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Tässä tutkielmassa käsitellään positroniemissiotomografialla (PET) tehtyä sydän-
perfuusiokuvauksessa käytettyjä rekonstruktioita sekä mallinnuksesta johdettuja pa-
rametreja MBF, PTF ja Va. Tässä työssä toistettiin ryhmän Nordström et al 2022a,
2022b analyysi, jossa parametrien MBF ja PTF lisäksi tutkittiin myös parametria
Va. Parametrien käyttäytymistä tutkittiin kasvattamalla simulaation FWHM-arvoa
tai potilasanalyysin Q.Clear-rekonstruktion β-parametria, jonka kasvattaminen vai-
kuttaa PET-kuvanlaatuun. Erityisesti parametrit PTF ja Va ovat sellaisia, joiden
käyttäytymistä on tutkittu vähän. Sen vuoksi varsinkin parametrin PTF käyttäyty-
miseen kiinnitettiin erityistä huomiota.

Tutkimus koostui simulaatiosta ja potilasanalyysistä, joista saatuja parametreja ja
niiden käyttäytymistä verrattiin toisiinsa. Simulaatiossa saatiin parametreille MBF,
PTF ja Va neljä eri arvoa, jotka saatiin simuloituun sydämeen piirrettyistä neljästä
ROI:sta. FWHM-arvoa kasvatettiin, jolloin ROI:t saivat uusia parametrien MBF,
PTF ja Va arvoja. Lisäksi simulaatiossa tehtiin yhdelle ROI:lle ROI:n kasvatus, jossa
tarkoituksena oli toistaa aiemmin tehty ryhmän Iida et al 1988 ROI:n kasvatus ja
verrata saatuja tuloksia.

Potilasanalyysi koostui kahdenkymmenen potilaan sydänperfuusiokuvauksen tulok-
sista. Parametrit MBF, PTF ja Va saatiin potilaskuviin sovitetusta mallista ja pa-
rametrit saivat uusia arvoja, kun Q.Clear-rekonstruktion β-parametria kasvatettiin.
Potilasanalyysissä tutkittiin myös muuttuvatko parametrit MBF, PTF ja Va β-
parametrin vaikutuksesta.

Tutkimuksesta huomataan, että simulaatio ja potilasanalyysi käyttäytyvät samal-
la tavalla molempien parametrien PTF ja Va tapauksessa. Parametrit MBF ja Va

nousevat sekä parametri PTF laskee FWHM-arvon tai β-arvon kasvaessa. Paramet-
ri MBF käyttäytyy simulaatiossa ja potilasanalyysissä samalla tavalla simulaation
FWHM-arvoon 10 asti. Sen jälkeen MBF-arvo lähtee nousemaan jyrkemmin, eikä
simulaatio vastaa enää potilasanalyysin tuloksia. Tämän tutkimuksen tulokset pa-
rametreille MBF ja PTF vastaavat tutkimuksissa Nordström et al 2022a, 2022b sekä
Iida et al 1988 saatuja tuloksia. Q.Clear-rekonstruktion β-parametrin kasvattami-
nen muuttaa MBF-parametria, jota käytetään iskemian diagnosoinnissa. Tutkimuk-
sessa huomataan, että parametrin muuttuminen voi muuttaa potilaan sepelvalti-
motaudin luokittelua. ROI:n kasvatus käyttäytyy MBF- ja PTF-parametrin osalta
samalla tavalla kuin tutkimuksessa Iida et al 1988.

Asiasanat: Positroniemissiotomografia, Perfusoituneen kudoksen määrä, Sydänli-
haksen verenvirtaus, Valtimoveren tilavuusfraktio, Osittaistilavuusvaikutus, radio-
vesi, Q.Clear, Osajoukon järjestyksen odotusten maksimointi
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1

Johdanto

Sepelvaltimotaudin diagnosointiin käytetään apuna Positroniemissiotomografialla

(engl. Positron emission tomography, PET ) tehtävää sydänperfuusiokuvausta. Se-

pelvaltimotaudissa sydänlihaksen sepelvaltimot ahtautuvat ja hapekkaan veren pää-

sy sydämen eri osiin estyy, jolloin sydänlihaskudos muuttuu iskeemiseksi (engl. Ische-

mic). Iskemia voi aiheuttaa hoitamattomana sydäninfarktin. [30] Sydänperfuusioku-

vauksessa käytetään sydänlihaksen hapensaantia kuvaavia parametreja, kuten MBF

(engl. Myocardial blood flow ), PTF (engl. Perfused tissue fraction) ja Va (engl. Ar-

terial volume fraction). Näistä yksistään parametrin MBF raja-arvoa käytetään sy-

dänlihaksen iskemian luokitteluun. Parametrit PTF ja Va ovat siten vähemmän

tutkittu.

Tässä työssä tutkitaan PET-sydänperfuusion parametrien MBF, PTF ja Va käyt-

täytymistä kuvanlaatua muuttamalla. Kuvanlaatua muutetaan joko kasvattamal-

la simulaation FWHM-arvoa, tai potilasanalyysin Q.Clear-rekonstruktion β-arvoa.

Näitä kahta arvoa kasvattamalla kuva leviää ja muuttuu epätarkemmaksi. Tässä

työssä toistetaan tutkimuksen [19] mittaukset parametrille MBF, mutta myös para-

metreille PTF ja Va. Tässä tutkimuksessa keskitytään erityisesti PTF-parametrin

käyttäytymiseen. Potilasanalyysissä tutkitaan, voiko β-arvon kasvattaminen muut-

taa MBF-parametria niin, että potilaan iskemian luokittelu muuttuu. Lisäksi si-

mulaatiossa toistetaan tutkimuksen [34] ROI:n (engl. Region of interest) kasvatus

kaikille kolmelle parametrille.
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1 Taustaa positroniemissiotomografiasta (PET)

PET-kuvaus (engl. Positron Emission Tomography) on radioaktiiviseen merkkiai-

neen käyttöön perustuva kajoamaton kehon diagnostinen kuvantamismenetelmä,

jota käytetään niin syöpätautien ja tulehduksien diagnostiikassa kuin neurologi-

sessa ja kardiologisessa diagnostiikassa. Yleensä PET-laite on yhdistetty tietokone-

tomografia-laitteen (TT ) tai magneettikuvauslaitteen (MK ) kanssa samaan kuvaus-

putkeen. TT- tai MK-kuvan yhdistäminen PET-kuvan kanssa tarkentaa elimistön

rakennetta, jolloin PET-kuvauksessa radioaktiivisesta hajoamisesta peräisin oleva

signaali voidaan kohdistaa tiettyyn alueeseen tai elimeen. [1]

PET-kuvaus perustuu β+-säteilijän hajoamiseen sekä annihilaatiokohdan havait-

semiseen. β+-säteilyssä emoytimen protoni muuttuu neutroniksi ja tytärytimen jär-

jestysluku pienenee yhdellä. Neutronin lisäksi hajoamisreaktiossa emittoituu posit-

roni ja neutriino. β+-säteilijä hajoaa toiseksi alkuaineeksi hajoamisreaktion

β+ → n+ e+ + νe (1)

mukaisesti, jossa n on neutroni, e+ on positroni ja νe on neutriino. Positronin kohda-

tessa elektronin ne annihiloituvat ja muodostavat kaksi 511 keV energistä gamma-

kvanttia. Gammakvantit emittoituvat noin 180o kulmassa eri suuntiin ja havaitaan

säteilyilmaisimilla.[2]

1.1 Laitteiston tekniikka

1.1.1 Tuikeilmaisimet

PET-kuvauksessa β+-säteilystä peräisin olevat gammakvantit kohtaavat ilmaisimen.

Gammakvantit virittävät ilmaisimen materiaalin atomit korkeammalle energiatilal-

le, jonka jälkeen atomin viritystila purkautuu ja atomi emittoi näkyvää valoa. Tätä
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aikaa virityksestä viritystilan purkautumiseen kutsutaan tuikeaineen hajoamisajak-

si (engl. Decay time). Tuikeaineen hajoamisaika määrittyy ilmaisimen materiaalin

mukaan. PET-laitteelle ideaalista on, että tuikeaineen hajoamisaika on mahdollisim-

man lyhyt, jolloin PET-laitteen ilmaisin kykenee tehokkaammin laskemaan suuria

laskunopeuksia. [2]

1.1.2 Pii-valomonistin SiPM

Uudenlaisia PET/TT-laitteen valomonistimia on kehitetty parantamaan ilmaisi-

men herkkyyttä, aikaresoluutiota ja paikkaresoluutiota. Tälläisiä “digitaalisen” PET-

systeemin valomonistimia ovat piistä valmistetut valomonistimet ns. SiPM (engl.

Silicon-photomultiplier ).

Valomonistimen tarkoitus on muuntaa tuikeaineaineesta saapuvat valofotonit

sähköiseen muotoon. Ensin tuikeilmaisimet muuntavat gammakvantit valofotoneiksi,

jonka jälkeen tuikeilmaisimilta saapuvat valofotonit muunnetaan valomonistimessa

sähköiseksi pulssiksi. [2] Pii-valomonistin koostuu sadoistatuhansista pienistä yk-

sittäisfotonivyörydiodeista (engl. Single-photon avanlanche diode, SPAD ) [6]. Puo-

lijodeilmaisin, joka pii-valomonistinkin on, perustuu estosuuntaan kytketyn diodin

toimintaan [3].
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Kuva 1: Elektronit voivat virittyä valenssivyöltä viritystilalle. Kuvassa on esitetty

viritystilat eli donori- ja akseptoritilat valenssivyöhön nähden. Kuva muokattu läh-

teestä [3]

Sähkönjohtavuuteen puolijohteissa voidaan vaikuttaa lisäämällä epäpuhtausato-

meja, joissa on joko ylimääräinen valenssielektroni (donori) tai vajaus valenssielekt-

ronissa (akseptori). Atomiin sidottu valenssielektroni virittyy valenssivyöltä johta-

vuusvyölle riittävän säteilyenergian aikaansaamana. Näin elektroni kykenee liikku-

maan kiteessä. Donoreilla elektronit siirtyvät helposti johtavuusvyölle, sillä niiden

energiatila on hieman johtavuusvyön alapuolella. Akseptorilla on energiatila hieman

valenssivyön yläpuolella. Energiatilat on esitetty kuvassa 1. Elektroni voi siirtyä

tälle energiatilalle, jolloin se jättää aukon valenssivyöhön. Näistä puhutaan myös

n-tyypin (ylimääräinen valenssielektroni) ja p-tyypin (aukko valenssivyössä) puoli-

johteista. [3]

N-tyypin ja p-tyypin puolijohteet voi kytkeä yhteen, jolloin syntyy rajapintaan

muutama mikrometriä leveä tyhjennysalue. Tyhjennysalueessa ylimääräiset valens-

sielektronit ja valenssivyön aukot yhdistyvät. Tyhjennysalueen leveyttä voi laajen-

taa kytkemällä liitokseen estosuuntainen jännite [3]. Puolijohdeilmaisimen tyhjenny-
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salueeseen törmännyt fotoni synnyttää elektroni-aukkoparin virittämällä kummat-

kin korkeammalle energiatilalle. Estosuuntaan kytketty jännite erottaa elektroni-

aukkoparin. Erottuneiden elektronin ja aukon liikkeestä aiheutuva virta on ver-

rannollinen fotonin energiaan. Fotonin aiheuttama elektroni-aukkoparin viritys, pn-

liitos sekä tyhjennysalue on esitetty kuvassa 2. [6]

Kuva 2: Kuva esittää puolijohdeilmaisimen rakennetta ja toimintaa. Diodi on kytket-

ty estosuuntaan, jolloin muodostuu tyhjennysalue pn-liitoksen välille. Fotoni pystyy

hajottamaan rekombinoituneen elektroni-aukkoparin. Kuva on muokattu lähteestä

[6].

Kun estosuuntaista jännitettä kasvatetaan niin suureksi, että elektronit sekä au-

kot saavat tarpeeksi kineettistä energiaa, elektronit ja aukot kykenevät muodosta-

maan sekundaarisia elektroni-aukkopareja. Sekundaariset elektroni-aukkoparit voi-

vat tyhjennysalueella aiheuttaa itseään ylläpitävän lumivyöryefektin ja kasvattavat
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virtaa. Lumivyöryefekti sammutetaan alentamalla diodin jännite läpilyöntijännittee-

seen. Toinen fotoni voidaan havaita vasta kun läpilyöntijännitettä suurempi jännite

on palautettu diodiin. Tähän edeltävään tekniikkaan perustuu SPADien toiminta.

[6]

Pii-valomonistimien ansiosta pienten poikkeavuuksien ja vaurioiden havaitsemi-

nen on parantunut PET-kuvantamisessa. Pii-valomonistimen energiaerotuskyky on

erittäin hyvä, koska valomonistimessa muodostuvien elektronien määrän suhteellinen

hajonta on pieni [3]. Tämän takia digitaalinen PET-systeemi pii-valomonistinputki-

neen on edistyksellisempi kuin vanhempien analogisten PET-systeemien valomonis-

tinputket (engl. Photomultiplier tube, PMT ) [4]. Verrattuna valomonistinputkiin,

pii-valomonistimilla kuvaan tulee alhaisempi kohina ja parempi signaali-kohinasuhde

(engl. Signal-to-noise ratio, SNR). Pii-valomonistin on pieni kooltaan ja tämän ta-

kia ne voivat peittää tuikeilmaisimien tuikekiteiden pinnan paremmin kuin suuret

valomonistinputket. [5]

1.2 PET-raakadatan käsittely ja korjaus

PET-kuvauksessa suuri osa radioaktiivisesta hajoamisesta peräisin olevista gam-

makvanteista ei saavuta ilmaisimia ja niitä ei havaita. Usein myös gammakvantin

liikerata voi muuttua tai gammakvanttien havaitseminen ilmaisimella ei onnistu.

Kaikkia gammakvantteja ei havaita ilmaisimilla. Tämä voi johtua esimerkiksi il-

maisinparin kuolleesta ajasta (engl. Dead time), jossa ilmaisimen mittalaitteisto ei

kykene vastaanottamaan toista gammakvanttia edellisen prosessin ollen käynnissä

samanaikaisesti. [2]

1.2.1 Havainnot

PET-kuvauksen aikana tapahtuu PET-kuvaan vaikuttavia ilmiöitä. Tälläisiä ilmiöi-

tä ovat sironneet (engl. Scatter coincidence) ja satunnaiset (engl. Random coinci-
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dence) tapahtumat sekä vaimennuksen (engl. Attenuation) vaikutus. [7]

Kaksi eri suunnissa sijaitsevaa ilmaisinta havaitsevat gammakvantit. Joskus il-

maisinpari havaitsee eri annihilaatiopaikassa syntyneet gammakvantit samalla ai-

kaikkunalla, jolloin se tunnistaa gammakvantit virheellisesti samanaikaiseksi tapah-

tumaksi. Tälläisestä samanaikaisesta tapahtumasta käytetään nimitystä satunnai-

nen koinsidenssi, joka on esitetty kuvassa 3A. Satunnainen koinsidenssi on yleinen

kuvan laatua alentava ja kohinaa aiheuttava ilmiö, jota pyritään poistamaan ja kor-

jaamaan. Niitä pyritään vähentämään käyttämällä nopeampia ilmaisimia lyhyem-

mällä aikaikkunalla. [8]

Kuva 3: A) Satunnaisen koinsidenssin periaate on esitetty kuvassa. Kahdesta eri

annihilaatiosta peräisin olevat gammakvantit tavoittavat ilmaisimet niin, että se

merkitään yhdeksi tapahtumaksi kuvan tapaan. B) Sironnan periaate on esitetty

kuvassa. Annihilaatiopaikasta toinen emittoitunut gammakvantti muuttaa sironnan

takia suuntaa, minkä takia vastesuora piirtyy väärään paikkaan kuvan mukaisesti.

Vastesuoran määritelmä on esitetty kohdassa 1.2.2. Kuvat on muokattu lähteestä

[2].

Satunnaisten koinsidenssien lisäksi voi tapahtua sirontaa (engl. Scatter coinci-
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dence). Gammakvantit voivat muuttaa suuntaansa esimerkiksi Compton sironnan

kautta, jota tapahtuu gammakvantin etenemisestä kudoksessa ja sirontojen mää-

rä kasvaa kudoksen syvyyden ja tiheyden kasvaessa. Myös potilaan radioaktiivisuus

vaikuttaa satunnaisten koinsidenssien sekä sirontojen määrään. Sironnassa siron-

nut gammakvantti havaitaan toisella ns. väärällä ilmaisimella kuvan 3B mukaisesti.

Sironta vaikuttaa kuvan taustaan alentaen sen kontrastia. [2]

1.2.2 Sinogrammi

PET-kuva muodostetaan miljoonista pienistä positronin ja elektronin annihilaation

tapahtumista. Näiden tapahtumien sijainnin taltiointiin vaaditaan valtava määrä

tietokoneen muistia. Sinogrammi-muodossa PET-raakadatan taltionti ja käsittely

vie huomattavasti vähemmän tilaa. Sinogrammi muodostetaan PET-laitteen tallen-

tamasta listamuotoisesta datasta (engl. List mode data), minkä jälkeen se rekon-

struoidaan PET-kuvaksi. Listamuotoinen data kertoo detektorien havainnoimat ta-

pahtumat tietyin aikavälein. [9]

Annihilaatiossa emittoituvat gammakvantit piirtävät suoran kahden PET-ilmaisimen

välille. Kyseistä suoraa kutsutaan vastesuoraksi LOR (engl. Line of response). nni-

hilaatio tapahtuu vastesuoran jossakin pisteessä (X,Y). [2]

Sinogrammi muodostuu tapahtumien vastesuorista. Sinogrammissa vastesuorat

voidaan piirtää kulman θ ja vastesuoran lyhimmän etäisyyden r koordinaatiston

keskipisteestä avulla, joka on myös kohtisuora etäisyys vastesuoraan koordinaatiston

keskipisteestä. [10]
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Kuva 4: A) Kuvassa on esitetty kulma θ sinogrammin muodostuksessa. suorat a, b,

c ja d kuvaavat vastesuoria. Punaiset nuolet ovat vastesuorien lyhimmät etäisyydet

koordinaatiston nollakohdasta. B) Kuvassa on esitetty sinogrammikuvion muodos-

tuminen vastesuorien a, b, c ja d avulla. Sinikäyrä muodostetaan etäisyyden r ja

kulman θ avulla. Kuvat on muokattu lähteestä [10].

Kuvassa 4 on esitetty sinikäyrän muodostumisen periaate. Kuvan 4A kulma θ

kertoo vastesuoran kallistusasteen vaakatasoon nähden ja etäisyys r (punainen nuoli)

kertoo vastesuoran lyhimmän, kohtisuoran etäisyyden koordinaatiston nollakohdas-

ta. Malliksi on piirretty vastesuorat a, b, c ja d. Kuvassa 4B on esitetty vastesuorien

a, b, c ja d θ-kulmat etäisyyden r funktiona. [10]

Sinikäyrä muodostuu, jos samasta pisteestä lähtee monta annihiloitunutta foto-

nia eri suuntiin. Kuvasta 4 nähdään, että vaakasuoran vastesuoran etäisyys nollapis-

teestä on sinikäyrän amplitudi yksikköympyräperiaatteen mukaisesti. Monimutkai-

sissa kuvauskohteissa, jossa signaalia tulee enemmän, sinikäyriä muodostuu enem-

män. Sinogrammi koostuu näistä päällekkäisistä sinikäyristä ja se muodostetaan

jokaiselle PET-kuvan leikkeelle. [10]
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Projektioksi kutsutaan 90 o kulmassa vastesuorasta kuvauksen kohteesta muo-

dostuvaa jakaumaa. PET-kuva muodostuu monista kuvan projektioista eri vaste-

suoran kulmilla θ. Näistä projektioista voidaan muodostaa sinogrammi. Jokainen

projektio sisältää tiedon tapahtumien määrästä vastesuoraa pitkin. [15]

1.2.3 Lentoaika

Lentoaika (engl. Time of flight, TOF ) on toiminto, jota käytetään PET-rekonstrukti-

oissa [11]. PET-kuvauksessa positronin ja elektronin annihiloitumisessa syntyneet eri

suuntiin emittoituneet gammakvantit havaitaan ilmaisinparilla. Gammakvantit saa-

puvat ilmaisimelle pienellä aikaerolla olettaen, ettei gammakvantit emittoidu täysin

keskeltä eli kuvan 5 keskipisteestä. Lentoaika mittaa ilmaisinparin gammakvanttien

saapumisen aikaeroa, jolloin aikaerolla saadaan määritettyä annihilaation paikka.

Annihilaation paikan määrityksen tarkkuus riippuu kuitenkin ilmaisimen aikare-

soluutiosta. Annihilaation paikan tarkempi määritys vaikuttaa kuvanlaatuun. [12]

TOF tarkentaa annihilaation paikan ja vähentää PET-kuvan kohinaa, sekä paran-

taa kuvanlaatua, jolloin radioaktiivisen merkkiaineen pitoisuutta voidaan pienentää

tai vaihtoehtoisesti kuvausaikaa lyhentää.[13]
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Kuva 5: Kahden ilmaisimen välissä olevan keskipisteen etäisyys ilmaisimesta 1 tai 2

on A. Etäisyys b kuvaa annihilaation etäisyyttä ilmaisimien välisestä keskipisteestä.

Annihilaatiopaikalta emittoituneiden gammakvanttien aikaero saadaan ratkaistua

muuttujien A ja b avulla. Kuva on muokattu lähteestä [12].

Kuva 5 esittää TOF:n toimintaperiaatteen eli ilmaisimille saapuvien gamma-

kvanttien aikaeron määrityksen. Kuvassa on ilmaisinpari (ilmaisin 1 ja ilmaisin 2)

ja keskipiste sijaitsee yhtä kaukana kummastakin ilmaisimesta. Ilmaisimien välis-

tä etäisyyttä keskipisteestä merkitään kirjaimella A. Kirjain b esittää annihilaation

etäisyyttä keskipisteestä. Ilmaisimien etäisyyttä annihilaatiosta voidaan merkitä

D1 = A+ b (2)

ja

D2 = A− b, (3)

jossa D1 on ilmaisimen 1 etäisyys annihilaatiosta ja D2 on ilmaisimen 2 etäisyys

annihilaatiosta. Kun ilmaisimien etäisyys vähennetään toisistaan saadaan
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∆D = D1 −D2 = 2b· (4)

Gammakvanttien aikaero ∆T annihilaatiopaikalta ilmaisimelle saadaan

∆T =
∆D

c
, (5)

jossa c on valonnopeus.[12]

1.3 Rekonstruktiot

Rekonstruktioiden tarkoitus on muodostaa kuva sinogrammista. Rekonstruktiome-

netelmiä on kahdenlaisia: iteratiivisia ja analyyttisia. [2]

1.3.1 Ordered-subset expectation maximization, OSEM

PET-kuvauksessa yksi yleisimpiä iteratiivisia algoritmeja on osajoukon järjestyk-

sen odotusten maksimointi, OSEM (engl. Ordered-subset expectation maximization).

OSEM-rekonstruktio on nopeampi versio MLEM-rekonstruktiosta (engl. Maximum-

likelihood expectation maximization). OSEM:ssa kuvan sinogrammit jaetaan pie-

niin osajoukkoihin (engl. Subset). Projektiot voidaan indeksoida projektiokulman

avulla. Jokainen projektio eri kulman arvolla on yksi osajoukko [14]. Verrattuna

MLEM-algoritmiin OSEM:ssa on osajoukkoja, mikä erottaa MLEM:n OSEM:sta

[15]. MLEM tarvitsee n määrän iterointeja päästäkseen samaan kuvanlaatuun, jo-

hon OSEM pääsee iteroimalla vain yhden kerran n määrän osajoukkoja. Tämä tekee

OSEM:sta nopeamman algoritmin. [2]

Laskentanopeus laskee osajoukkojen kasvaessa. OSEM:n laskentanopeus on riip-

puvainen osajoukkojen määrästä, koska osajoukkojen laskeminen vie tietokoneelta

aikaa [2]. OSEM:ssa ja MLEM:ssä iteraatioiden määrä vaikuttaa kuvan kontrastiin,
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jolloin vähäisen iteraatiomäärän kuvan kuvanlaatu huononee. Tämä voi aiheuttaa

vääristymää sekä suoraan vaikuttaa kuvan luettavuuteen. [16]

OSEM:n tehtävä on löytää materiaaliin perustuva todennäköisin kuva. OSEM-

algoritmin funktio laskee uuden kuvan ja toistaa prosessin useamman kerran. Tämä

iterointi toistetaan ennalta määrätyn monta kertaa. OSEM-algoritmi voi myös jat-

kaa funktion iterointia loppuun saakka siihen asti, jossa eri iteraatioiden kuvat eivät

muutu enää merkittävästi. Tätä ilmiötä kutsutaan konvergoitumiseksi. Loppuun as-

ti konvergoitunut kuva kärsii kohinasta, minkä takia loppuun asti konvergoituminen

pyritään yleensä aina estämään [16]. OSEM-algoritmi voidaan esittää matemaatti-

sesti

ˆ︁f (n,b)
j =

ˆ︁f (n,b−1)
j∑︁
i′∈Sb

Hi′j

∑︂
i∈Sb

Hij
pi∑︁

k Hik
ˆ︁f (n,b−1)
k + ai

, (6)

jossa f on rekonstruoitava kuva, i sekä j ovat vokselien (kolmiulotteinen kuvapiste)

indeksit, n on iteraatioiden määrä, Sb on osajoukko, b on osajoukon numero, i ja i′

ovat vastesuoran indeksejä, H on järjestelmämatriisi, joka kuvaa gammakvanttien

sijainnit matriisimuodossa [17], p on vastesuora-mitta ja a mallintaa lisävaikutusta,

kuten satunnaisten- sekä sironneiden tapahtumien arvioitua vaikutusta vastesuo-

raan. TOF-mallinnus ja vaimennuskorjaus ovat osa H järjestelmämatriisia [15] [18].

PET-kuvanlaatua parantavat TOF sekä PSF-korjaus (engl. Point spread function)

[19].

1.3.2 Bayesian-penalized likelihood, BPL

Bayesian-penalized likelihood on iteratiivinen rekonstruktioalgoritmi, joka tunne-

taan myös kauppanimellä Q.Clear tai nimellä BSREM (engl. Block sequential regu-

larized expectation maximization).

BPL-algoritmissa on termi, joka vertaa vierekkäisten vokselien (kolmiulotteinen

kuvapiste) eroa eli kohinan tasoa. Tämä termi on nimeltään RDP (engl. Relative dif-

ference penalty) [20]. RDP säätelee BPL-algoritmia, sillä RDP-termi kasvaa kohinan
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lisääntyessä. Tämä vaikutus vähentää kuvan kohinaa. [16]

BPL-algoritmi esitetään

ˆ︁x = arg maxx≥0

nd∑︂
i=1

yi log[Px]i − [Px]i − βR(x), (7)

jossa ˆ︁x on PET-kuvan arvio, i on kuvan pikselin indeksi, nd on viimeinen yhteenlas-

kettava indeksi, yi PET:llä mitattu samanaikaisten tapahtumien tiedot, Px on sys-

teemin geometriamatriisi, joka kertoo miten PET-ilmaisimet on aseteltu [21]. R(x)

on RDP ja β on säätelyparametri, joka rajoittaa PET-kuvan kohinaa. [22]

RDP voidaan esittää muodossa

R(x) =
nv∑︂
j=1

∑︂
k∈Nj

wjwk
(xj − xk)

2

(xj + xk) + γ|xj − xk|
, (8)

jossa wj ja wk ovat funktion osien suhteellinen painotus, Nj on vokselin j ym-

pärillä sijaitsevien vokselien joukko ja parametri γ kuvaa reunojen tarkkuutta. γ-

parametrin kasvattaminen kasvattaa kuvan terävyyttä. [22] [23]

1.4 Osittaistilavuusvaikutus (partial volume effect, PVE)

PET-kuvantamisen paikkaresoluutio on ∼ 4-10mm (resoluutio riippuu detekto-

rien havaitsemien radioaktiivisten hajoamispulssien määrästä), joka on huonompi

verrattuna tietokonetomografian (engl. Computed tomography, CT ) resoluutioon

∼ 0, 5mm ja magneettikuvauksen (eng. Magnetic resonance imaging, MRI ) paik-

karesoluutioon ∼ 1-2mm [24]. PET-kuvauksen paikkaresoluutio on suurempi, koska

siihen vaikuttaa osittaistilavuusvaikutus (engl. Partial volume effect, PVE ) ja sitä

kuvaa PSF (engl. Point spread function). Osittaistilavuusvaikutuksen takia PET-

kuvan sisältämä aktiivisuus leviää yhdestä alueesta toisen alueen sisälle. Huonon

paikkaresoluution takia ääriviivoja on vaikeampi erottaa ja kuva muuttuu epätar-

kaksi. [25]
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Kuva 6: Sininen jakauma kuvaa oikeaa jakaumaa ilman resoluutiovääristymiä ja pu-

nainen jakauma kuvaa osittaistilavuusvaikutusta. Punainen jakauma leviää muiden

jakaumien puolelle ja vaikuttaa siten kuvan paikkaresoluutioon. Jakauman leveyttä

voi kuvata puoliarvoleveyden, eli FWHM-arvon avulla. Kuva on muokattu lähteestä

[25] ja [26].

Kuvassa 6 on esitetty osittaistilavuusvaikutuksen periaate.
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Kuva 7: Osittaistilavuusvaikutuksen aiheuttama kuvan epätarkentuminen esitettynä

kuvassa A. FWHM-arvolla 0,5 B. FWHM-arvolla 17.

Kuvassa 7 on esitetty FWHM-arvon vaikutus kuvanlaatuun. Pienellä FWHM-

arvolla (kuva 7A) ääriviivat erottuvat selkeästi. Kuvassa 7B suurella FWHM-arvolla

näkyy ääriviivojen hämärtymistä. [25]

2 Taustaa simulaatiosta ja potilasanalyysistä

Tässä osassa esitetään simulaatiossa ja potilasanalyysissä käytettyjä parametreja ja

malleja, jotka ovat keskeisiä tämän työn tutkimuksessa.

2.1 [15O]H2O

Radiovesi eli [15O]H2O on eräs radiolääkkeenä käytetty merkkiaine, jonka avulla saa-

daan tietoa kudoksen veren virtauksesta ja sitä kautta kudoksen elinvoimaisuudesta.

15O on β+-säteilijä, joten sitä voi käyttää PET-kuvantamisessa. [15O]H2O käytetään

erityisesti sydänperfuusiokuvantamisessa. [30]

[15O]H2O:n hyviin puoliin kuuluu sen esteetön diffuusio kudokseen [35]. Lisäksi

[15O]H2O ei metabolisoidu, jolloin merkkiaineen kulkeutumista on helpompi ennus-
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taa ja tutkia. [15O]H2O ei siis jää loukkuun kudokseen, koska se ei reagoi kudoksen

molekyylien kanssa. Toisin käy esimerkiksi yleisen [18F]FDG-radiolääkkeen kanssa,

joka koostuu glukoosimolekyylistä ja leimatusta osasta 18F. [18F]FDG päätyy solun

sisälle glukoositransportterien kautta, fosforyloituu, mutta ei hajoa glukolyysissä pi-

demmälle leimaamattoman glukoosin tapaan ja jää loukkuun solun sisälle [36]. Va-

paa diffuusio tarkoittaa, että [15O]H2O kykenee diffuntoitumaan sydänlihaskudok-

seen, mutta myös sieltä pois [27]. [15O]H2O on ainoa radiolääke, jolla radiolääkkeen

kudokseenoton ja verenkiertoon vapautuva suhde on lineaarinen. [30]

[15O]H2O valmistus tapahtuu syklotronilla. 15O puoliintumisaika on 122 s, jo-

ten sen valmistus on tapahduttava lähellä käyttökohdetta. 15O valmistus tapahtuu

säteilyttämällä 15N:ää protoneilla reaktion 15N(p, n) →15 O tavalla. Toinen valmis-

tustapa on säteilyttää tavallista stabiilia 14N deuteroneilla reaktion 14N(d, n) →15 O

tavalla. [35]

2.2 Sydänlihasperfuusion PET-kuvaus

2.2.1 Lokeromalli ja valtimoveren tilavuusfraktio Va

Yhden kudoksen lokeromallilla (engl. One-tissue compartment model, ts. Two-

compartment model ) voidaan kuvata [15O]H2O siirtymistä valtimoverestä kudok-

seen ja takaisin. [15O]H2O eli radiovesi on PET-kuvauksessa käytettävä merkkiaine.

Kuvassa 8 on esitetty yhden kudoksen lokeromalli [15O]H2O:lle.
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Kuva 8: CA esittää valtimoveren, CT kudoksen ja CV laskimoveren [15O]H2O-

konsentraatiota. f kuvaa veren virtausta eri alueiden välillä. Kuva on muokattu

lähteestä [27].

Sydänkudoksen [15O]H2O-konsentraation muutosta ajassa voidaan kuvata

dCT (t)

dt
= f · (CA(t)− CV (t)), (9)

jossa f on verenvirtaus, CA on valtimoveren [15O]H2O-konsentraatio ja CV on las-

kimoveren [15O]H2O-konsentraatio. Merkitään sydänlihaskudoksen ja laskimoveren

konsentraation suhdetta

p =
CT

CV

⇒ CV =
CT

p
· (10)

Jos kudoksen [15O]H2O-konsentraatio CT on yhtä suuri kuin kapillaarien ja las-

kimoiden konsentraatio CV, kudoksen ja verisuoniston [15O]H2O-konsentraatio on
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tasapainossa. Toisin sanoen sydänlihaskudokseen siirtyy hiussuonivaltimoista yhtä

paljon [15O]H2O kun sieltä poistuu hiussuonilaskimoihin. [27] Sijoitetaan CV yhtä-

löön 9, jolloin yhtälö muuttuu muotoon

dCT (t)

dt
= f · CA(t)−

f

p
· CT (t)· (11)

Näin saadaan johdettua veren virtausta mallintava yhden kudoksen lokeromalli,

jossa voidaan ilmaista K1 = f ja k2 = f/p. Differentiaaliyhtälö 11 kuvaa mate-

maattisesti [15O]H2O-konsentraation kinetiikkaa tai muutosta kudoksessa. PET:llä

mitattuna ROI:n (engl. Region of interest) aktiivisuus on kudoksen ja valtimoveren

aktiivisuuskonsentraatiot yhteensä. Lisäämällä valtimoveren osuutta mallintava pa-

rametri VA lausekkeeseen 12 PET:llä mitattava tilavuuden [15O]H2O-konsentraatio

CPET voidaan määrittää

CPET (t) = CT (t) + VA · CA(t)· [27] (12)

Parametri VA kertoo valtimoveren tilavuuden (ROIvasen kammio [ml]) suhteesta

koko ROIn tilavuuteen (ml)

Va =
ROIvasen kammio

ROI
· [28] (13)

2.2.2 Parametrien ratkaisu lokeromallin perusteella

Radioveden kulkeutumista kehossa voidaan mallintaa yhden kudoksen lokeromal-

lilla (alaotsikon kohdassa 2.2.1). Mallia hyödynnetään piirretyille ROI:lle. Mallissa

käytetyt parametrit on esitetty taulukossa I.



20

Parametri Selitys Yksikkö

Ci(t) Sydänkudoksen aktiivisuuskonsentraatio ajassa
[︁
kBq
ml

]︁
a(t) Valtimoveren aktiivisuuskonsentraatio

[︁
kBq
ml

]︁
ROI(t) Sydänlihakseen piirretyn ROI:n aika-aktiivisuus

[︁
kBq
ml

]︁
LV (t) Vasempaan kammioon piirretyn ROI:n aika-aktiivisuus

[︁
kBq
ml

]︁
p Radioveden partitiokerroin (sydänlihaksesta verenkiertoon) [-]

MBF Sydänlihaksen verenvirtaus
[︁

ml
min

1
ml

]︁
PTF Perfusoituvan kudoksen määrä [-]

Va Valtimon veren tilavuus määritetyssä ROI:ssa [-]

β Vasemman kammion ROI:n palautumiskerroin [-]

Taulukko I: Mallinnuksen parametrit sekä niiden selitys ja yksikkö [29].

Sydämen veren virtauksen mallinnus perustuu kolmeen yhtälöön

Ci(T ) = MBF

∫︂ T

0

a(t)dt− MBF

p

∫︂ T

0

Ci(t)dt, (14)

ROI(T ) = PTF · Ci(T ) + Va · a(T ) (15)

ja

LV (T ) = β · a(T )− (1− β) · Ci(T )· (16)

Yhtälö 14 on sama kuin yhtälö 11 ja johdettu kohdassa 2.2.1. Jaetaan sydämen

osat eri tarkasteltaviin alueisiin, ROI:hin. Suuren koko sydänlihaskudoksen kattavan

ROI:n (vasemman kammion ja kammion ympärillä olevan sydänlihaskudoksen) aika-

aktiivisuus konsentraatio saadaan käyttämällä yhtälöitä 14, 15 ja 16, jolloin kyseinen

ROI saadaan muotoon
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ROI(T ) =
VfitLV (T ) +K1

∫︁ T

t
LV (t)dt− k2

[︂∫︁ T−∆t

0
ROI(t) + ∆t

2
ROI(T −∆t)

]︂
1 + ∆t

2
k2

,

(17)

jossa kertoimet Vfit,1, K1,1 ja k2,1 ovat

⎧⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎨⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎩
Vfit,1 =

Va

β

K1,1 =
MBF

β

(︂
PTF + Va

p

)︂
k2,1 = MBF

(︂
1
p
+ 1−β

β

)︂
·

(18)

Yhtälön 17 välivaiheet on esitetty tarkemmin lähteessä [29].

Vasemman kammion valtimoveren radioaktiivisuus voidaan myös määrittää yh-

tälöiden 15 ja 16 avulla. Ratkaisemalla Ci yhtälöstä 15 ja sijoittamalla se yhtälöön

16 saadaan syötefunktio (engl. Input) eli ajasta riippuva radioaktiivisuuden kon-

sentraatio valtimoveressä

a(T ) =
PTF · LV (T )− (1− β)ROI(T )

PTF · β − Va(1− β)
· [29] (19)

Vasemman kammion sydänlihaksessa sijaitsevien eri segmenttien aktiivisuus voi-

daan määrittää yhtälöstä 15. Segmenttien aktiivisuus saadaan muotoon

ROI(T ) =
Vfit,2 · a(T ) +K1,2

∫︁ T

t
a(t)dt− k2,2

[︂∫︁ T−∆t

0
ROI(t) + ∆t

2
ROI(T −∆t)

]︂
1 + ∆t

2
k2,2

,

(20)

jossa kertoimet Vfit,2, K1,2 ja k2,2 ovat

⎧⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎨⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎩
Vfit,2 = Va

K1,2 = MBF
(︂
PTF + Va

p

)︂
k2,2 =

MBF
p ·

(21)

Parametrien ratkaisu ja niiden välivaiheet on esitetty tarkemmin lähteessä [29].
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2.2.3 Sydänlihaksen verenvirtaus MBF

PET-sydänperfuusiokuvausta (engl. Myocardial perfusion imaging ) käytetään apu-

na sepelvaltimotaudin diagnosointiin. Sepelvaltimotauti ilmenee, kun sydämen se-

pelvaltimoon muodostuu verenvirtausta rajoittava ahtauma, jolloin alueen sydänli-

haskudos voi kärsiä hapenpuutteesta eli hypoksiasta. Hypoksiasta kärsivää kudosta

kutsutaan myös iskeemiseksi (engl. Ischemic). [30]

Eräs PET-sydänperfuusiokuvauksessa käytetty sydänlihaksen hapensaantia ku-

vaava parametri on sydänlihaksen verenvirtaus (engl. Myocardial blood flow, MBF ).

[30]

MBF voidaan mitata levossa tai rasituksessa. Rasitusmittauksessa käytetään

apuna lääkeaineita esimerkiksi adenosiinia, joka toimii rasituksen aiheuttajana sa-

maan tapaan kuin liikuntasuoritus [31]. Nämä toimivat verisuonia laajentavina eli

vasodilaattoreina tai sydänlihaksen supistumista voimistavina eli inotrooppeina. Se-

pelvaltimotaudin MBF-raja-arvona pidetään 2.3 ml/min/g [32]. Lisäksi vasemman

kammion kahden vierekkäisen segmentin (kuva 10) MBF-arvojen on oltava suurem-

pia kuin 2.3 ml/min/g. [33]

2.2.4 Perfusoituneen kudoksen määrä PTF

Kuva 9 esittää ROI:n sisällä tapahtuvaa veren virtausta. Pallo kuvaa määritetyn

ROI:n tilavuutta V (ml). Määritetty ROI sisältää kudosta painon W (g) verran. Ku-

dokseen perfusoituneen veren virtausta kuvaa suure F (ml/min). MBF-kuvauksessa

käytetään radioaktiivista merkkiainetta, jonka pitoisuuden pystyy määrittämään

ROI:n tilavuudesta. Merkkiaine perfusoituu kudokseen ja sekoittuu siihen hyvin.

Kuvan 9 valtimoverestä kudokseen perfusoituneen merkkiaineen ajasta riippuvaa

konsentraatiota merkitään Ca(t). Cm(t) on taas kudoksen ajasta riippuva nettokon-

sentraatio, jossa p on merkkiaineen partitiovakio, joka kertoo merkkiaineen kudok-

seen leviämisestä. Cm(t) on määritetty yhtälössä 23. Koko ROI:n ajasta riippuvaa
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konsentraatiota merkitään Dm(t). Dm voidaan määritellä

Dm(t) ≡
Q

V
= PTF · Cm(t), (22)

jossa Q on ROI:n sisältämä merkkiaineen aktiivisuus (Bq), V on ROIn tilavuus (ml),

PTF (engl. Perfused Tissue Fraction) on perfusoituneen kudoksen suhde ROI:n

tilavuuteen (g/ml). Cm voidaan määrittää tavalla

Cm =
Q

W
, (23)

jossa W on kudosmassa (g). PTF voidaan myös määritellä kudosmassan W (g)

suhteena ROI:n tilavuuteen V (ml)

PTF = W/V· [34] (24)

Kuva 9: Kuva esittää ROI:n sisällä tapahtuvaa veren virtausta. ROI sisältää kudok-

sen sekä kudoksen ulkopuolisen tilan, joka voi olla myös perfusoimatonta kudosta.

F kuvaa veren virtausta, Ca on merkkiaineen ajasta riippuva konsentraatio, Cm on

ROI:sta poistuva nettokonsentraatio ja p on merkkiaineen partitiovakio. Kuva on

muokattu lähteestä [34].
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2.3 Sydämen vasemman kammion visualisointi

Sydämen vasemman kammion visualisointi on yleinen kliinisessä käytössä oleva va-

semman kammion kaksiulotteinen esitys. Amerikan sydänyhdistyksen AHA:n (engl.

American Heart Association) suosittelema tapa kartoittaa sydämen vasen kammio

on jakaa se 17 erilliseen osioon ja esittää tämä karttana. Tätä käytetään potilailla

sydänperfuusiokuvantamisessa, jossa voidaan tarkastella sydäntä sepelvaltimoittain.

[37]

Sydämen vasemman kammion osiointi alkaa kammion tyvestä (osio numero yksi)

ja osioinnin numerointi jatkuu sydämen kärjestä katsoen vastapäivään aina sydämen

kärkeen (engl. Apex) asti, päättyen osioon numero 17). Kuvassa 10 on esitetty va-

semman kammion visualisoinnista kartta, johon on merkitty lyhenteellä sydämen

vasemman kammion kolme keskeistä sepelvaltimoa sekä eri väreillä niiden alaisuu-

dessa toimivien sydänlihaksen seitsemäntoista osiota. Kuvan 10 sepelvaltimot ovat

LAD (engl. Left anterior descending), RCA (engl. Right coronary artery) ja LCX

(engl. Left circumflex ) [38]
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Kuva 10: Sydämen vasemman kammion visualisointi esitettynä, jossa eri sepelvalti-

mohaarat on väritetty eri väreillä. LAD on etummainen vasen laskeva valtimo, RCA

on oikea sepelvaltimo ja LCX on vasen kiertävä haara. Kuva on muokattu lähteestä

[38]

.

3 Materiaalit ja menetelmät

Tutkimuksen tarkoitus oli tutkia PTF-parametrin käyttäytymistä potilasanalyysis-

sä eri β-parametrin arvoilla sekä muuttamalla FWHM-arvoa simulaatiossa. Lisäk-

si tarkasteltiin parametrien MBF ja Va käyttäytymistä samalla vaikutuksella eli

kasvattamalla β-parametria ja FWHM-arvoa. Tutkimuksessa keskeistä oli verrata

simulaation ja potilasanalyysin tuloksia. Lisäksi simulaatiovaiheessa tehtiin ROI:n
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kasvatus, jossa tutkittiin parametrien PTF, MBF ja Va käyttäytymistä.

3.1 Laitteisto

Tutkimuksessa käytettiin sekä simulaatiossa että potilasanalyysissä lääketieteelli-

sen kuvantamisen kuva-analyysin alustaa Carimasta (Rainio et al. 2023). Carimasta

käytettiin PET-, TT- ja MRI-kuvien analysoinnissa sekä mallinnusohjelmana. Sen

avulla kuvauskohdetta pystyy tarkastelemaan kolmessa ulottuvuudessa. Carimak-

sessa on monia toimintoja ja sillä voi mallintaa myös sydänperfuusiota. Ohjelma

kykenee mallintamaan dynaamista PET-materiaalia kaikilla lokeromalleilla (1-3).

Ohjelma pystyy tunnistamaan myös vasemman kammion sydänlihaksen ja jaka-

maan sen osiin, jolloin se muodostaa sydämen vasemman kammion visualisoinnin

sydänlihaksen pinnasta. [39]

Potilasanalyysin PET-kuvat kuvattiin digitaalisella Discovery MI PET/TT -lait-

teella (DMI-20, GE Healthcare, Milwaukee, Yhdysvallat). DMI-20 kuvantamisalu-

een leveys on 20 cm. Se koostuu neljästä ilmaisinrenkaasta. Ilmaisimissa on käytet-

ty pii-valomonistimia sekä LYSO-tuikeainetta (lutetium-yttrium oksiortosilikaatti).

DMI-20-kuvauslaitteen läheisyydessä sijaitsee [15O]H2O-annostelija (Hidex Oy, Tur-

ku, Suomi). [40]

3.2 Simulaatio

Simulaation ensimmäisessä vaiheessa ajettiin simulaatiokoodit komentokehotteessa

(simulaatiokoodi on esitetty liitteessä 1). Jokainen simulaatiokoodin kohta ladat-

tiin komentokehotteessa tietokoneelle järjestyksessä. Simulaatiokoodissa (liitteen 1

toiseksi viimeinen laatikko) valittiin kuvan puoliarvoleveys eli FWHM-arvo. Tutki-

muksen simulaatiossa tallennettiin useita eri puoliarvoleveyden arvoja simulaatio-

koodilla tietokoneeseen V-tiedostoina.

Seuraavaksi määritettiin Segment → Add → Sphere-toiminnolla ROI:den paikat
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Carimas-ohjelmassa simuloiduille kuville. Simuloidun pallon oli tarkoitus simuloida

sydämen vasenta kammiota ja sen lihaskerrosta. Simulaatio tehtiin piirtämällä koko

sydänlihaskudoksen kattava ROI ja nimettiin se nimellä koko lihas. Piirrettiin seu-

raava ROI mallinnettavan sydämen keskelle. Nimettiin ROI nimellä vasen kammio

(engl. Left ventricular cavity), jota sen on tarkoitus kuvata. Määritettiin seuraavak-

si kolme pientä ROI:ta eli segmenttiä eripuolilta sydänlihasta. Piirrettiin roi1 pal-

lon vasemmalle puolelle, roi2 alas ja roi3 vasemmalle puolelle. ROI:t on määritetty

kuvassa 11. Simulaatiossa ROI:den paikat pysyivät vakiona.

Kuva 11: ROI:den sijainnit: roi1 on pieni ROI oikealla, roi2 on pieni ROI alhaalla,

roi3 on pieni ROI vasemmalla, vasen kammio on ROI keskellä sekä koko lihas on

suuri lähes ontto ROI.

Ladattiin eri FWHM-arvoilla olevat V-tiedostot Carimakseen. Simulaation tar-

koituksena oli määrittää jokaisella eri FWHM-arvolla olevien kuvien simuloidun

radioveden ajasta riippuva aktiivisuus (engl. Time activity curve, TAC ) vakiona

pysyvien ROI:den sisällä. FWHM vaikuttaa simulaation kuvanlaatuun. Pienempi

FWHM-arvo teki kuvasta tarkemman. Päinvastoin suurempi FWHM-arvo teki ku-

vasta pehmeämmän. Carimas-ohjelmalla määritettiin jokaiselle eri FWHM-arvon
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kuvaajalle TAC, joka tallennettiin DFT-tiedostona. Mallinnuksesta saatiin paramet-

rit Va, PTF sekä ptMBF (engl. Perfusable tissue myocardial blood flow ) jokaiselle

ROI:lle eri FWHM-arvolla. Poikkeuksena on vasen kammio-ROI. vasen kammio-

ROI:sta saatiin syötefunktion käyrä, jota käytettiin mallinnuksessa kuten yhtälössä

19 on kuvattu. Taulukossa II on esitetty simulaatiossa määritettävät parametrit se-

lityksineen selkeyden vuoksi. Taulukon II ptMBF-parametri on Perfusable tissue

myocardial blood flow, jota käytetään nimityksenä simulaation MBF-parametrista

[28].

Taulukko II: Parametrit taulukoituna [28]

Parametri Selitys

Va Valtimon veren tilavuus ROI:n tilavuutta kohden [ml/ml]

ptMBF Veren virtaus perfusoivassa kudoksessa ROI:n sisällä [(ml/min)/g]

PTF Perfusoivan kudoksen paino ROI:n tilavuutta kohden [g/ml]

Jokaiselle parametrille (Va, ptMBF ja PTF) piirrettiin kuvaaja FWHM-arvon

funktiona. Käyrät piirrettiin jokaiselle määritetylle ROI:lle (roi1, roi2, roi3 ja koko

lihas).

3.2.1 ROI:n kasvatus

Simulaation ROI:n kasvatus tehtiin muutamalle eri FWHM-arvolle. ROI:n kasvatus

tehtiin niille FWHM-arvoille, joilla simulaatio ei päde (FWHM 10, 13 ja 17). ROI:n

kasvatus tehtiin Carimas-ohjelmalla Transform selected VOIs → Scale → Front-

Back -toiminnolla. ROI:n kasvatus tapahtui etu-taka -linjan suunnassa, ja ROI:ta

kasvatettiin tässä suunnassa 100%:sta kymmenen välein 200%:n asti.
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3.3 Potilasanalyysi

Potilasanalyysi tehtiin 20:lle potilaalle, jotka valittiin tutkimukseen satunnaisesti.

Kaikille potilaille tehtiin [O15]H2O-sydänlihasperfuusiokuvaus rasituksessa. Potilai-

den tarkempi kuvausprotokolla on esitetty lähteessä [40]. Potilaiden radiovedellä teh-

dyn sydänperfuusiotutkimuksen PET-materiaalille tehtiin Q.Clear-rekonstruktiot

seitsemälle eri β-arvolle 100, 200, 300, 400, 600, 800 ja 1000. Jokainen rekonstruktio

käsiteltiin Carimas-ohjelmalla. Analyysissä annettiin mallinnuksen alkuarvaukset,

jotka iteroituvat loppuarvoon. Mallinnuksen alkuarvot ja asetukset ovat:

flow: 0, 5 (ml/(g ·min))

Va: 0,5

PTF: 0,5

Pvalue: 0,9464 ml/g

β: 0,93 ml/ml

Mallinnettava merkkiaine asetettiin kohtaa water, joka kuvaa [O15]H2O käyttäy-

tymistä simulaatiossa. Asetus flow kuvaa MBF-parametria. Parametreille flow, Va,

PTF, Pvalue ja β (ei liity BSREM-rekonstruktioon) annettiin laatikossa yllä olevat

alkuarvaukset. Kohta Mean of measured data muutettiin asetukselle Global, joka on

mallinnuksen segmenttien keskiarvo. Mallinnuksessa ei käytetty potilasmateriaalista

kerättyä valtimoverinäytettä, josta saisi johdettua syötefunktion vertaajaa. Tämän

takia käytettiin kuvasta johdettua syötefunktiota, jonka takia kohta Use true input

asetettiin kohtaan False. Asetettiin kuvapohjainen syötefunktio säätämällä LvIn-

put kohtaan LvInput. Mallinnuksen painotuskerroin Weighting säädettiin kohtaan

Uniform weighting.

Mallinnus sovitettiin Carimaksessa ja saatiin neljä eri parametria: MBF, Va,

PTF ja R2. R2 kertoo sovituksen hyvyydestä (engl. Goodness of fit). Mallinnus

laski parametrit jokaiselle 17:sta osiolle sekä globaalit arvot (painotettu keskiarvo)
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koko vasemman kammion visualisoinnin osioille. Lisäksi mallinnus laski osioiden

painotetun keskiarvon sepelvaltimoalueille LAD, LCX ja RCA.

3.3.1 Tulosten analyysi

MATLAB-ohjelmalla tehtiin kaikille kolmelle parametrille laatikko-janakuvaaja. Laa-

tikon keskellä oleva viiva on mediaani sekä laatikon alareuna kuvaa alaneljännestä

ja yläreuna kuvaa yläneljännestä mediaanista. Laatikosta lähtevät janat tai “viikset”

esittävät pienintä ja suurinta arvoa.

Lisäksi MATLAB-ohjelmalla tehtiin Wilcoxon rank sum-testi [41] parametreille

MBF, PTF ja Va. Wilcoxon rank sum-testistä saatiin p-arvo, joka kertoo kuinka

yhteneviä aineiston arvot ovat [42]. Wilcoxon rank sum-testissä verrattiin β-arvoa

100, 200, 300, 400, 600 ja 800 β-arvoon 1000. Kyseiset β-parametrin arvot pitivät

sisällään kaikkien 20:n potilaan tulokset. Wilcoxon rank sum-testi tehtiin paramet-

reille MBF, PTF ja Va. [41] Testi toistettiin myöhemmin uudelleen samalla tavalla.

Erona oli vain, että β-parametrin arvot pitivät sisällään 20 potilaan tuloksen sijasta

19 potilaan tulokset, sillä potilaan 2 tulokset jätettiin pois.

3.3.2 Iskemian luokittelu

Kaikille kahdellekymmenelle potilaille suoritettiin iskemian luokittelun testi. Luokit-

telu tehtiin sydämen vasemman kammion visualisoinnin sepelvaltimoalueille LAD,

LCX ja RCA. Tässä luokittelussa LAD:iin ei laskettu osiota numero 17 mukaan. Luo-

kittelu tehtiin MATLAB -koodilla, joka merkitsi kudoksen iskeemiseksi, jos kaksi vie-

rekkäistä osiota olivat molemmat alle MBF-arvon 2,3 ml/g×min. Vaihtoehtoisesti

koodi merkitsi sepelvaltimon osion tai osiot terveiksi, jos MBF-arvo oli 2,3ml/g×min

tai yli. Luokittelussa katsottiin muuttuvatko LAD:n, LCX:n tai RCA:n luokittelu,

kun β-parametrin arvoa kasvatettiin.
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4 Tulokset

4.1 Simulaatio

Kuvaajassa 12 on esitetty ptMBF FWHM:n funktiona jokaiselle ROI:lle. Kuvaaja

esittää veren virtausta kudoksen sisällä eri FWHM-arvoilla. Jokaisen ROI:n tapauk-

sessa ptMBF-arvo kasvaa FWHM-arvon 10 jälkeen jyrkästi. FWHM-arvo kasvaessa.

Poikkeuksena on ROI2, joka käyttäytyy ennalta arvaamattomasti FWHM-arvoon 6

asti ja lähtee sen jälkeen jyrkkään nousuun muiden ROI:den tavoin.

Kuva 12: ptMBF FWHM:n funktiona jokaiselle ROI:lle

Kuvaajassa 13 on esitetty PTF FWHM:n funktiona jokaiselle ROI:lle. Jokaisel-

la ROI:lla PTF laskee FWHM-arvon kasvaessa. Pienillä FWHM-arvoilla ROI:den

PTF-arvojen välillä on eniten hajontaa. FWHM:n kasvaessa PTF-arvot laskevat ja
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lähestyvät toisiaan.

Kuva 13: PTF FWHM:n funktiona jokaiselle ROI:lle

Kuvaajassa 14 on esitetty parametri Va FWHM:n funktiona. Va-arvot kasva-

vat vähän FWHM-arvon funktiona. roi2 pysyy FWHM-arvoon 6 asti lähes vakiona,

jonka jälkeen se alkaa kasvamaan. roi1, roi3 ja koko lihas-ROI kasvavat samalla ta-

valla ja ennalta arvattavammin, sillä ne eivät pysy vakiona pitkälle FWHM-arvon

funktiona.
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Kuva 14: Va FWHM:n funktiona jokaiselle ROI:lle

Kuvassa 15 on esitetty ROI:den TAC:t kolmella eri FWHM-arvolla 5, 13 ja

17. Pienillä FWHM-arvoilla kaikkien ROI:den käyrät ovat suurempia kuin suurten

FWHM-arvojen tapauksessa. Kuvassa 15a vasen kammio-ROI:n aktiivisuus yltää

jopa 400 kBq/ml. Muut ROItkin yltävät hieman alle 120 kBq/ml aktiivisuuskon-

sentraatioon asti. Kuvassa 15c FWHM-arvolla 17 vasen kammio-ROI:n aktiivisuus-

konsentraatio taas yltää noin 350 kBq/ml ja muut ROI:t noin 100 kBq/ml.

Kuvissa 15 on huomioitavaa vasen kammio-käyrän ja muiden ROI:den leikkaus-

kohdat. Kuvassa 15a vasen kammio-käyrä leikkaa kaikki ROI:t FWHM-arvolla 5.

Kuvassa 15b vasen kammio-käyrä on saavuttanut FWHM-arvon 13, jossa se ei enää

leikkaa toisia ROI-käyriä. Kuvassa 15c taas vasen kammio-käyrä ei leikkaa yhtäkään

ROI-käyrää FWHM-arvolla 17.
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(a) FWHM-arvolla 5

(b) FWHM-arvolla 13

(c) FWHM-arvolla 17

Kuva 15: ROI:den aktiivisuus esitettynä ajan funktiona eri FWHM-arvoilla.

4.1.1 ROI:n kasvatus

Kuvassa 16 on esitetty ROI:n kasvatuksen tulokset parametreille Va, ptMBF ja PTF

ROI:n tilavuuden funktiona. Kuvaajassa ptMBF pysyy muuttumattomana kaikilla

kolmella FWHM-arvolla. Parametrit Va ja PTF laskevat ROI:n tilavuuden kasvaes-
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sa. Kaikilla kolmella FWHM-arvolla parametrit laskevat silmämääräisesti saman

verran. Tämä nähdään myös kuvista 17a, b ja c, joissa on esitetty parametrien käyt-

täytyminen yksitellen.

Kuva 16: Parametrit Va, ptMBF ja PTF esitettynä ROI:n tilavuuden funktiona

kolmelle eri FWHM-arvolle 10, 13 ja 17.
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(a) Parametrin MBF käyttäytyminen ROI:n kas-

vatuksessa kolmella eri FWHM-arvolla.

(b) Parametrin PTF käyttäytyminen ROI:n kasva-

tuksessa kolmella eri FWHM-arvolla.

(c) Parametrin Va käyttäytyminen ROI:n kasva-

tuksessa kolmella eri FWHM-arvolla.

Kuva 17: MBF, PTF ja Va käyttäytyminen ROI:ta kasvattamalla FWHM-arvoilla

10, 13 ja 17.
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4.2 Potilasanalyysi

(a) MBF esitettynä β-arvon funktiona.

(b) PTF esitettynä β-arvon funktiona.

(c) Va esitettynä β-arvon funktiona.

Kuva 18: Potilasanalyysin parametrien kuvaajat esitettynä β-arvon funktiona
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Kuvassa 18 on MBF, PTF ja Va kuvaajat β-arvon funktiona esitetty jokaiselle kah-

dellekymmenelle potilaalle. Kuvassa 18a MBF pysyy melko muuttumattomana poti-

lailla, joiden MBF-arvo on alle 2 (ml/min)/g. Yli kahden olevat MBF-arvot nousevat

loivasti β-arvon kasvaessa. Poikkeuksena on potilas numero 17, jonka MBF-arvot py-

syvät muuttumattomina. Potilaan 2 MBF-arvot nousevat jyrkemmin kuin muiden.

Kuvassa 18b on esitetty PTF-arvot samaan tapaan kaikille potilaille kuin kuvassa

18a. Kaikkien potilaiden PTF-arvot laskevat lähes tasaisesti. Kuvassa 18c paramet-

rin Va:n tapauksessa jokaisen potilaan arvot nousevat, mutta nousut vakaantuvat

suurilla β-arvoilla 800 ja 1000. Poikkeuksena on edelleen potilas 2, jonka Va-arvo on

pienemmillään β-arvolla 800.

Kuva 19: Sovituksen hyvyys esitettynä β-arvon fuktiona.

Mallin sovituksen hyvyys (R2) on esitetty kuvassa 19. Kaikki sovitukset ovat yli

0,97. Suurin osa potilaiden sovituksista on yli 0,99 ja vain kuuden potilaan mallin

sovitus on vähän alle tämän.

Kuvat 20a ja 20b esittävät PTF:n, Va:n ja MBF:n käyttäytymistä potilaille 2 ja

20. Kuvaajien on tarkoitus näyttää, kuinka potilaan 2 tulokset poikkeavat “malli-

potilaan” eli potilaan 20 tuloksista. PTF ja Va molemmilla potilailla käyttäytyvät

samalla tavalla ja ovat samaa suuruusluokkaa. Kuvassa 20b MBF poikkeaa tästä,
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sillä potilaan 2 MBF-arvot nousevat huomattavan paljon verrattuna potilaan 20

MBF-arvoihin β-arvon funktiona.

(a) Potilaiden 2 ja 20 PTF ja Va esitettynä β-arvon funk-

tiona.

(b) Potilaiden 2 ja 20 MBF esitettynä β-arvon funktiona.

Kuva 20: Potilaiden 2 ja 20 tuloksien vertailu.
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4.2.1 Tulosten analyysi

(a) MBF esitettynä jokaiselle potilaalle

laatikko-janakuvaajana.

(b) PTF esitettynä jokaiselle potilaalle

laatikko-janakuvaajana.

(c) Va esitettynä jokaiselle potilaalle

laatikko-janakuvaajana.

Kuva 21: Potilasanalyysin laatikko-janakuvaajat esitettynä.
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Kuvassa 21 on laatikko-janakuviot jokaiselle potilaalle kaikille kolmelle parametrille.

Kuvasta 21a nähdään, että MBF-arvon vaihtelu on hyvin pientä ääriarvojen suhteen.

Kuvasta nähdään myös, että iskeemisten potilaiden MBF-arvojen vaihtelu on vielä

pienempää. Myös PTF-arvojen vaihtelu on hyvin tasaista potilaiden välillä kuvassa

21b sekä myös Va-arvojen tapauksessa kuvassa 21c. Potilaan 2 kohdalla kuvassa 21a

MBF-arvojen hajonta on suurempaa kuin muilla potilailla.

Taulukoissa III ja IV on esitetty p-arvot kolmelle parametrille. Tulos on tilastol-

lisesti merkittävä, jos p-arvo on alle 0,05. p-arvon laskemisessa on käytetty kaikkien

20 potilaan tuloksia sekä toisessa taulukossa 19 potilaan tuloksia, koska potilas 2 on

poistettu joukosta. Taulukosta III huomataan, että p-arvo kasvaa, mitä lähemmäksi

vertailtavat β-arvot tulevat toisiaan. Tilastollisesti merkittävä ero havaittiin PTF:n

tapauksessa β-arvojen 100 ja 1000 sekä 200 ja 1000 välillä.

Taulukko III: p-arvot taulukoituna parametreille MBF, PTF ja Va kaikkien potilai-

den tapauksessa.

Mittaus p-arvo MBF p-arvo PTF p-arvo Va

β100 vs. β1000 0,6456 0,0360 0,3507

β200 vs. β1000 0,6456 0,0411 0,4570

β300 vs. β1000 0,6651 0,0909 0,5609

β400 vs. β1000 0,7150 0,2085 0,5792

β600 vs. β1000 0,7353 0,3235 0,6359

β800 vs. β1000 0,7868 0,5428 0,7353

Taulukossa IV on esitetty parametrien p-arvot samaan tapaan kuin edellisessä,

mutta potilaan 2 tulokset on poistettu joukosta. Tässäkin p-arvot ovat PTF:n ta-

pauksessa tilastollisesti merkittävät väleillä 100 ja 1000 sekä 200 ja 1000. Potilaan 2

tulosten poistaminen ei kasvattanut p-arvoa, joten tilastollinen merkittävyys johtuu
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muusta kuin potilaan 2 tuloksista.

Taulukko IV: p-arvot taulukoituna parametreille MBF, PTF ja Va. Parametrit si-

sältävät kaikki muut potilaat lukuunottamatta potilasta 2.

Mittaus p-arvo MBF p-arvo PTF p-arvo Va

β100 vs. β1000 0,6720 0,0356 0,3069

β200 vs. β1000 0,6509 0,0410 0,4137

β300 vs. β1000 0,6720 0,0961 0,5207

β400 vs. β1000 0,7043 0,2201 0,5398

β600 vs. β1000 0,7261 0,3209 0,6197

β800 vs. β1000 0,7815 0,5398 0,7261

4.2.2 Iskemian luokittelu

Iskemian luokittelussa yhteensä neljän potilaan sepelvaltimoalueiden (LAD, LCX

ja RCA) tulokset muuttuvat. Nämä potilaat ovat potilas numero 1, 6, 15 ja 18.

Potilaan LAD:in luokittelu muuttuu β-arvojen 600-800 välissä, mutta LCX ja RCA

eivät muuttuneet. Potilaan 6 LAD:in luokittelu muuttuu β-arvojen 800-1000 välissä.

Potilaan 15 tapauksessa sekä LAD:in ja LCX:n luokittelu muuttuvat β-arvon 800-

1000 välissä samalla kun RCA ei muutu. Tällöin potilaan 15 sepelvaltimotaudin

luokittelu muuttuu. Potilaalla 18 LCX:n luokittelu muuttuu β-arvon 400-600 välissä,

mutta LAD ja RCA eivät muuttuneet.

5 Pohdinta

Työssä tutkittiin parametrien MBF sekä erityisesti PTF ja Va käyttäytymistä simu-

laatiossa ja potilasanalyysissä. Lisäksi tehtiin ROI:n kasvatus roi3:lle sekä tutkittiin,

voiko β-parametrin kasvatus muuttaa potilaan sydänlihaskudoksen luokittelua.
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5.1 Simulaatio

Carimas-ohjelmalla tehdyllä sydämen vasemman kammion ja sydänlihaskudoksen

simulaatiolla saadaan kolmen parametrin (Va, ptMBF ja PTF) arvot ROI:lle. Para-

metrien muutos FWHM-arvoa muutettaessa selittyy simulaatiokuvan muuttumisella

epätarkaksi, koska FWHM vaikuttaa kuvan tarkkuuteen. PET-kuvissa suuremmilla

arvoilla FWHM tekee kahden kudoksen tai kudoksen ja taustan rajapinnan epä-

selväksi. Vastaavasti pienemmillä FWHM-arvoilla rajapinnat tulee tarkemmaksi ja

helpommin erottuvaksi.

MBF-kuvaajat käyttäytyvät samalla tavalla simulaatiossa ja potilasanalyysissä.

Simulaation kuvaajassa 12 FWHM-arvon 10 jälkeen alkaa käyrä nousta jyrkästi.

FWHM-arvon 10 jälkeen simulaatio ei enää päde. Sen näkee myös TAC-kuvaajista,

jossa FWHM-arvolla 13 vasen kammio-ROI:n aktiivisuus ei siirry oikean sydämen

tapaan eteenpäin. MBF-arvo nousee FWHM-arvon laskiessa lievästi.

Suurilla FWHM-arvoilla parametrin Va kasvaminen selittyy simulaation kuvan

muttumisella epätarkaksi. Epätarkaksi muuttumisen takia aktiivisuutta vuotaa mal-

linnettuun sydänlihakseen ja siten aktiivisuutta päätyy myös ROI:den (yleisesti mikä

tahansa ROI) alueelle. Epätarkaksi muuttumisen takia aktiivisuutta vuotaa vasen

kammio-alueelta muiden ROI:den alueelle, jolloin yhtälön 13 ROIvasen kammio kasvaa,

mikä aiheuttaa parametrin Va kasvamisen.

Simulaation roi2 käyttäytyy poikkeavasti parametrien ptMBF ja Va tapauksessa.

Kyseinen ROI on piirretty sydänlihaskudoksen alueen reunalle, jossa osa ROI:n alu-

eesta on taustan puolella. Taustan vaikutus tulee tällöin suuremmin esille. FWHM-

arvon kasvaessa myös kuva keskiarvoistuu ja leviää. Leviäminen tapahtuu myös

roi2:n sisällä, jolloin kuvan osuus ROI:n alasta kasvaa taustaan nähden ja roi2 alkaa

käyttäytymään samalla tavalla kuin muut simulaation ROI:t.

Kuvassa 15c FWHM-arvolla 17 vasen kammio-käyrä ei leikkaa yhtäkään muu-

ta käyrää. Aktiivisuus ei silloin saavuta yhtäkään ROI:ta. Tämä tarkoittaa, ettei
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kaikki vasen kammio-ROI:n aktiivisuus siirry eteenpäin sydänlihaksessa sijaitseville

ROI:lle. Aktiivisuutta siirtyy kyllä eteenpäin, mutta syötefunktion eli vasen kam-

mio-ROI:n aktiivisuus ei saavuta toisia ROI:ta samaan tapaan kuin pienten FWHM-

arvojen tapauksessa. Tämä tilanne ei ole fysiologisesti mahdollinen ja ennakko-

odotukset lokeromallin kannalta eivät täyty. [15O]H2O-merkkiaineen tasapainotilan-

netta sydänlihaskudoksen ja valtimoveren välillä ei muodostu FWHM-arvoilla, joilla

simulaatio ei päde. Aktiivisuuden tulisi saavuttaa toiset ROI:t, jotta se käyttäytyisi

oikean sydämen tapaan kuljettaen vasemmasta kammiosta aktiivisuutta eteenpäin

sydänlihakselle. Kuvassa 15b ei tapahdu tasapainotilannetta, sillä vasen kammio-

käyrä ei saavuta muiden ROI:den käyriä.

Epätarkalla kuvalla aktiivisuutta katoaa kappaleen mustaan taustaan. Jos vasen

kammio-ROI:n aktiivisuus siirtyisi tavalliseen tapaan muihin ROI:den osiin, sen ak-

tiivisuus pienenisi enemmän. vasen kammio-ROI:n aktiivisuus pienenee tavalliseen

tapaan FWHM-arvoilla, joilla simulaatio pätee, mutta sen aktiivisuus ei pienene

samassa suhteessa muihin ROI:hin verrattuna. vasen kammio-ROI:n aktiivisuuden

pieneneminen voidaan havaita vertailemalla vasen kammio-käyrää kuvassa 15a ja

kuvassa 15c. Kuvan 15c vasen kammio-ROI:hin jää siis suurempi aktiivisuus kuin

kuvan 15a vasen kammio-ROI:hin ja aktiivisuuden pienenemiseen kuluu enemmän

aikaa.

5.1.1 ROI:n kasvatus

ROI:n kasvatuksen tulokset ovat yhteneviä tutkimuksen [34] kanssa. Verrattavassa

[34] tutkimuksessa PTF-parametri laskee ROI:n kasvaessa. Parametri MBF taas

vakaantuu ROI:n kasvaessa. ROI:n kasvatus tehtiin FWHM-arvoilla, joilla simulaatio

ei päde. ROI:n kasvatus olisi voinut tehdä myös eri ROI:lle ja pienemmillä FWHM-

arvoilla, joilla simulaatio pätee.
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5.2 Potilasanalyysi

Potilasanalyysin tutkimus pohjautuu lähteen [19] analysis 1 -kohdan tutkimukseen.

Lähteen [19] saadut tulokset parametreille MBF ja PTF ovat yhteneviä tässä tutki-

muksessa saatujen tuloksien kanssa. Tulosten vertailuun tutkimuksen [19] tulosten

kanssa voi vaikuttaa kuitenkin se, että kyseinen tutkimus on toteutettu tarkastele-

malla parametreja sepelvaltimoalueittain. Lisäksi kyseisessä tutkimuksessa on käy-

tetty eri tietokoneohjelmaa mallinnuksessa.

Mallin sovituksen hyvyys (R2) on kaikilla potilailla yli 0,97. Mallin sovituksen

hyvyys paranee lähes kaikilla potilailla β-arvon kasvaessa, mutta huononee vain

vähän pienellä osalla potilaista.

Lähteen [34] ROI:n kasvatus luo saman vaikutuksen kuin FWHM- tai β-arvon

kasvattaminen, ja siksi lähteen [34] parametrien MBF ja PTF tuloksia voidaan verra-

ta tähän tutkimukseen. Tämän tutkimuksen niin simulaation kuin potilasanalyysin

tulokset mukailevat lähteen [34] ilmoitettuja tuloksia.

5.2.1 Tulosten analyysi

Potilasanalyysin potilas numero 2 MBF-parametri käyttäytyy muiden potilaiden

MBF-arvoon nähden poikkeavasti. Sillä on epätavallisen suuri MBF-arvojen hajon-

ta verrattuna toisiin potilaisiin. Poikkeavan käyttäytymisen vuoksi voidaan olettaa

potilaan 2 mittauksessa olleen teknisiä häiriötä, sillä potilaan 2 sydänperfuusioku-

via katsomalla huomataan, ettei sydämeen päätynyt aktiivisuus lähde leviämään

sydämessä tavalliseen tapaan.

5.2.2 Iskemian luokittelu

β-parametrin kasvattaminen muuttaa parametreja MBF, PTF ja Va. Merkittävin-

tä näistä on MBF muuttuminen, koska potilaan sydänlihaksen iskemia luokitellaan

MBF-arvon perusteella. Tuloksista huomataan, että potilaiden luokittelu voi muut-
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tua β-parametria kasvattaessa. Tämä todistaa sen, että β-parametrin kasvattaminen

voi muuttaa potilaan luokittelua.

5.3 PTF-parametri

PTF-parametrin etuna on, että se voidaan merkkiainetta [15O]H2O käyttämällä to-

della määrittää toisin kuin muiden sydänlihakseen kertyvien merkkiaineiden tapauk-

sessa [43]. PTF-arvo muuttuu sydänlihaksen paksuuden, sydänlihaksen liikkeen ja

PET-kuvan resoluution muuttuessa [43].

Parametri MBF pääasiassa nousee loivasti FWHM- tai β-arvon pienetessä, kun

taas PTF laskee jyrkemmin. PTF on herkempi parametri kuin MBF.

Parametrin PTF p-arvo on tilastollisesti merkittävä, kun verrataan β-arvon 100

ja 200 tuloksia β-arvoon 1000, sillä p-arvon tulos on alle 0,05. Sama tulos saadaan

myös p-arvoilla, joista on poistettu potilaan 2 mittaustulokset. p-arvo pysyy silti

tilastollisesti merkittävänä.

6 Johtopäätökset

Simulaatio ja potilasanalyysi käyttäytyvät samalla tavalla kaikkien parametrien MBF,

PTF ja Va tapauksessa, kun simulaation FWHM-arvoa ja potilasanalyysissä Q.Clear-

rekonstruktion β-arvoa muutetaan. Poikkeuksena on MBF, jossa simulaatio vastaa

potilasanalyysiä vain, kun FWHM-arvo on 10 tai alle.

PET-kuvan FWHM-arvon tai Q.Clear-rekonstruktion β-arvon muuttaminen vai-

kuttaa MBF-arvoon. Q.Clear-rekonstruktion β-parametrin arvon kasvattaminen voi

muuttaa luokittelun, kuten nähtiin potilaiden numero 1, 6, 15 ja 18 tapauksessa.

Parametrit MBF ja Va nousevat FWHM-arvon tai β-parametrin kasvaessa. FWHM-

arvon tai β-parametrin kasvattaminen pienentää PTF-parametrin arvoa. Tilastolli-

sesti merkittäviä arvoja löydettiin vain PTF:n tapauksessa, kun vertailtiin keskenään
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β-arvoja 100 ja 1000 sekä 200 ja 1000.
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