin vasemman kammion seki
sydanlihaksen aktiivisuuskonsentraatiokdyridt ajan funktiona. Kéyrat tallennettiin

dft-tiedostona.

2.5 Datan analysointi

Fantomi- ja potilasdatan hakemiseen DICOM-tunnisteista kidytettiin MATLAB

R2015b (MathWorks Inc.) -ohjelmistoa. DICOM-tunnisteiden tiedot vastaavat PET-
kuvauksien listadataa, joka on saatavilla my6s Discovery MI:n ListTool-ohjelmistol-
la. Sekd fantomeiden ettd potilaiden PET-kuvien .dcm-péatteiset tiedostot luettiin
MATLABIlla listaksi. Listasta haettiin jokaisen fantomin ja potilaan PET-kuvien
keskikuvaleikkeet (kuvaleike numero 35). Tilloin DICOM-tunnisteista saatavien pa-
rametrien maidrd vastasi ainoastaan keskikuvaleikkeiden aikaleikkeiden mé&érdé (83
fantomeilla ja 24 potilailla). Parametrien hakeminen kaikilta kuvaleikkeiltd todet-

tiin hy6dyttomaksi, silla DICOM-tunnisteista haettavat parametrit eivit vaihdelleet
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kuvaleikkeiden vilill4, jolloin parametrien haku yhdelle kuvaleikkeelle nopeutti pa-
rametrien kerddmistd kaikille fantomi- ja potilasaineistoille. DICOM-tunnisteiden
hakemiseen kiytettiin MATLABin omaa dicominfo()-komentoa. Tunnisteista haet-
tiin seuraavat parametrit: kaikki koinsidenssihavainnot, kuolleen ajan kertoimet seki
sirontaosuuden kertoimet. Naiden lisdksi méaariteltiin MATLABIin potilaiden ja fan-
tomeiden aikaleikkeiden pituuksien vektorit, silld koinsidenssitapahtumien méaéra oli
verrannollinen aikaleikkeiden pituuksiin. DICOM-tunnisteista haetut kaikkien koin-
sidenssitapahtumien méérat jaettiin aikaleikeittiin vastaavien aikaleikkeiden pituuk-
silla. T&ll6in saatiin yhden aikaleikkeen aikana kerédttyjen koinsidenssitapahtumien
maara.

Potilasdata oli tallennettu .xlsx-tiedostoksi, joka muunnettiin MATLABissa .mat-
tiedostoksi. Talloin kyseisessa tiedostossa olevien potilaiden injisoidut aktiivisuusan-
nokset voitiin lukea.

Potilaiden ja fantomeiden injektioaktiivisuuksista laskettiin aikaleikkeiden leike-
aikojen funktiona aktiivisuuden vaimeneminen. Tadmén jilkeen koinsidenssitapah-
tumat, kuolleen ajan kertoimet seki sirontaosuuden kertoimet piirrettiin kiyriksi
aktiivisuuden vaimenemisen funktiona. Niiden lisiksi piirrettiin erikseen kiyrit yli
550 MBq injektioaktiivisuuden saaneiden potilaiden parametreille.

Lisiksi ListToolilla fantomeiden listadatasta haetut koinsidenssitapahtumien maa-
rd, menetettyjen tapahtumien méara seké teoreettisten koinsidenssitapahtumien méaa-

rd sekunnin aikana piirrettiin kuvaajiksi ajan seké aktiivisuuden funktiona.

2.5.1 Kaéiyrien analysointi

Laitteiston suorituskyky
Laitteiston suorituskykyd arvioitiin fantomien kaikkien koinsidenssihavaintojen,
kuolleen ajan ja sirontaosuuksien kertoimien kiyrien perusteella. Kayriltd tarkastel-

tiin alueita, joilla kiyran muodon néhtiin vidristyvin ja poikkeavan laitteiston line-
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aarisen suorituskyvyn mukaisesta teoreettisesta kidyrdn muodosta. Poikkeamakoh-
dassa laitteiston suorituskyvylla arvioitiin havaittavan suurin mahdollinen ma&ra
koinsidenssitapahtumia luotettavasti. Poikkeamakohdan jalkeen kuolleen ajan ker-
roin tai sirontaosuuden kerroin kasvaisivat liian suuriksi aiheuttaen mahdollisesti
h&irioita tai kvantitatiivisen tarkkuuden alenemista kuviin.

Fantomeiden aktiivisuuskonsentraatiokiyristd tarkasteltiin, erosiko aktiivisuus-
konsentraatiokdyrien muoto lineaarisesta aktiivisuuskonsentraatiosta. Liséksi mitat-
tiin virhe lineaariseen aktiivisuuskonsentraatioon verrattuna ja tarkasteltiin, oliko
aktiivisuuskonsentraatiokdyran poikkeamakohta verrannollinen pulssien laskentaky-
vyn, kuolleen ajan kertoimen sekd sirontaosuuden kertoimen kanssa. Aktiivisuus-
konsentraatiokdyristd piirrettiin myos viivaprofiili, joka vastasi yhden rekonstruoi-
dun kuva-alkion aktiivisuuskonsentraatiota. Viivaprofiileilta tarkasteltiin, erosivat-
ko ensimmaisten aikaleikkeiden viivaprofiilit jalkimmaisten aikaleikkeiden viivapro-

fiileista.

Aktiivisuusannoksen kasvattaminen potilaskuvauksissa
Sydanperfuusiokuvausten maksimaalisen aktiivisuusannoksen arvioinnissa tar-
kasteltiin yli 550 MBq injektioaktiivisuuden saaneiden potilaiden maksimiarvoja
koinsidenssitapahtumien mééarille, kuolleen ajan kertoimelle sekd sirontaosuuden
kertoimelle. Potilaskuvausten maksimiarvojen perusteella saatiin selville niiden si-
joittuminen fantomeiden kdyrille. TAmén jilkeen tarkasteltiin, sijoittuivatko potilai-
den parametrien maksimiarvot fantomikéyrille riittdvan kauas suorituskyvyn mak-
simiarvoista. Sijoittumisen perusteella arvioitiin, onko potilaisiin injisoitua aktiivi-
suusannosta mahdollista kasvattaa laitteiston maksimaalisen suorituskyvyn puitteis-

sa kuolleen ajan kertoimen ja sirontaosuuden kertoimen pysyessd maltillisina.
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3 Tulokset

3.1 Laitteiston suorituskyky

Kaikkiin fantomeihin oli injisoitu hyvin suuri (> 1500 MBq), ldhes yht& suuri aktiivi-
suus, miké takasi mittausten vilisen toistettavuuden. Kuvassa 16 on esitetty kaikkien
fantomeiden pulssien laskentatehokkuuskiyrat. Kéyréit on piirretty kaikkien koinsi-
denssihavaintojen méaérind aktiivisuuden funktiona jokaisessa fantomimittauksessa.
Lisaksi kuviin on piirretty menetettyjen tapahtumien maara seki teoreettisten koin-
sidenssihavaintojen maaréd fantomeiden aktiivisuuden funktiona.

Kuvasta 16 ndhdaén fantomeiden kiyrien kiyttaytyvin samoin. Laitteiston puls-
sien laskentatehokkuuden odotetaan kiyttaytyvan fantomeiden kdyrien mukaisesti.
Kéyrien ndhdadn vastaavan laitteiston lineaarisen suorituskyvyn mukaista pulssien
laskentatehokkuutta aktiivisuuden arvoon A = 633,1 MBq (fantomi 1), A = 656, 6
MBq (fantomi 2), A = 600,4 MBq (fantomi 3) asti ja kaikkien koinsidenssihavain-
tojen médrdn arvoon KH = 12,8 Mcps (fantomi 1), KH = 12,8 Mcps (fantomi
2), KH = 12,8 Mcps (fantomi 3) asti. Eli A ~ 630 MBq asti ja kaikkien koin-
sidenssihavaintojen méaérin arvoon K H ~ 12,8 Mcps asti. Talloin laitteiston las-
kentatehokkuus on normaalilla tasolla. Aktiivisuuden 630 MBq jélkeen koinsidens-
sihavaintojen menetykset suuremmilla aktiivisuuden arvoilla kasvavat, jolloin myos
menetettyjen tapahtumien madrd kasvaa eksponentiaalisesti. Suurilla aktiivisuuk-
sien arvoilla laitteiston pulssien laskentatehokkuus ei endd ole luotettava ja kdyran
nahdddn vaaristyvin teoreettiseen arvioon verrattuna.

Kuvissa 17a ja 17b on esitetty kaikkien fantomeiden kuolleen ajan kertoimien
ja sirontaosuuden kertoimien kiyréit aktiivisuuden funktiona. Kuvista ndhdain kiy-
rien kiyttdytyvin samoin fantomeiden kesken. Kuolleen ajan kertoimien ndhdaén
kuvassa 17a kasvavan eksponentiaalisesti, kun kuolleen ajan kerroin ylittdd arvon

DT = 1,891 (fantomi 1), DT = 1,940 (fantomi 2), DT = 1,873 (fantomi 3). Eli
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Kuva 16: Fantomien 1 (a), 2 (b) ja 3 (¢) havaintojen mééré aktiivisuuden funktiona.
Koinsidenssihavaintojen méairin vaaristyman teoreettiseen arvioon verrattuna néh-
déin alkavan 630 MBq:n kohdalla, kun koinsidenssihavaintojen méira on noin 12,8

Mecps.
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Kuva 17: Fantomeiden 1, 2 ja 3 kuolleen ajan kerroin (a) ja sirontaosuuden kerroin
(b) aktiivisuuden funktiona. Kuolleen ajan kertoimen poikkeamakohta nihdaan 630
MBq:n kohdalla, kun kuolleen ajan kerroin on 1,9. Sirontaosuuden kertoimen nah-

dadn 630 MBq:n ylittavilla aktiivisuuksilla aliestimoituvan. Huipussa se on 35 %.
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DT =~ 1,9. Télloin aktiivisuus on 630 MBq, joka on sama kuin kuvassa 16 poikkea-
makohdassa. Kuvassa 17a ndhdddn kuolleen ajan kertoimien kayrdn kayttdytyvian
lineaarisesti niilla aktiivisuuksilla, joilla kuolleen ajan kerroin on pienempi kuin 1,9,
vastaavasti kuvan 16 koinsidenssihavaintojen kanssa.

Kuvasta 17b nidhdéin sirontaosuuden kertoimien aliarvioituvan suurilla aktiivi-
suuksien arvoilla. Aktiivisuuden 630 MBq kohdalla sirontaosuuden kerroin saavut-
taa normaalitason. Piikin huippukohdassa sirontaosuus saa maksimiarvonsa SF =~
35% vastaten seké koinsidenssihavaintojen etté kuolleen ajan kertoimen poikkeama-
kohtaa aktiivisuudella 630 MBq. Tédméan aktiivisuuden ylédpuolella sirontaosuuden
kerrointa ei voida pitdd luotettavana.

Kuvassa 18 on esitetty kaikkien fantomeiden aktiivisuuskonsentraatiokdyrit ajan
sekd fantomeiden puoliintuvan aktiivisuuden funktiona. Kéyristd ndhdasn jokaisen
fantomin aktiivisuuskonsentraation kiyttdytyvin samalla tavoin. Fantomin 3 aktii-
visuuskonsentraatio on suurempi kuin fantomien 1 ja 2 johtuen sen pienemmés-
td tilavuudesta. Fantomeiden 1 ja 2 tapauksessa ensimmdisten aikaleikkeiden ai-
kana aktiivisuuskonsentraatiokiyrd on kohinainen lyhyistd aikaleikkeistd johtuen.
Kuvan 18 kdyristd ndhdadn aktiivisuuskonsentraation laskevan lineaarisesta aktii-
visuuskonsentraatiosta suurilla aktiivisuuksilla. Tarkasteltaessa fantomeiden koinsi-
denssitapahtumien ja kuolleen ajan kertoimen poikkeamakohdan aktiivisuutta 630
MBq vastaavaa aikapistettd 170 sekuntia, ndhdéan aktiivisuuskonsentraation laskun
lineaarisesta aktiivisuuskonsentraatiosta olevan noin 20 %. Vaéristymén maéritel-
l44n linearisoituvan 170 sekunnin kohdalla kuvauksen alusta. VAaristyméan jalkeen
aktiivisuuskonsentraation lasku lineaariseen aktiivisuuskonsentraatioon verrattuna
vihenee noin 10 % jokaisen puoliintumisen jalkeen.

Kuvasta 19 ndhdéédn fantomin 1 eri aikaleikkeiden rekonstruoidut kuvat seké ai-
kaleikkeiden viivaprofiilit. Viivaprofiileissa ndhdaan kuvaleikkeen keskeltd valittujen

kuva-alkioiden aktiivisuuskonsentraatio. Ensimmaisilla leikkeilld ndhd&an viivapro-
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fiilissa vaihtelua viimeisiin leikkeisiin verrattuna.
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Kuva 18: Fantomien 1, 2 (a) ja 3 (b) aktiivisuuskonsentraatiot ajan sekd aktiivisuu-

den funktiona.
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Kuva 19: Eri aikaleikkeiltd haetut kuvat fantomista 1 seké niiden viivaprofiilit. Vii-

vaprofiileista ndhddin aktiivisuuskonsentraatio rekonstruoitua kuva-alkiota kohti.
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3.2 Aktiivisuusannoksen kasvattaminen potilaskuvauksissa

Kuvissa 20, 21 sekd 22 on esitetty potilaiden ja fantomeiden kuolleen ajan ker-
roin, kaikkien koinsidenssihavaintojen mééra ja sirontaosuuden kerroin aktiivisuu-
den funktiona.

Kuvasta 20a ndhddidn kolmen suurimman maksimaalisen kuolleen ajan kertoi-
men saaneiden potilaiden téta kerrointa vastaavat aktiivisuudet. Suurimmat mak-
simaaliset kuolleen ajan kertoimet havaitaan potilailla, joiden injektioaktiivisuudet
olivat 594 MBq (potilas 3, vihred), 562 MBq (potilas 1, punainen) sekd 552 MBq
(potilas 5, musta). Maksimiarvot ovat vastaavassa jéarjestyksessid Apotiass = 316,5
MBq, DTpotitas3 = 1,565, Apotitasy = 325,6 MBa, DT potitasy = 1,512 Apotitass = 321,2
MBq, DT,otitas,5 — 1,491. Néitd maksimiarvoja vastaavat aktiivisuusarvot on sijoi-
tettu kaikkien fantomeiden kéyrille vastaaviin kohtiin. Fantomien vastaavat aktiivi-
suusarvot sekd aktiivisuusarvoja vastaavat kuolleen ajan kertoimet seké koinsidenssi-
tapahtumat on esitetty taulukossa 6. Kuvasta 20b ndhdéian, ettad potilaiden kuolleen
ajan kertoimien maksimiarvoja vastaavat fantomeiden arvot sijoittuvat fantomeiden
kdyrien lineaariselle alueelle, jossa kuolleen ajan kerroin ei nouse eksponentiaalisesti
aktiivisuuden kasvaessa.

Kuvasta 21 ndhdééin kolmen suurimman maksimaalisen koinsidenssitapahtumien
madrian saaneiden potilaiden titd koinsidenssitapahtumien méfrda vastaava aktii-
visuus. Suurimmat maksimaaliset koinsidenssihavainnot havaitaan potilailla, joiden
injektioaktiivisuudet olivat 552 MBq (potilas 5, musta), 594 MBq (potilas 3, vih-
redi) sekd 565 MBq (potilas 4, violetti). Maksimiarvot ovat vastaavassa jirjestyksessi
Apotitas,s — 921,2 MBa, K Hpotitass — 7,478 Mcps, Apotitas,z — 316,5 MBa, K Hpotitas3
= 6,419 Mcps ja Apotitasa — 295,6 MBq, K Hpotitasa — 9,963 Mcps. Néitd maksimiar-
voja vastaavat aktiivisuusarvot on sijoitettu kaikkien fantomeiden kiyrille vastaa-
viin kohtiin. Tulokset on taulukoitu taulukossa 6. Kuvasta 21b ndhdaan potilaiden

maksimaalisten koinsidenssihavaintojen méaarien sijoittuminen fantomeiden kayril-
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Kuva 20: Potilaiden (a) ja fantomeiden (b) kuolleen ajan kerroin aktiivisuuden funk-

tiona.
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aktiivisuuden funktiona.
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Kuva 22: Potilaiden (a) ja fantomeiden (b) sirontaosuuden kerroin aktiivisuuden

funktiona.
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Taulukko 6: Potilaiden maksimiarvoja vastaavat arvot fantomeiden kayrill.

Aktiivisuus [MBq] 321,2 329.8 332, 331
Kaikki koinsidenssihavainnot (KH) [Mcps| | 7,478 5,945 5,757 6,449
Kuolleen ajan kerroin (DT) [A.U] 1,491 1,362 1,360 1,378
Sirontaosuuden kerroin (SF) [%)] 0,3687 - - -

Aktiivisuus [MBq] 316,5 329,8 332,5 331,0
Kaikki koinsidenssihavainnot (KH) [Mcps] 6,419 5,945 5,757 6,449
Kuolleen ajan kerroin (DT) [A.U] 1,565 1,362 1,360 1,378
Sirontaosuuden kerroin (SF) [%)] 0,4343 - - -

Aktiivisuus [MBq] 325.6 329,8 332,5 295.5
Kaikki koinsidenssihavainnot (KH) [Mcps| | 5,498 5,945 5,757 5,796
Kuolleen ajan kerroin (DT) [A.U] 1,512 1,362 1,360 1,343
Sirontaosuuden kerroin (SF) |%] 0,3958 - - -

le. Potilaiden arvojen ndhdéan sijoittuvan fantomeiden kiyrille lineaariselle alueel-
le, kauas kohdasta, jossa fantomeiden kiyrdn ndhdaan vadristyvin suurilla aktiivi-
suuksilla, missd uusia tapahtumia ei voida luotettavasti kerdta. Kuvia 20a sekd 21a
vertaamalla huomataan potilaan maksimaalisen koinsidenssihavaintojen maaran si-
jaitsevan maksimaalisen kuolleen ajan kertoimen kohdassa.

Suurimmat sirontaosuuden kertoimien maksimiarvot potilaille kuvassa 22a ha-
vaitaan potilailla, joiden injektioannokset olivat 594 MBq (potilas 3, vihred), 565
MBq (potilas 4, violetti) ja 568 (potilas 2, sininen). Sirontaosuuksien kertoimien
maksimiarvot potilailla 3, 4 ja 2 vastaavassa jérjestyksessé ovat A,ouiess — 354,5
MBq, SFpotitas,s — 0,9142, Apotitasa — 340,7 MBq, SFpotitasa — 0,8937 ja Apotitas2 —
377 MBq, SFEpotitas2 — 0,6844. Vastaavasti sirontaosuuden kertoimien kéyristd nah-
daan kuolleen ajan kertoimien maksimiarvoja vastaavat sirontaosuuksien kertoimien

arvot olevan potilailla 3, 1 ja 5 ovat vastaavassa jarjestyksessd Aporiras,3 = 316,5 MBq,
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Taulukko 7: Potilaskdyristd mééritetyt parametrien maksimiarvot kolmelle huip-

puarvolle.

| ot Injesiokvivisuus | Akiiviswus [MBa) | DT AUL KH ] [SF] %] | Ak 9
Max DT 3 594,0 316,5 1,565 6,419 0,4343 20
2. Max DT 1 562,0 325,6 1,512 5,498 0,3958 15
3. Max DT 5 552,0 321,2 1,491 7,478 0,3687 20
Max K H 5 552,0 321,2 1,491 7,478 0,3687 20
2. Max KH | 3 594,0 316,5 1,565 6,419 0,4343 20
3. Max KH | 4 565,0 295,6 1,405 5,963 0,3731 35
Max SF 3 594,0 354,5 1,338 2,925 0,9142 0
2. Max SF 4 565,0 340,7 1,207 1,745 0,8937 10
3. Max SF 2 568,0 377,0 1,289 2,572 0,6844 5

SFpotilas,S = 0,4343, Apotilas,l — 325,6 MBq, SFpotilas,l = 0,3958 ja Apotilas,S = 321,2
MBq, SFpotitas,s = 0,3687. Fantomeiden sirontaosuuksien kuvasta 22b ndhdaén fan-
tomeiden saavan lihes saman maksimaalisen sirontaosuuden arvon aktiivisuudella
A =417,1 MBq ja sirontaosuuden kertoimella SF' = 0, 3726. Kuvia 20a, 21a ja 22a
vertaamalla ndhd&éin, ettei potilaiden sirontaosuuden kertoimien maksimiarvoja saa-
vuteta samassa kohdassa kuin kuolleen ajan kertoimien tai koinsidenssihavaintojen
maksimiarvoja. Kuolleen ajan kertoimien ja koinsidenssihavaintojen maksimiarvoja
vastaavat sirontaosuuksien arvot saavutetaan kuvassa 22a havaitun sirontaosuuk-
sien piikin jéilkeiselld lineaarisella alueella. Lisdksi todetaan, ettei fantomin sirontao-
suuden kerroin ole verrannollinen potilaiden sirontaosuuksien kertoimiin. Potilaiden
kaikkien kdyrien maksimiarvot on esitetty kootusti taulukossa 7.

Tarkasteltaessa kuolleen ajan kertoimen maksimiarvon aikapistettd kaikilta yli
500 MBq injektioannoksen saaneilta potilailta kuvissa 23a ja 23b, ndhdain kuol-
leen ajan kertoimen maksimikohdan saavutettavan suurimmalla osalla potilaista 20
sekunnin kohdalla. T&ll6in my0s potilaiden maksimaalinen koinsidenssihavaintojen

maara saavutetaan 20 sekunnin kohdalla.
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Kuva 23: Kaikkien potilaiden kuolleen ajan kerroin ajan funktiona (a) ja kaikkien

potilaiden maksimaalisen kuolleen ajan kertoimen arvo vastaavalla aikapisteelldén

(b).
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Kuva 24: Kaikkien potilaiden sirontaosuuden kerroin ajan funktiona (a) ja kaikkien

potilaiden maksimaalisen sirontaosuuden kertoimen arvo vastaavalla aikapisteellddn

(b).
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Kuva 25: Esimerkkikuvat kahden potilaan vasemman kammion sekd sydénlihaksen
aktiivisuuskertymistd. Potilaalla 3 (a) saatiin suurin kuolleen ajan kerroin ja vas-

taavasti potilaalla 5 (b) suurin koinsidenssitapahtumien maara.
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Potilaiden sirontaosuuden kertoimen maksimiarvon sijainti ei ole verrannollinen
kuolleen ajan kertoimen maksimiarvoon. Kuvasta 22a nahdain, ettd kuolleen ajan
maksimiarvon, eli noin 20 sekunnin kohdalla, sirontaosuuden kerroin on kaikilla yli
550 MBq injektioannoksen saaneilla potilailla pieni. Kaikilla yli 500 MBq injektioan-
noksen saaneilla potilailla sirontaosuuden kerrointa puolestaan voidaan tarkastella
kuvien 24a ja 24b perusteella. Niista kuvista ndhdaéan kaikilla potilailla maksimaa-
lisen sirontaosuuden kertoimen saavutettavan enintdin 10 sekunnin kohdalla.

Esimerkkikuvat potilaiden aktiivisuuskonsentraatiokdyristé esitetddn kuvissa 25a
ja 25b. Potilaiden vasemman kammion seké sydédnlihaksen aktiivisuuskonsentraatio-
kdyrien tdrkein ominaisuus sydanlihaksen verenvirtauksen luotettavan maarityksen
kannalta on vasemman kammion aktiivisuuskertymén piikki [25]. Kun verrataan si-
rontaosuuden kertoimen maksimikohdan aikapistettd (10 sekuntia) potilaiden aktii-
visuuskonsentraatiokdyriin (kuva 25a ja 25b) nidhdéddn, ettd sirontaosuuden kertoi-
men aikapiste ei ole vasemman kammion aktiivisuuskertymén piikin maarittavalla
osalla. Verrattaessa potilaiden kuolleen ajan kertoimen maksimiarvon aikapisteen
(20 sekuntia) sijaintia aktiivisuuskonsentraatiokéyrissd, nahddan tdmén pisteen ole-
van jo piikin méarittavalla osalla.

Fantomikiyrien perusteella on méaritelty laitteiston maksimaalisen suoritusky-
vyn rajan olevan noin 600 MBq kohdalla. Té&ll6in laitteiston suorituskyvyn ja poti-
laiden kéyrien perusteella voidaan todeta, ettd potilaiden nykyistd 500 MBq injek-
tioannosta voi kasvattaa. Kun otetaan huomioon, ettd potilaiden kuvaus aloitetaan
25 sekuntia injisointihetkesté, kuolleen ajan kerroin saa maksimiarvonsa 20 sekunnin
kohdalla kuvauksen aloituksesta eiké sirontaosuuden kertoimen maksimiarvon aika-
piste (10 sekuntia) vaikuta vasemman kammion aktiivisuuskonsentraation kiyrain,
todetaan, ettd 700 MBq injektioannoksen pitdisi olla turvallinen. 700 MBq injektio-
annos on puoliintunut 20 sekunnin kerdysaikaan mennessda kuvauksen aloituksesta

542 MBq, joka fantomeiden kéyrilld karkeasti vastaa kuolleen ajan kerrointa 1,6 ja
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koinsidenssihavaintojen maarad 7 Mcps. Nama arvot on pienempid kuin ilmaisinsys-
teemin kuolleen ajan kertoimen luotettava maksimiarvo 1,9 ja koinsidenssihavainto-
jen maksimimaara 12,8 Mcps. Kuviin 20b ja 21b fantomeiden kiyrille on merkitty
ndenniinen ”optimialue”, jota alempana potilaan aktiivisuuden tulisi olla 20 sekun-
nin kuolleen ajan maksimin kohdalla. Todetaankin siis, ettd 700 MBq:n injektio-
aktiivisuus on ehtinyt puoliintua tamén optimirajan alle 20 sekunnin kuvausaikaan
mennessé, jolloin 700 MBq:n injektioaktiivisuuden raja on hyviksyttava laitteiston

suorituskyvyn puitteissa.
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4 Pohdinta

4.1 Laitteiston suorituskyky

Téssa tyossa on tarkasteltu GE Discovery MI PET-TT-kameran suorituskykyé suo-
rittamalla mittaukset dynaamisella PET-protokollalla 1*O-radiovesi-torsofantomilla,
jonka syddmen paikalle oli asetettu keittosuolaliuospullo kolmessa eri tilavuudessa
(381 ml, 377 ml ja 164 ml). Keittosuolaliuospulloihin injisoitiin yli 1500 MBq aktii-
visuusannos. Mittaus oli suoritettu vastaavalla tavalla kuin sydanlihasperfuusiotut-
kimuksen potilaille.

Mittauksessa saatiin selville, ettd suuremmilla aktiivisuuksien arvoilla kuin 630
MBgq, ilmaisinsysteemin havaitsemien koinsidenssihavaintojen méara ei kasvanut li-
neaarisesti, vaan siilyi vakiona saaden arvon 12,8 Mcps. Télléin ilmaisinsysteemin
suorituskyky ei vastannut enédd teoreettista suorituskykya ja havaittiin sekd tapah-
tumien menetyksien ettéd kuolleen ajan kertoimen kasvavan eksponentiaalisesti suu-
remmilla aktiivisuuksilla. Koinsidenssihavaintojen menetykset johtuvat ilmaisimen
suorituskyvyn heikkenemisesté, kun systeemin kuollut aika ja sirontaosuus lisdénty-
vat. Kuollutta aikaa lisdavit ilmaisinsysteemin havaitsemat kasaantuvat havainnot
(engl. pulse pile-up). Suurilla aktiivisuuksilla arvioidaan havaintojen méadran ole-
van niin suuri, ettd se vaikuttaa ilmaisinsysteemiin kuolleeseen aikaan lamauttavas-
ti (engl. paralyzable dead time) yhtélon 15 mukaan. Talloin ilmaisimen ”eldva” aika
on viahdisempi ja todennikdisyys havaita koinsidenssihavaintoja pienempi.

Ilmaisimen suorituskyky ei ole lineaarinen yli 630 MBq aktiivisuudella. Kun ak-
tiivisuustaso oli pienempi kuin 630 MBq, sai kuolleen ajan kerroin pienempia arvo-
ja kuin 1,9. Kuolleen ajan kertoimen arvoa 1,9 pidetdin laitteiston suorituskyvyn
maksimiarvona, jota ennen laitteiston pulssien laskentatehokkuus seké sirontaosuu-
den kerroin kiyttaytyivit luotettavasti vastaten lineaarisesti aktiivisuuden nousua.

Sirontaosuutta lisddviat suuremman injektioaktiivisuuden suurempi siroava fotoni-
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mairi. Sirontaosuuden kertoimen maksimiarvo 630 MBq:n kohdalla oli 35%. Tés-
sé tyoOssé sirontaosuuden kerroin vastasi laskennallista sirontaosuutta. Suuremmil-
la aktiivisuuksilla arvioidaan sirontaosuuden kertoimen olevan aliestimoitunut, silla
sirontaosuuden korjauksessa oletetaan esimerkiksi kuollen ajan korjauksen olevan
onnistunut.

Aktiivisuutta 630 MBq vastaava aikapiste 170 sekuntia vastasi my0s fantomeiden
aktiivisuuskonsentraatiokiyrissa tasoa, jolla aktiivisuuskonsentraation nahtiin eroa-
van lineaarisesta aktiivisuuskonsentraatiosta 20 %. Ero johtuu esimerkiksi kvanti-
tatiivisten korjausten virheestd suurilla aktiivisuuksilla. Tétd suuremman virheen
arvioidaan vaikuttavan rekonstruoitujen kuvien kuvanlaatuun sekd kuvista méaéri-
tettiviin syddmen verenvirtauksen kvantitatiivisiin arvoihin. Aktiivisuuden puoliin-
tuessa nahtiin virheen pienenevin 10% puoliintumista kohti. T&all6in virheen aiheut-
tamaa vairistyméa lopullisissa, rekonstruoiduissa, PET-kuvissa voidaan viahentaé,
kun aktiivisuus pidetdédn alle 630 MBq.

Verrattaessa tuloksia aikaisempiin tutkimuksiin muilla vastaavilla PET-kameroil-
la, todetaan nykyaikaiseen SiPM-puolijohdetekniikkaan perustuvan Discovery MI:n
pulssien laskentatehokkuuden olevan suurempi kuin vanhempien sukupolvien, aiem-
paa ilmaisintekniikkaa kdyttdvilla PET-TT-kameroilla. Renaud et al. [39] mukaan
kuolleen ajan kerroin eri ilmaisintekniikkaan perustuvien PET-TT-kameroiden vilil-
14 vaihteli vililla 1,5-4,0, kun kerroin oli méaéritelty laitteiston suorituskyvyn viaris-
tymédn rajalta. Esimerkiksi LYSO-tuikekiteitd ja valoilmaisinputkia ilmaisimenaan
kdyttavin GE Discovery 690:n korkein kuolleen ajan kertoimen arvo ennen kameran
suorituskyvyn poikkeamakohtaa on 1,5, koinsidenssitapahtumien maird 5,9 Mcps
ja aktiivisuus noin 600 MBq. Taméan tutkimuksen tuloksien ldhes sama kuolleen
ajan kerroin (1,9) verrattuna Renaud et al. [39] tuloksiin, vastaa puolta suurem-
paa koinsidenssitapahtumien madrdas (12,8 Mcps). Ero kameroiden vililla voidaan

katsoa johtuvan Discovery MI:n kehittyneemmasta ilmaisintekniikasta, kun SiPM-
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puolijohdeilmaisimen herkkyys havaita ja kasitelld tapahtumia on kehittyneempi. Li-
siksi taulukossa 4 esitettyjen NEMA-mittausten perusteella ndhd&ankin, etta suurin
koinsidenssihavaintojen NECR havaitaan Discovery MI:lI4.

Kaikkein suurin koinsidenssitapahtumien méird ennen kameran suorituskyvyn
vadristymista havaittiin Renaud et al. [39] tutkimuksessa GE Discovery 1Q -kameralla
(KH = 14,1), jolla kuitenkin kuolleen ajan kerroin oli suurempi (3, 9) verrattuna té-
mén tutkimuksen tuloksiin. Discovery 1Q:n ilmaisintekniikka perustuu tehokkaaseen
BGO-tuikekiteeseen, jolla kuitenkin on suurempi vaimennusaika LYSO-kiteeseen
verrattuna (taulukko 1) eikd valomonistinputkien kerd&dmid tapahtumia lueta taysin
digitaalisesti [26]. Vaikka Discovery IQ:n koinsidenssitapahtumien méérd on jon-
kin verran suurempi verrattuna Discovery MI:n koinsidenssitapahtumien ma&rian,
Discovery IQ:n ilmaisimen kuolleen ajan kerroin kuitenkin lisdantyy. Talléin voi-
daan todeta, ettd vaikka Discovery IQ:m herkkyys onkin 22 ¢ps/kBq (Discovery MI
herkkyys on 13,7 cps/kBq ja Discovery 690 herkkyys on 7,4 cps/kBq), ei tilld taata
pientd kuolleen ajan kerrointa vaikka havaintomaédrd onkin suurempi. Kuolleen ajan
kertoimen kasvu johtuu esimerkiksi BGO-tuikekiteen pidemméisti vaimennusajasta
ja valoilmaisinputken analogisesta toiminnasta, miki lisdd puolestaan tapahtumia
kasittelevan elektroniikan vasteaikaa. Téssé tutkimuksessa nahdddnkin selvisti di-
gitaalisen LYSO-tuikekidettd kdyttédvin SiPM-puolijohdeilmaisimen etu, kun ldhes
yvhtd suurella Discovery MI:n ja Discovery [Q:n ilmaisimien véliselld pulssien las-
kentatehokkuudella, on kuolleen ajan kerroin Discovery MI:1la voitu laskea puolet
pienemmaksi.

O’Doherty et al. [32] puolestaan tutkivat Siemensin PET-MRI-kameralla (Sie-
mens mMR) PET-puolen pulssien laskentatehokkuutta. T4ll6in maksimaalinen koin-
sidenssihavaintojen taso saatiin 6,6 Mcps:n kohdalla, kun aktiivisuus oli noin 600
MBq. Siemensin ilmaisintekniikka perustuu APD-puolijohdetekniikkaan. Siemensin

koinsidenssitapahtumien méaran ero verrattuna Discovery MI:n koinsidenssitapah-
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tumien médrdin (KH = 12,8 Mcps, A = 630 MBq) on merkittidvi. Siemensin
mMR -kameran herkkyys on lihes sama kuin Discovery MI:n (15 cps/kBq), ku-
ten my6s koinsidenssitapahtumien NECR ja NECR aktiivisuus (184 keps ja 23,1
kBq/ml) [22]. Kuitenkin, APD-ilmaisimilla on alhaisempi vahvistuskerroin (tauluk-
ko 2), minkd vuoksi alhaisilla aktiivisuuksilla mitatut NEMA-mittaukset eivit to-
dennikoisesti ole linjassa O’Doherty et al. [32] ja tdmén tutkimuksen tuloksien kans-
sa. Tamén vuoksi Discovery MI:n suuremman suorituskyvyn todetaan olevan lin-
jassa APD-tekniikkaan perustuvan Siemensin mMR PET-MRI-kameran ilmaisimen
suorituskyvyn kanssa. Discovery MI:1l4, kehittyneemmaélld SiPM-ilmaisimen vah-
vistuskertoimella, todetaan korkealla aktiivisuudella olevan kerdttavissd enemméin
koinsidenssihavaintoja ennen systeemin suorituskyvyn vadristyméaa.

Verrattaessa Discovery MI:n NEMA-mittauksia GE Signa PET-MRI-laitteiston
NEMA-mittauksiin, todetaan NEMA-arvojen Signalla olevan suuremmat (herkkyys
22,9 c¢ps/kBq, NECR 214,8 keps [22]). Signan ilmaisintekniikka on samanlainen kuin
Discovery MI:n perustuen digitaaliseen LYSO-SiPM-ilmaisimeen. NEMA-arvojen
perusteella arvioidaan, ettd Signan ilmaisintekniikka pystyisi kerddméiin enemmén
koinsidenssitapahtumia téssi tutkimuksessa tehdyn mittauksen mukaisesti suuril-
la aktiivisuuksilla. On kuitenkin otettava huomioon Signan suurempi kuva-alue (25
cm, Discovery ML 20 cm [22]) sekd pienempi NECR aktiivisuus (17,6 kBq/ml,
Discovery ML:14 21,9 kBq/ml [22]). Signa PET-MRI-kameran suuremmalla kuva-
alueella on siis mahdollista kerdtd enemmaéin sironneita ja satunnaisia tapahtumia
kuin todellisia tapahtumia. Tadméan vuoksi myts NEMA-mittausten NECR aktiivi-
suus on pienempi (yhtélo 10), silli NECR aktiivisuutta suuremmilla aktiivisuuksil-
la sironneiden ja satunnaisten tapahtumien lisddntynyt m#ard Signan suuremmal-
ta kuva-alueelta voi aiheuttaa ilmaisinsysteemiin esimerkiksi kuolleen ajan lisdan-
tymistd. Néiden perustelujen myotd arvioidaan Signan digitaalisen LYSO-SiPM-

ilmaisinsysteemin suorituskyvyn olevan samalla tasolla Discovery MI:n samanlaisen
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ilmaisinsysteemin kanssa, mikili mittaukset suoritettaisiin samalla tavoin kuin t&-
méan tutkimuksen mittaukset.

Todetaan, ettd Discovery MI:n kiyttdmalla digitaalisella LYSO-SiPM-puolijoh-
detekniikkaan perustuvalla ilmaisimella on mahdollista kerdtd enemmén koinsidens-
sihavaintoja samalla aktiivisuudella ja samalla kuolleen ajan kertoimella, verrattuna
edellisten sukupolvien PET-TT-kameroihin. Tall6in suuremman herkkyyden Disco-
very MI:n suorituskyvyn ansiosta esimerkiksi sydénlihaksen verenvirtauksen méari-
tys on tasmaéllisempéé. Renaud et al. [39] toteavatkin suuremman herkkyyden kame-
roiden kykenevin parempaan pulssien laskentatehokkuuteen. Téllaisilla kameroilla
esimerkiksi ilmaisimen tuikekiteiden materiaali tai tapahtumia késitteleva elektro-
niikka on kehittyneempi. Kehittyneelld tuikekiteelld voi olla esimerkiksi lyhyempi
vasteaika, jolloin tuikekide palautuu nopeammin alkutilaansa ja on valmis kerda-
méan uuden havainnon. Vaihtoehtoisesti tuikekiteen parempi ilmaisutehokkuus ja
havaintojen kéasittely estdd sironneiden tapahtumien havaitsemisen. Discovery MI:n
kiyttaman LYSO-tuikekiteen todetaan tayttdvin namé ehdot. Kehittyneelld elekt-
roniikalla vastavuoroisesti on mahdollista tallentaa suuri maira koinsidenssitapah-
tumia sujuvasti, mikd on tirkedd ilmaisinsysteemin herkkyyden kasvaessa tehok-
kaampien valoilmaisimien my6td. Digitaalisella Discovery MI:l4 tehokas havainto-
jen tallennus todetaankin nakyvin suorituskyvyssa esimerkiksi analogisiin PET-TT-
kameroihin verrattuna.

On kuitenkin todettava, ettd vaikka Discovery MI onkin korkean herkkyyden
PET-TT-kamera, vastaa silti tdssi tutkimuksessa méaéritelty noin 600 MBq:n suo-
rituskyvyn maksimiaktiivisuuden raja Renaud et al. [39] ja O’Doherty et al. [32]
tutkimuksissa esitettyji maksimaalisia suorituskykyaktiivisuuksia. 600 MBq:n suori-
tuskykyraja Discovery MI:1l4 saattaa rajoittua ilmaisimen elektroniikan toimintaan,
kun korkeammilla aktiivisuuksilla elektroniikka ei kykene kasitteleméaan tarpeeksi te-

hokkaasti kaikkia tapahtumia, joita valoilmaisin kerda. 600 MBq:lla koinsidenssiha-
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vaintojen mairi 12,8 Mcps on kynnysarvo, jonka parantamiseen vaaditaan yhteistyo-
ta laitetoimittajan tutkimus- ja kehitysryhméan kanssa. Tulevaisuudessa kerdyselekt-
roniikkaa on mahdollista kehittaé esimerkiksi kerdamalld jokaisen SiPM-mikrosolun
informaatio yksi kerrallaan omaksi digitaaliseksi informaatiokseen, jolloin tapahtu-
mia saataisiin kerdttyd enemmaén ja lisiksi aikaresoluutio kehittyisi. Tama kuitenkin
lisdd signaaleita kisittelevin elektroniikan lisdtehokkuuden tarvetta. Lisiksi aiem-
piin tutkimuksiin verrattavissa oleva maksimaalinen 600 MBq:n suorituskykyraja
johtunee myos satunnais-, sironta- seké kuolleen ajan korjauksen kykeneméattomyy-
destd ottaa huomioon hyvin suuri koinsidenssihavaintojen maara suuremmilla aktii-
visuuksilla. Talléin tulevaisuudessa kuvarekonstruktiossa dataan tehtiaviin korjauk-
siin tulee kiinnittd4 entisestddn huomiota ilmaisintekniikan kehittyessa.

Tassd tutkimuksessa on tarkasteltu suurien aktiivisuuksien vaikutusta rekonst-
ruoituun kuvaan vain viivaprofiilien avulla (kuva 19). O’Doherty. et al [32] ovat
selvittaneet, ettd suurillakin aktiivisuuksilla rekonstruoidun kuvan erotettavuus on
hyva, miké on verrattavissa tdmén tutkimuksen rekonstruoitujen kuvien viivaprofii-
leihin. Viivaprofiilit eivit ensimmaisilli aikaleikkeilld merkittivisti poikkea jalkim-
méisten aikaleikkeiden viivaprofiileista. O’Doherty. et al [32] saivat kuitenkin sel-
ville tutkimuksessaan, ettd MBF:n kvantitatiiviseen méarittdmiseen tarkoitettujen
aktiivisuuskonsentraatiokiyrien muoto alkaa viaristyd hyvin suurilla aktiivisuuk-
sien méarilla ensimmaisissd aikaleikkeissd. Téméa on verrattavissa myds tissa tutki-
muksessa esitettyihin sekd fantomeiden aktiivisuuskonsentraatiokdyriin (kuva 16ab)
etté rekonstruoitujen kuvien viivaprofiileihin (kuva 19), jotka suurilla aktiivisuuk-
silla ensimmaisissd aikaleikkeissd poikkeavat alhaisempien aktiivisuuksien kdyrista.
Korkeiden aktiivisuuksien vaikutuksesta PET-kuvan kuvanlaatuun sekd MBF:n ar-
voon tehtdva tutkimus olisi suoritettava tarkemmin potilaan verenkiertoa mallinta-
valla fantomilla ja useilla toistettavuusmittauksilla tulosten tarkkuuden toteamisek-

si. Téllainen perfuusiofantomi on dskettéin esitetty |14]. Tdmén tutkimuksen jatkona
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voidaan perfuusiofantomilla tutkia ®O-radiovesimerkkiaineella suurien aktiivisuuk-
sien vaikutusta perfuusiofantomin tuottamiin vasemman kammion ja sydanlihaksen
aktiivisuuskonsentraatioita mallintaviin kdyriin. Vaikutusta voidaan siten mychem-
min soveltaa potilaiden tarkemman injisointiannoksen méarittelyyn.

Renaud et al. [39] ja O’Doherty et al. [32] tutkimuksissa kiytettiin eri merk-
kiaineita (*Rb ja "' C), mistd huolimatta tutkimuksien tuloksien arvioidaan olevan
vertailtavissa tdmén tyon tuloksien kanssa. Téssd tutkimuksessa kiytettava antropo-
morfinen torsofantomi oli kdytossd myos vertailututkimuksissa, vaikkakin O’Doherty
et al. [32] toistivat tutkimuksen myos perfuusiofantomilla. Tdmén tyon puitteissa
voidaan kuitenkin todeta, ettd yksinkertainen vesitdytteinen fantomi on osoittau-
tunut toistettavaksi ja vertailukelpoiseksi potilasdatan koinsidenssihavaintojen seka
kuolleen ajan kertoimien suhteen. Tulevaisuudessa samankaltainen antropomorfi-
nen torsofantomitutkimus voidaan laajentaa Turun PET-keskuksen muille PET-TT-
kameroille, jolloin kameroiden suorituskyvystd samanlaisella tutkimusprotokollalla

seka merkkiaineella saadaan luotettava vertailuaineisto.

4.2 Aktiivisuusannoksen kasvattaminen potilaskuvauksissa

Aktiivisuusannoksen maarittdminen tehtiin laitteiston suorituskyvyn perusteella.
Tassé tutkimuksessa tarkasteltiin potilaskuvausten kuolleen ajan kertoimen seké si-
rontaosuuden kertoimen maksimiarvoja seké niitd vastaavia aika- ja aktiivisuuspis-
teisitd. Varmistamalla, ettd kyseiset parametrit nykyisissa potilaskuvauksissa ovat
alemmalla tasolla kuin fantomikuvauksissa maaritetty ilmaisimen maksimaalista
suorituskykyé vastaavat kuolleen ajan kerroin sekd sirontaosuuden kerroin, voitiin
madritelld, onko 500 MBq '?O-radiovesimerkkiaineen injektioraja nostettavissa. Té-
méan tutkimuksen perusteella arvioitiin potilaiden kuolleen ajan kertoimien maksi-
miarvojen sekd koinsidenssitapahtumien maksimiarvojen sijoittuvan laitteiston suo-

rituskyvyn maksimitason alapuolelle. Lisdksi todettiin, ettei potilaiden sirontaosuu-
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den kertoimen maksimiarvo ole vertailtavissa fantomien sirontaosuuden kertoimiin.

Téassé tutkimuksessa kiytetty antropomorfinen torsofantomi ei vastaa todellis-
ta potilaan anatomiaa. Tdma voidaan padtelld esimerkiksi sen perusteella, ettd si-
ronta potilaiden ja fantomien vélilla oli erilaista ja lisdksi fantomien koinsidenssi-
havaintojen méira samoilla aktiivisuuksilla oli jonkin verran pienempi verrattuna
potilaisiin, vaikkakaan ero ei ollut todella merkittivi. Todellisuudessa aktiivisuus
jakautuu potilaan verenkiertoon koko veritilavuuteen. Aktiivinen merkkiaine kul-
keutuu vasemman kiden injektiosta oikean eteisen, kammion ja keuhkojen kautta
vasempaan kammioon. Tata kulkeutumista ei antropomorfinen torsofantomi kuvaa.

O’Doherty et al. [32] kuitenkin toteavat, ettd potilastutkimusten aikana kerét-
tavid koinsidenssihavaintojen maaria tulee verrata fantomitutkimusten dataan, jol-
loin yhtéldisyys potilas- ja fantomikuvaksiin saadaan. Tassd tyossd méaritellyt poti-
laiden koinsidenssihavaintojen maksimiméadrat esittdvatkin siis suoraan ilmaisimen
maksimaalista suorituskykya potilaskuvauksissa. Jatkossa tutkimusta voi laajentaa
vertailemalla eroja suoraan kuvanlaadussa potilaiden, fantomeiden seka laitteistojen
valilla.

Uuden Discovery MI PET-TT-kameran nykyaikaisen ilmaisintekniikan myota
laitteiston suorituskyky on kehittynyt verrattaessa sitd esimerkiksi edellisen suku-
polven Discovery 690 PET-TT-kameraan (taulukko 4). Téssd tutkimuksessa selvi-
tettiin, ettd laitteiston suorituskyvyn perusteella potilaiden injektioaktiivisuutta ei
kuitenkaan ole mahdollista nostaa kuin noin 200 MBq nykyisen injektioaktiivisuus-
rajan 500 MBq ylapuolelle, jolloin potilaiden injektioaktiivisuusraja olisi 700 MBq.
Tamaén injektioaktiivisuuden laskettiin puoliintuvan laitteiston maksimaalisen suo-
rituskyvyn alittavalle tasolle potilaiden kuolleen ajan kertoimen maksimiarvon ai-
kapisteeseen mennessi. Aikapiste on 45 sekunnin kuluttua injisoinnista.

Renaud et al. |[39] ovat méadrittéineet maksimaalisen injektioannoksen potilaille

tutkimuksessaan. Tamé maksimaalinen injektioannos méaaritettiin antropomorfisen
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torsofantomin massan (50 kg) sekd laitteiston suorituskyvyn perusteella. Torsofan-
tomin massa ei tdysin ole linjassa potilaiden vaihteleviin painoluokkiin. T&lla mene-
telmélla arvioitu injektioaktiivisuus onkin epatarkka. Tassd tyossé ei ole otettu huo-
mioon fantomin painoa eiké tydssa tarkasteltu potilaiden painoja. Voidaan kuitenkin
arvioida, ettd koska fantomien kiyrien perusteella potilaiden nykyiset kuolleen ajan
kertoimien ja koinsidenssihavaintojen méarien maksimiarvot olivat kaukana fantomi-
kiyrien vidristyméikohdista, on potilaiden injektioannosta turvallista nostaa ilman
tarkempaa potilaiden painon tarkastelua. Discovery MI:n ilmaisinsysteemin suori-
tuskyvyn todetaan olevan riittavin hyva, ettd se kykenee potilaiden painoerojen ai-
heuttamasta sironnasta huolimatta havaitsemaan tarpeeksi koinsidenssihavaintoja
ilman menetettyjen tapahtumien méaran kasvamista liian suureksi.

deKemp et al. [11] suosittelevat tutkimuksessaan kuolleen ajan kertoimen alitta-
van arvon 1,5 ja koinsidenssihavaintojen miirs arvon 10 Mcps Discovery RX:114 82Rb
ja N -merkkiaineilla. Téissi tutkimuksessa havaittujen potilaiden kuolleen ajan ker-
toimen (1,6) ja koinsidenssihavaintojen méérin arvojen (7 Mcps) »O-merkkiaineella
arvioidaan olevan linjassa deKemp et al. [11] suosittelemien arvojen kanssa, kun in-
jektioaktiivisuutta kasvatetaan 700 MBq. Téssd tutkimuksessa méaéritetty ylaraja
700 MBq:n injektioaktiivisuudelle sydénperfuusiotutkimuksissa °O-merkkiaineella
on linjassa myds Walker et al. [48] tutkimuksen kanssa.

Tassd tyossd madriteltyd injektioaktiivisuutta ei ole maéritetty kilogrammaa
kohti. Injektioaktiivisuuden yliraja on mairitetty laitteiston suorituskyvyn perus-
teella ja on siten karkea yldraja potilaiden maksimaaliselle injektioaktiivuudelle. Tar-
kassa injektioaktiivisuuden maarityksessa tulisi tehdd optimointi esimerkiksi suure-
laintutkimuksella. T&lloinkin virhearvioita voivat aiheuttaa esimerkiksi merkkiaine-
kanyylissa oleva tukkeuma, painon mittauksessa tehdyt virheet, syddmen toiminta,
syke, veren tilavuus, anatomiset ongelmat, aktiivisuuden kalibraatiovirheet, viira

kuvauksen aloitushetki, kuvarekonstruktio seka sirontojen satunnaisuus. Nama vir-
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hearvot on otettu téssid tyGssid huomioon siten, ettd injektioaktiivisuuden ylarajaa
ei ole madritetty vastaamaan tarkalleen laitteiston suorituskyvyn maksimiarvoja.
Suorituskyvyn maksimiarvojen perusteella injisointiraja olisi noin 800 MBq '°O-
merkkiaineella. Injektioaktiivisuuden rajaa on laskettu 700 MBq aktiivisuusannok-
seen, mutta teoriassa on hyvi muistaa aktiivisuusannoksen taydellisen maksimian-
noksen olevan 800 MBq, vaikkakaan sitéd ei suositella. Turvallinen ero maksimaali-
seen injektiorajaan on pidettavi, silld suuren aktiivisuuden vaikutusta kuvien laa-
tuun tai niistd méaritettdvaan MBF:n parametriin ei ole téssa tutkimuksessa voitu
tutkia tarkasti.

Sateilyaltistuksen arvioidaan lisdantyvan 40 % 700 MBq:n injisointiannoksella ai-
empaan 500 MBq:n injisointiannokseen verrattuna, kun radioveden sateilyannoksen
arvioidaan olevan 1,1 uSv/MBq [3]. Kuitenkin, otettaessa huomioon, etti esimer-
kiksi koko kehon FDG-PET-tutkimuksen séteilyaltistuksen olevan noin 5 mSv [3],
voidaan siteilyaltistuksen nousua arvosta 0,55 mSv arvoon 0,77 mSv pitda hyvaksyt-
tdvand, kun otetaan huomioon lisddntyneen annoksen tuomat edut kuvan laadussa
ja parametrien tarkkuudessa.

Taméan tutkimuksen tuloksista on ldhetetty tiivistelmd IEEE Medical Imaging

Conference -konferenssiin ja tuloksista valmistellaan tieteellisti julkaisua.
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5 Johtopaatokset

Tamén tyon perusteella voidaan todeta GE Disovery MI PET-TT-kameran ilmai-
sinsysteemin suorituskyvyn heikkenevin fantomimittauksissa 630 MBq:n ylittyvilla
aktiivisuuksilla, jolloin maksimaalinen koinsidenssitapahtumien mé&ara siilyy vakio-
na saaden arvon 12,8 Mcps. Talloin kuolleen ajan kertoimen arvo ylittda 1,9 ja
sirontaosuuden kertoimen arvo on 35 %.

Tyon perusteella Turun PET-keskuksen potilaiden O-radiovedelld tehtivissi
sydanperfuusiotutkimuksissa on maksimaalista injektiorajaa mahdollista nostaa GE
Discovery MI PET-TT-kameran suorituskyvyn puitteissa noin 200 MBq:lla. Talloin

lopulliseksi injektiorajaksi tulee 700 MBq.
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