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Syopasolut ovat menettdneet normaalin solun kyvyn ohjattuun solukuolemaan, jol-
loin ne alkavat jakaantumaan hallitsemattomasti muodostaen kasvaimia. Kasvai-
met vaikuttavat heikentévésti elimiston toimintakykyyn ja yleiseen hyvinvointiin.
Ne muuttavat niitd ymparoivan alueen verenkiertoa muodostamalla uusia verisuo-
nia ravintoaineksen ja hapen kuljettamisen varmistamiseksi. Myoomat, desmoidit
ja prostatan hyperplasiat ovat hyvinlaatuisia kasvaimia, jotka voivat kasvaessaan
tuottaa erilaisia vaikeita oireita potilaalle.

Veren virtausta eli perfuusiota elimistossd voidaan kuvata dynaamisella kontras-
titehostetulla magneettikuvauksella (engl. Dynamic Contrast Enchanced Magnetic
Resonance Imaging, DCE-MRI). Tassd noninvaasisessa menetelméssé elimistoon
injektiodaan T1-relaksaatioaikaa alentavaa kontrastiainetta, joka yleensa on gadoli-
niumpohjainen. Talla menetelmailld voidaan kvantitatiivisesti maarittaa perfuusios-
ta riippuvia parametreja, jotka kuvaavat kasvainten biologiaa. DCE-MRI:n kiytta-
mét farmakokineettiset mallit tarvitsevat valtimon syottéfunktion mittaamisen per-
fuusioparametrikarttojen maarittamiseksi. Parametrikarttojen muodostaminen on
aikaa vievaa tyotéd ja vaatii asiantuntevan henkilon luotettavien tulosten varmista-
miseksi. Cercare medical:in luoma Cercare-ohjelmiston tekoély kykenee automaat-
tisesti madrittdméaan valtimon syottofunktion dynaamisesta magneettikuvasarjasta
sekd muodostamaan perfuusioparametrikarttoja. Automaattinen perfuusioanalyysi
nopeuttaisi potilaiden hoitoa seké vapauttaisi hoidosta vastaavat asiantuntijat mui-
hin tehtaviin.

Tamaén tutkimuksen tavoitteena on arvioida automaattisen perfuusioanalyysin tu-
losten luotettavuutta ja soveltuvuutta kliiniseen potilashoitoon vertaamalla ohjel-
man saamia arvoja manuaalisen vertailuohjelman arvoihin. Vertailussa kéytettiin
laajennettuun Toftsin malliin pohjautuvia priméaarisia parametreja siirtovakio ja so-
lunulkoisen ekstravaskulaarisen murto-osatilavuus seké sekundéérisid parametreja
plasman murto-osatilavuus, signaalin huippuaika ja nopeusvakio.

Tutkimuksessa havaittiin siirto- ja nopeusvakion osoittivan lupaavia tuloksia. Ohjel-
mien véliset tulokset erosivat muilla parametreilla merkittavésti. Cercaren ja vertai-
luohjelmalle asetettin tavoite, jossa lineaarinen sovitus ohjelmien vertailumittauspis-
teisiin antaisi suoran arvoksi 1. Siirto- ja nopeusvakioiden sovitukset erosivat tavoit-
teesta 4-37 % ja mittauspisteiden valilla havaittiin merkittavad hajontaa. Cercaren
nykyiselld suorituskyvylld automaattista perfuusioanalyysid ei suositella kliiniseen
potilaskayttoon.

Asiasanat: DCE-MRI, Perfuusio, AIF, Myooma, Prostatan hyperplasia
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Tutkielmassa kaytetyt lyhenteet ja termit

AIF = Arterial Input Function = Valtimon syo6ttofunktio

AUC = Area Under Curve = Kéyran alainen pinta-ala

BPH = Benign Prostate Hyperplasia = Hyvanlaatuinen eturauhasen liikakasvu
CSF= Cerebral Spinal Fluid = Aivoselkdydinneste

DCE = Dynamic Contrast Enchanced = Dynaaminen kontrastitehostettu

DSC = Dynamic Susceptibility contrast = Dynaaminen Suskeptibiliteettikontrasti
DT = Desmoidic Tumour = Desmoidinen kasvain, desmoidi

ETM = Extended Tofts Model = Laajennettu Toftsin malli

GM = Grey Matter = Aivojen harmaa aine

HIFU = High Intensity Focused Ultrasound = Korkeaintensiteettinen kohdistettu
ultradani

HR = High Resolution = Korkea resoluutio

MRI = Magnetic Resonance Imaging = Magneettikuvaus

P = Prostate = Eturauhanen

RF = Radiofrequency Field = Magneettikentté, joka on asetettu vaihtelemaan koh-
deatomin gyrostaattisen vakion taajuudella

SGRE = Spoiled Gradient Echo = Gradienttisekvenssi, jossa residuaalinen poikit-
taismagnetisaatio poistetaan viritysten vililla

T, = Magneettikuvauksessa havaittava pitkittdinen relaksaatioaika

Ty = Magneettikuvauksessa havaittava poikittainen relaksaatioaika

TE = Echo Time = Kaiku aika

TR = Repetition time = Toistoaika

TT = Tietokonetomografia

U = Uterine = Kohtu

WM = White matter = Aivojen valkea aine



Johdanto

Elimiston kudoksen kasvaessa tavallisuudesta poikkeavasti on yleisté, etta elimistos-
sd havaitaan kasvaimia tai epéatyypillistd liikakasvua. Kohdun siled lihaskudoksen
kasvain, jota kutsutaan myos leiomyoomaksi ja myoomaksi, on erittédin yleinen hy-
vanlaatuinen kasvaintyyppi [1]. Ne ovat yleensd oireettomia, mutta pitkittyessdéin ja
kasvaessaan ne voivat tuottaa vakavempiakin oireita. Niitd havaitaan yleensa lisaén-
tymisiéssa olevilla naisilla ja ne yleistyvét idn myota. On havaittu, ettd 50-vuotiailla
valkoihoisilla naisilla, niiden kumulatiivinen esiintyvyys kasvaa jopa 70 %:iin [2].
Prostatan liikakasvu eli hyperplasia on puolestaan yleinen vanhempien miesten vai-
va, joka voi sen jatkuessa vaikuttaa merkittavistikin eldmén laatuun [3|. My6s hy-
vanlaatuisen prostatan liikakasvun todennékoisyys kasvaa ikddntyessa jopa niin, etté
se on kehittynyt ldhes kaikille michille 90 ikdvuoteen mennessi [4]. Liikakasvu ta-
pahtuu eturauhasen siirtymévychykkeelld. Se on paédosin strooman ja rauhaskudok-
sen kasvua. Desmoidi, joka tunnetaan myds nimelld syva fibromatoosi, voi syntyéa
eri puolille elimist6d. Ne ovat hyvianlaatuisia kasvaimia, mutta kasvaessaan ne voivat
vaikuttaa ympéaroiviin elimiin ja rakenteisiin kuten hermoihin niita puristamalla. Ne
kehittyvat padosin viidentoista ja kuudenkymmenen ikdvuoden vélissd, mutta niita
havaitaan erityisen paljon nuorilla ja enimmékseen naisilla. [5-7]

Verenkierto on yksi elimiston tarkeimmisté fysiologisista tekijoistd hengissa py-
symisen kannalta muun muassa siksi, etteivat elimiston elimet toimi ilman riittavaa
verenkulkua. Verenkierto vaikuttaa elimien kasvuun ja toimintaan, ja mikali elimis-
tossa on jokin tauti, tulehdustila tai jokin muu normaalista poikkeava tila, nakyy
tama yleensd ongelma-alueen verenvirtauksen muutoksena. Perinteisené virtauksen
tai perfuusion kuvaustapana on kiytetty tietokonetomografiaa, mutta kun magneet-
tikuvausta (Magnetic Resonance Imaging, MRI) alettiin kiyttdméin anatomiseen
kuvantamiseen, alkoi myos tutkimus tekniikoihin, joilla voitaisiin kuvata virtaus-

ta. Kehitys tdmaéan jalkeen tapahtunut nopeasti. 80- ja 90-luvuilla kehitettiin MRI-



tekniikoita muuan muassa angiografiaan ja perfuusioon. Perfuusiokuvauksen mene-
telmét perustuivat elimistoon ruiskutettuun kontrastiaineeseen [8| tai jopa tdysin
invaasittomaan virtaavan veren magneettiseen kartoitukseen [9]. Perfuusiomagneet-
tikuvaus on erityisen lupaava ja kiinnostava kohde myos sen takia, ettei sen kiyttoon
vaadita séteilyd. DCE-MRI eli dynaaminen kontrastitehostettu magneettikuvaus on
perfuusiokuvantamismenetelmé, joka perustuu dynaamiseen T;-painoitettuun ku-
vantamiseen gadolinium-pohjaisen kontrastiaineen kanssa. Siind arvioidaan para-
metreja, jotka riippuvat veren perfuusiosta, eli virtauksesta elimistossé, sekd kudos-
ten lapaisevyydesta. [10, 11|

Perfuusioparametrikarttojen muodostamista varten tarvitaan dynaaminen T1-
painoitettu 2D- tai 3D-kuvantamismentelméa. Téassa tutkielmassa on kuvattu kayt-
tamaélla Philipsin E-thrive -tekniikkaa, jossa potilaita kuvattiin ennen kontrastiai-
netta sekd sen injektion ja eldmistostd poistumisen aikana. Perinteisesti paramet-
rikarttoja on tehty kéyttamalla esimerkiksi NordiclCE-ohjelmaa. Siind ennen kart-
tojen muodostamista taytyy tarkastaa, ettd karttoihin liittyvét parametrit kuten
kohdekudoksen T;-relaksaatioaika ja kiertokulma ovat ohjelmassa samat kuin ku-
vantamisen aikana kéytetyt arvot. Lisaksi siihen tulee manuaalisesti merkité, milloin
kontrastiainetta on havaittavissa ja milloin tdméa signaali saavuttaa huippuarvonsa.
Muiden hienosaétojen lisdksi on tarkead, ettd dynaamisesta kuvaajasta méarite-
taan valtimonsyottofunktio (Arterial Input Function, AIF) joko suuresta valtimos-
ta tai kohdekudosta syottavasta valtimosta, joista jalkimméinen menetelma tarjoaa
tarkemman tuloksen. Tamén jéilkeen ohjelma muodostaa parametrikartat. Téllai-
nen menetelmd vie paljon aikaa ja néin sitoo alan ammattilaisen aktiivista tyo-
aikaa muista tehtavista. Lisdksi jokainen ammattilainen voi maarittaa esimerkiksi
valtimon syottofunktion hieman eri kohtaan tai eri leikkeeseen, joka lisdé tulosten
vaihtelua ja voi tuoda mittauksiin virhettad ja satunnaisuutta. Cercare Medical on

Cercare-ohjelmallaan pyrkinyt ratkomaan tdmén ongelman ja niin nopeuttamaan



potilaan diagnosointia. Téssd ohjelmassa on tekodlyalgoritmi, joka itse maarittaa
AlIF:n potilaan kuvasarjoista, sekd muodostaa niiden pohjalta parametrikartat au-
tomaattisesti. Tutkijan tai hoitoammattilaisen tarvitsisi tallin ainoastaan muuttaa
ohjelman kayttdmén Ti-arvon ennen datan tuontia ohjelmaan.

Tamén tutkielman tarkoituksena on arvioida Cercaren soveltuvuus kliinisen diag-
nosoinnin apukeinoksi seké kuinka hyvin sen saamat arvot vastaavat aikaisempien
ohjelmien tuloksia. Vertailut suoritetaan kolmelle eri kasvaintyypille, jotka ovat my-
ooma, desmoidi ja prostatan hyperplasia. Tavoitteena on siis testata automaatti-
sen analyysin menetelmédé, joten testi suoritetaan piirtamélla Cercaren méaaritté-
mét AIF:t vastaavaan kohtaan vastaavalla pinta-alalla NordicICE:iin. Naitd tulok-
sia analysoimalla pyritdin vastaamaan, ettd voidaanko Cercarea kayttaa kliinisessa
hoidossa.

Tutkielma alkaa perfuusiokuvauksen tarpeellisuuden konkretiosoinnilla kasvai-
mille, jonka jdlkeen siirrytddn magneettikuvauksen perusteiden kautta kontrastite-
hostetun perfuusiokuvauksen aihepiiriin. Teoriaosuuden jdlkeen kappaleessa kaksi
késitellaan tutkielmassa kiytetyt menetelmét ja kappalessa kolme saadut tulokset.
Niitd seuraa kappaleessa neljd pohdintaosuus. Tutkielma paéttyy kappaleen viisi

yvhteenvetoon seké kiytettyihin viitteisiin.

1 Teoriaa

1.1 Kasvainten biologinen tausta
1.1.1 Myooma

Kohdun myoomat ovat kohdun hyvénlaatuisia sileén lihaksen kasvaimia, joita esiin-
tyy paaasiassa lisddntymisidssi olevilla naisilla [12]. Ne voivat olla oireettomia tai
aiheuttaa monenlaisia vakavia ja kroonisia oireita. Yleisin oire on runsas kuukautis-

vuoto, joka pahimmillaan voi johtaa anemiaan, visymykseen ja kivuliaisiin kuukau-



tisiin [13|. Muihin oireisiin lukeutuvat ei-sykliset kivut, vatsan ulkonemat, lisdénty-
mish&iriot [14], virtsarakon tai suolen toimintahdirit, jotka voivat johtaa pidétys-
kyvyttomyyteen, kipuun tai ummetukseen [13, 15]. Myoomat ovat yksi yleisimmisté
gynekologisten syiden takia sairaalahoitoon joutumisen syisté seké yleisimpié syitéa
kohdunpoistoon [16].

Myoomat ovat rakenteeltaan heterogeenisid ja niiden koko sekd méadré voivat
vaihdella [17]. Ne ovat kohdun sileén lihaksen monoklonaalisia kasvaimia, joten ne
ovat perdisin myometriumista [18]. Myoomat koostuvat laajalti ekstrasellulaarisesta
matriisista ( engl. extracellular matriz, ECM), joka sisiltaa kollageenia, fibronek-
tiinid ja proteoglykaaneja [18, 19]. Myoomia voi olla monella eri kohdun alueella
(esim. limakalvonalaiskudoksessa, kohdun lihaskerroksessa ja kohdun lihaskerroksen
ulkopuolella), minké liséksi niiden koko ja mééra saattavat vaihdella [1, 13].

Magneettikuvauksen avulla voidaan saada tietoa myoomien lukumaarasta, koos-
ta ja verisuonituksesta. Liséksi silld voidaan selvittdd myoomien suhde endometriu-
min onteloon ja seroosin pintaan sekd millaiset rajat niilla on terveen, normaalin
myometriumin kanssa [20]. Myoomien riskitekijoitd on tutkittu, ja on huomattu,
ettd joillain roduilla (mm. tummaihoiset) on suurempi riski kehittdéd myoomia |20,
21]. Muita riskitekijoita ovat altistuminen hormonitoimintaa héritseville tekijoille,
d-vitamiinin puutos, verenpainetauti, liikalihavuus, iké ja pariteetti (ollut raskaana
elinkelpoiseen raskausikdén /synnytykseen asti) [21]. Suun kautta tai ruiskeena otet-
tavien ehkaisyvalmisteiden kéytto voi puolestaan vihentdd myoomien kehittymisen
riskid [22].

Paahoitokeinona kohdehenkil6ille, jotka ovat jo saaneet lapsia, on kohdunpois-
to, mutta myo6s muita vihemmaéan radikaaleja vaihtoehtoja 16ytyy, kuten myooman
poisto kohdusta hysteroskopialla, laparotomialla tai laparoskopialla ja kohdun valti-
mon embosaatio (UAE) [1, 23-26]. Néiden liséksi voidaan kiyttad ultradanté kasvai-

nalueen tuhoamiseen. Téllaista menetelmdd kutusutaan HIFU:ksi (High Intensity



Focused Ultrasound), ja sen ohjaamiseen kiytetddn usein magneettikuvausta [27].
Myoomille on jo lukuisia luokittelumenetelmié, joista jokainen ottaa huomioon

kohdun intramuraalisen laajentumisen ja/tai sen ontelon vaaristymén [23|. Uudehko

FIGO-luokittelu [28] jaottelee myoomat kahdeksaan eri luokkaan alla olevan kuvan

1 mukaisesti niiden sijainnin ja vallitsevien kudosten perusteella.

Kuva 1: FOGO luokittelumentelma [20)].

1.1.2 Prostata

Eturauhanen on elin, joka on dimensioiltaan noin (3x3x5) cm tai tilavuudeltaan
noin 25 ml, ja joka sijaitsee virtsarakon tyvessa [29]. Sille on tavanomaista, etta se
muuttuu ja kasvaa miehen ikddntyessd. Eturauhanen voidaan anatomisesti jaotel-
la viiteen eri lohkoon (keskilohko, kaksi lateraalista lohkoa, taka- ja vatsanpuolinen
lohko) [30]. Sinne voi kehittyd monenlaisia sairauksia, joista kolme yleisintd ovat
eturauhasen hyvénlaatuinen litkakasvu, eturauhassyopé ja eturauhastulehdus [31].
Eturauhasessa voi siis esiintyé liikakasvua ja sinne voi kehittya kasvaimia. Hyvénlaa-
tuinen eturauhasen litkakasvu (engl. Benign Prostatic Hyperplasia, BPH ) on yleinen
vanhempien miesten ongelma, jolla voi olla suuriakin vaikutuksia elintasoon. Hyvén-
laatuinen eturauhasen liikakasvu on hyvénlaatuinen laajentuma ja viittaa strooma-
ja rauhasepiteelisolujen liikakasvuun, jota esiintyy eturauhasen siirtyméavyohykkeel-
14 [30]. BPH on histologisesti diagnosoitava tauti, jonka esiintyvyys yleistyy miesten
ikddntyessd. Vaikka tdmén taudin synty ja kehittyminen ei ole taysin vield tunnettu,

suvun syopéahistoria, korkeat testosteroni- ja estradiolitasot, alkoholinkaytto, etu-



rauhastulehdus seké ei-steroidisten tulehduskipuldékkeiden kéytté [32-36]. BPH:n
klassineen kliiniseen toteamukseen liittyy (hyvénlaatuisen eturauhasen tukkeutumi-
sen kautta) havaittuja alempien virtsateiden ongelmia (engl. Lower Urinary Tract
Symptoms, LUTS), joihin kuuluvat virtsaustiheys, runsas virtsaneritys 6isin, pidé-
tyskyvyttomyys, hidas tai katkonainen virtsaus, rasittuminen ja virtsausta seuraava
vuoto [3].

Mikéli potilaalla on todettu eturauhasen liikakasvua, on yleisimpéna hoitokei-
nona taudinkulun seuraaminen potilailla, joilla on vain lievid oireita [37]. Potilaalle
suositellaan yleensa elaméantapamuutoksia ja laajentumaa voidaan yrittaa hoitaa far-
makologisilla aineilla [30]. Y14 olevassa kuvassa nahdaédn hoidontarpeen arviointia.
Invasiivisia hoitoja yleenséa viivytetdan, kunnes taudin komplikaatioiden riski tai po-
tilaalle taudista aiheutuva haitta on merkittéva. Ensin kokeillaan ladkinnallisia hoi-
toja, mutta mikali ne eivat tehoa, on kokeiltava invasiivista interventiota. Eturauha-
sen kohdistamaa painetta voidaan pyrkiéd pienentaméén monilla eri tavoilla. Naihin
lukeutuvat esimerkiksi eturauhasen pienentdminen poistamalla osa eturauhaskudok-
sesta (esimerkiksi TURP) [38], eturauhasen pienentédminen kudosta hoyrystamélla
(esimerkiksi laserhoyrystystamaélld) [39], eturauhasen virtsaputken implantit (esi-
merkiksi urolift)[40], eturauhasen siledlihashalvaus (esimerkiksi botoxilla) [41] seké
eturauhasen kudosnekroosi (esimerkiksi injektoimalla myrkyllisié aineita eturauha-
seen (muun muassa etanoli) [42], toimittamalla radiotaajuista energiaa eturauha-
seen (TUNA) [43], polttamalla eturauhaskudosta (HIFU) [44, 45| tai eturauhasen

hapenkuljetuksen vihentédminen (embolisaatio) [46, 47]).

1.1.3 Desmoidi

Desmoidit, joita kutsutaan myos nimelld desmoidiset kasvaimet (engl. Desmoid Tu-
mors, DT'), ovat harvinaisia klonaalisia bibroplastisia proliferaatioita (kasvulevié-

mid), joita voi syntyé joko vatsan alueella, sen ontelossa tai sen ulkopuolella [48, 49|,



ja niista noin 5-10 prosenttia esiintyy perasuolen ja paksusuolen polyyppitaudin yh-
teydessa [49]. Patologisesta ndkokulmasta ne ovat tiivistd kumista harmaanvalkoista
pehmytkudosmassaa, joka muistuttaa arven sidekudosta [6]. Desmoidiset kasvaimet
ovat melko harvinaisia, silld niiden osuus kaikista pehmytkudoskasvaimista on alle 3
prosenttia [50]. Niiden kasvu on paikallista sekd hyvinkin aggressiivista, ja ne usein
tunkeutuvat ympéroiviin rakenteisiin [51]. Ne kuitenkin harvemmin muodostavat
etapesikkeitd [50]. Desmoideja havaitaan usein nuorilla aikuisilla ja pédsaantoisesti
naisilla (2:1)[7, 52].

Desmoidit kuvataan usein hyvanlaatuisina kasvaimina, mutta ne voivat silti tuot-
taa potilaalle suuriakin vaikeuksia. Suurin osa potilaista kokee kivutonta turvotusta,
mutta joskus tallainen leesio on sitoutunut elimiston syvempiin rakenteisiin. Téalloin
potilas voi kokea jaykistymié, tuntea kipua seké havaita elimistossédan epamuodostu-
mia ja toimintahairioitda. Kun kasvain laajentuu, voi se puristaa paikallisia hermoja,
joka voi muuttaa alueen neurologiaa ja johtaa hermojuurien sairauksiin, tuntohar-
hoihin ja motoriseen heikkouteen [53].

Desmoidien nykyinen hoito on laaja-alaista, mutta sitd tarvitsee usein ldhestya
monitieteellisesti. Leesion arvaamattoman luonnollisen kasvun takia hoitostrategiat
voivat vaihdella pelkéasta tarkkailusta leikkauksiin seké syopéatautien toissijaisiin hoi-
toihin. Kirurginen hoito on pitkaén ollut vallitseva hoitotapa, silld sen avulla pysty-
tddn saavuttamaan selkeitéd tuloksia [5]. Kuitenkin koska ndmé leesiot ovat hyvin-
laatuisia, on téllaiset silpovat leikkaukset herdttaneet keskustelua kirurgien keskuu-
dessa siita, miké olisi paras ldhestymistapa. Leikkaushoidoilla on esimerkiksi suu-
rempi kasvainten uusiutumisriski [5]. Mitd enemmén desmoidien solukomponentteja
ymmarretadn, sitd enemmaéan hoitovaihtoehdoissa on keskitetty erilaisiin soluresep-
toreihin ja geeniterapiaan terapeuttisen vasteen saamiseksi ilman leikkausta. Myos
sddehoidolla [54] ja kemoterapialla [55] on mahdollinen rooli taudin hoidossa [56].

Muita lupaavia hoitomenetelmiéd ovat muun muassa kryoablaatio [57| ja HIFU [48].



Magneettikuvaus on suositeltava kuvantamismenetelma, silla sen avulla voidaan
arvioida seké leesiomassan kokoa etté sen yhteyksid ymparoiviin rakenteisiin. Niitéa
voidaan kuvata kiyttdmalla T1- ja T2-painotettua kuvantamista. T1-painotetussa
kuvantamisessa leesiot ovat homogeenisesti isointensiivisia korkean heterogeenisen
T2-painotetun signaalin kanssa. Pahanlaatuiset tuumorit néakyisivat hyperintensii-
visend. Lisdamalld laskimonsisaistd kontrastiainetta saadaan leesion signaalia sel-
kedmmaksi [58]. MRI:n etuna muihin kuvantamismenetelmiin on, etté silla voidaan

havaita leesion tunkeutumisen ympéréiviin hermo- ja verisuonirakenteisiin. [56]

1.1.4 Perfuusion merkitys kasvainten hoidon kannalta

Kasvaimet tarvitsevat kasvaakseen jatkuvasti enemmén happea ja ravinteita, joita
se saa lahettamalla viesteja angiogeenisille tekijoille. Nama tekijat viestittavat ravin-
toaineksen tarpeesta, miké saa uusia verisuonia kasvamaan kasvainalueelle [59]. Per-
fuusiomagneetikuvauksella tatd angiogeneesia eli verisuonten uudismuodostumista
voidaan arvioida, silld angiogeneesi muuttaa alueen verenkiertoa [60].

Dynaaminen kontrastitehostettu magneettikuvaus (engl. Dynamic Contrast Enc-
hanced, DCE-MRI) voi kvantitatiivisesti arvioida kasvainalueen veren perfuusiota,
verisuonten lapaisevyytta sekd nestetilavuuksien osuuksia ja liséksi ennustaa kas-
vaimen reagointia hoitomenetelmiin, kuten esimerkiksi ablaatioon tai sddehoitoon
[61-63]. Hoitomenetelmien onnistumisen ennustamisen liséksi perfuusiota voidaan
kdyttad hoitotuloksen arvionnissa vertaamalla esimerkiksi kohdealueen verenkierron
muutosta. Kasvainten hoitomuotojen valitsemisessa kidytetdan tdmén takia apuna
usein kuvantamismenetelmié, silla kaikki hoitomuodot eivat ole yhta tehokkaita kai-
kille potilaille. Tall6in hoitomenetelmien soveltuvuuksien kartoitus ja arviointi po-
tilaskohtaisesti on tdrkedd. On esimerkiksi havaittu, ettd histologinen heterogeeni-
syys myoomissa ja niiden valilla voi tuottaa heikentyneitda HIFU-hoitotuloksia [64].

Perfuusiokuvantamista kiytetaédn myos kasvaimien ei-invasiiviseen karakterisointiin.
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|65-67]

Mikéli potilaiden soveltuvuuden kartoitus tehddan magneettikuvauksella, kiyte-
tdan useimmiten kvalitatiivista T2-painoitettujen kuvien signaalin suhteellisiin in-
tensiteetteihin pohjautuvaa menetelméad. Téllaisen menetelmén huonoihin puoliin
kuuluvat esimerkiksi, ettd signaalin intensiteetti ja kuvan kontrasti riippuvat useas-
ta eri tekijastd kuten vastaanottavan kelan herkkyydesté ja kuvantamisparametreis-
ta [68]. Kvantitatiivinen T1W-perfuusio ei sen sijaan ole padosin niisté tekijoista
riippuvainen, ja nain ollen pystyy luotettavampaa ja vertailykykyisempéan kudok-
sen histologian ja hoidon onnistumisen arviointiin. 67|

Perfuusiokuvantamista voidaan lisdksi kiyttdd muun muassa selvittdméadn min-
kilainen sairaus on kyseessa. Esimerkiksi eturauhastulehduksen ja eturauhaskasvai-
men kliiniset ja biokemialliset sairauden merkit ovat laajalti samankaltaisia, joten
niiden erottaminen toisistaan on vaativaa. DCE-MRI:n on todettu pystyvén erotta-

maan nama sairaudet toisistaan antamalla taudeille kvantitatiivisesti eroavat arvot

[69).

1.2 Magneettikuvauksen perusteet

Spin on massan tavoin perustavanlaatuinen luonto-ominaisuus, eiké johdu jostain al-
keellisemmasta mekanismista. Sitd voidaan virheellisesti, vaikkakin erittdin osuvasti
kuvata pyorimisenéd oman akselinsa ympéri kuten pyorimismomentti. Tulee kuiten-
kin muistaa, ettd ndma ovat taysin eri kisitteitd. Toisin kuin pyorimismomentti, joka
vuorovaikuttaa gravitaatiokenttien kanssa, spin vuorovaikuttaa sihkomagneettisten
kenttien kautta. On syytd myos huomioida, ettd spinin suuruus on kvantittunut, eli

se voi saada vain tietynsuuruisia arvoja, jotka noudattavat yhtaloa (1)

S =hys(s+1)1, (1)

jossa s on joko kokonais- tai puoliluku ja i on Planckin vakio. |70, 71]
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1.2.1 Nettomagnetisaatiovektori

Suurin osa magneettikuvantamislaitteistoista kayttda hyodykseen tietoa, ettéd ih-
minen koostuu suurimmaksi osaksi vedesta, jonka vesimolekyylit koostuvat yhdes-
td happiatomista ja kahdesta vetyatomista. Namé& vetyatomit ovat perusta MRI-
signaalin muodostamiseksi. Vetyatomien ytimet ovat osittaisvarautuneet positiivi-
sesti ja niilla kaikkien atomiydinten ja alkeishiukkasten tapaan on oma spin. Téta
spinid voidaan ajatella kiertoliikkeend oman keskiakselinsa ympéri. Spin aiheuttaa
néille atomeille myo6s kiertoliikkeen eli prekession ulkoisessa magneettikentéssa, mi-
ki nékyy kuvan 2 kaltaisena liikkeend. Tamé kiertoliiketaajuus méaéraytyy kaavan

(2) mukaan.
w="p (2)

Téssd w on prekession nopeus eli kulmataajuus, v on gyromagneettinen vakio (jo-
kaiselle alkuaineelle oma ominaisarvo) ja  on staattisen magneettikentdn suuruus.
Téata yhtaloa kutsutaan myos nimelld Larmorin yhtélo ja yhtalon kulmataajuutta
Larmorin taajuudeksi. Nailla atomeilla on magneettinen dipolimomentti kohtisuo-
raan pyorimisliiketta vasten (kuva 2). [72]

Nuclear
Precession

_—

-

P

Magnetic
Field

Kuva 2: Havainnollistava kuva, josta ndhddan spin kiertoliike, prekessio ja magne-

tisaation suunta [72].

[lman magneettikenttda nédiden magnetisaatioiden suunnat ovat lampoliikkeen
seurauksena satunnaisia, jolloin ne kumoavat toisensa ja kokonaismagnetisaatio eli

nettomagnetisaatiovektori on nolla. Kun staattinen magneettikenttd By kytketaan
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paalle, asettuvat ndmé yksittaisten vety-ytimien magneettivektorit magneettiken-
tdn suuntaisesti joko vastakkain tai samansuuntaisesti staattisen kentdn suuntaan

ndhden (kuva 3).

No external Applied external
magnetic field magnetic field

+2 é o
LAl &
L) +%¢
.. ¢+
Kuva 3: Vety-ytimien spinien suunta ilman ulkoista magneettikenttdd (vasen puoli)
ja magneettikentin kanssa (oikea puoli) [72]. Vetyatomin 'H-ydin on yksittéinen

protoni, joten joskus MRI-signaalin sanotaan tulevan protoneista.

Niilla atomeilla on kaksi energiatilaa, joista pienempi on By:n suuntainen ja suurem-
pi on sitd vastaan. Tétéa energiatilojen jakaantumista kutsutaan Zeemanin ilmioksi

(kuva 4), joka on suoraan verrannollinen magnettivuontiheyden suuruuteen.

E
4 m=-1/2
Eo AE= YhBo
l m=1/2
Bo=0 Bo# 0

Kuva 4: Ytimen, jonka spin kvanttiluku on 1/2, magneettisten momenttien energia-

tasojen jakaantuminen ulkoisessa magneettikentéssa.

Siirtydkseen energiatilojen valilla vety-ytimen tulee luovuttaa tai vastaanottaa ener-

giaa, miké tapahtuu fotonin muodossa. Téméan fotonin energian tulee olla yhté suuri
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kuin energiatilojen véilinen energiaero. Téma yhtalo saa muodon
E = hw = vh By, (3)

jossa w on Larmorin taajuus, ja h on redusoitu Planckin vakio. Ulkoisen magneet-
tikentén vaikutuksen alaisen spin-populaation jakautuminen noudattaa Maxwellin-
Boltzamnnin statistiikkaa

~ =€ T, (4>

jossa Ny ja N, edustavat korkean ja matalan energiatilan spinien méarda, AE on
kahden tilan vilinen energiaerotus, k£ on Boltzmannin vakio ja 7" on lampdétila. Suu-
rin osa vety-ytimien magneettivektoreista asettuu kentdn mukaisesti, jolloin netto-
magnetisaatio on kentédn mukainen. Téatd nettomagnetisaatiovektroria on mahdol-
lista manipuloida ja sen avulla saadaan useamman vaiheen kautta tuotettua tasta
nettomagnetisaation tuottamasta signaalista muun muassa sairaaloissa nahtévissa

oleva magneettikuva. [72-74|

1.2.2 Resonanssi

Resonanssi kuvaa ilmioté, jossa amplitudin kasvu johtuu ulkoisesta jaksollisesta voi-
masta, jonka taajuus on sama tai ldhes sama kuin tarkkailtavan systeemin luon-
nollinen taajuus. Kaikki partikkelit, joiden spin on nollasta eroava, voivat resonoi-
da. Esimerkiksi magneettikuvauksessa tdma tarkasteltava systeemi olisi kuvattavan
potilaan vetyatomit, joilla on niille ominainen kiertotaajuus eli prekessio. Tama
prekessio riippuu magneettikentéin voimakkuudesta ja kyseiselle alkuaineelle omi-
naisesta gyromagneettisesta vakiosta, joka vedylle on noin 42,6 MHz/T [75]. Kun
tamaé oskilloiva ulkoinen voima kohdistetaan tarkkailtavan systeemiin sen luonnolli-
sella taajuudella, alkaa systeemi oskilloimaan suuremmalla amplitudilla [76]. Tulee
huomioida, ettd tdmé radiotaajuinen magneettinen kentta ei ole jatkuvasti paallé,

vaan se kytketadn padlle lyhyind pulsseina, jotka ovat kestoltaan mikrosekunteja.
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MRI:ssa néaita vetyatomeita voidaan virittdd korkeammalle energiatilalle staattises-
sa magneettikentéssé kdyttdmalld toista radiotaajuista magneettikenttéé (engl. Ra-
diofrequency Field, RF') bB1, joka on kohdistettu kohtisuoraa B0:aan néhden (kuva
5).

BO

Kuva 5: Havaintokuva, jossa ndahdadn miten staattinen magneettikenttd B0 ja RF-
pulssi B1 asetetaan toisiinsa ndhden. RF-kenttd saa nimensé siitd, ettd sen saama
taajuus, joka riippuu kohdeatomista, on samaa suuruusluokkaa radiotaajuuksien

(~MHZ) kanssa.

Tamé energian absorptio saa atomit siirtyméan matalemmalta energiatilalta kor-
keammalle, mikd muuttuu péainvastaiseksi relaksaation aikana. Tamé& energia, joka
on absorpoitu, saa nettomagnetisaatiovektorin suunnan muuttumaan, miké voidaan
havaita MRI-laitteistolla. Olennaista on, ettd RF-pulssi annetaan samalla taajuudel-
la kuin milld vetyatomit luonnollisesti pyorivit, eli kiyttden yhtdloa (2) eli Larmorin

ehtoa. |77]

1.2.3 Gradientit

Gradientteja kiytetddn, jotta MR-signaali saataisiin lokalisoitua. Ne ovat ylim&a-
riisid magneettikenttid, joilla voidaan aiheuttaa staattiseen magneettikenttdan By
lineaarisia vaihteluita. Gradientteja voidaan soveltaa mihin tahansa ortogonaaliseen
suuntaan kiyttdméalla kolmea gradienttikelasarjaa G, (Grg), Gy (Gpr) ja G, (Gss).

Lineaarinen gradientti muuttaa staattista magnettikenttad, jolloin spinit, jotka ko-
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kevat voimaakkaammaan magneettikentdn prekessoivat nopeammin. Lineaaristen
gradienttien avulla voidaan valita leikkeen koko ja sijainti sen perusteella kuinka
suurta RF-taajuusaluetta RF-pulssissa ldhetetddn (kuva 6). Taméa yksistdédn ei ker-
ro MR-signaalista, vield muuta kuin miltd alueelta signaali tulee. Jotta leikkeesta
saataisiin kuva, tarvitaan viela kaksi lineaarista gradienttia x- ja y-suuntaan vaihe-

ja taajuuskoodausta varten.

Constant field Constant field + G,

slower faster
) -I IPI
\

Kuva 6: Havaintokuva, jossa ndhd&an miten lineaarinen gradienttikenttd vaikuttaa

staattiseen By magneettikenttaéan ja spinien prekessioon [78|.

Taajuuskoodauksessa lineaarinen gradienttikenttd x-akselilla kytketaan pédlle,
kun signaalia havaitaan. T&lloin spinit x-akselilla prekessoivat hieman eri taajuu-
della. Havaitessa signaalia ajan suhteen on siité erotettavissa useita eri taajuuksia.
Kayttamalla Fourier-muunnosta siirrytadn havaitun signaalin intensiteetistéd aika-
avaruudessa signaalin intensiteettiin taajuus-avaruuteen. Koska taajuus muuttuu x-
akselin sijainnin funktiona, tiedetdén kutakin taajuutta vastaava sijainti. Tama ei
kuitenkaan kerro, mitddn muuta kuin, ettd samassa kohdassa x-akselia olevat spinit
prekessoivat samalla taajuudella. Y-akselin lokalisointia varten tarvitaan vaihekoo-

dausta.



16

Vaihekoodausta varten G-gradientti kytketéén paslle, kun leikkeen valintaan
kiytetty G.-gradientti on sammutettu ja ennen kuin signaalia havainnoidaan. Y-
suuntaisen gradientin ollessa péaélla, eri spinit kokevat erisuuruisen magneettikentén,
jonka mukaan ne alkavat prekessoimaan. Kun tdma gradientti sammutetaan, palau-
tuu néiden spinien prekessionopeus alkuperiiseen nopeuteen. Erona aikaisempaan
on, ettd spinit ovat nyt eri vaiheessa toisiinsa ndhden. Mitd suurempi osa spineis-
ta on vaiheessa sitéd voimakkaampi signaali saadaan. Muuntelemalla G, gradientin
voimakkuutta signaalinkeriysten vélilla (kuva 7) saadaan eri suuruisia vaihe-eroja
spinien vélille ja eri suuruisia signaaleita. Kuvan y-akselin resoluution maaraé sig-
naalikerdysten maara eri vaihegradientin voimakkuuksilla. Kun haluttu maara sig-
naaleita on keratty, voidaan suorittaa Fourier-muunnos, jonka avulla saadaan infor-
maatiota y-akselista. Néin ollen gradientteja kayttdmalla on mahdollista lokalisoida

MR-signaali ja koota kuva kolmiuloitteiseksi. [73, 78-80|

RF

G 4T7__——
G —ﬁ
Signal Mnnvnﬂﬂlﬁlﬂﬁﬁhnnn

LA

|
Y

data acquisition

Kuva 7: Yksinkertainen gradienttikaikusekvenssi, jossa vaihekoodausgradientin suu-

ruus vaihtelee signaalinkerdysten vélilld [78].
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1.2.4 T1-relaksaatio

T1-relaksaatioaika on kudoksen ominaisuus ja maéritellaan siten, kuinka kauan pit-
kittdiselld magnetisoitumisella kestdd kasvaa takaisin 63 %:iin sen lopullisesta ar-
vosta (kuva 8). T1-relaksaatio alkaa, kun magnettikuvauslaitteen staattinen mag-
neettikenttd By on kytketty pédlle ja nettomagneettivektori on saavuttanut halutun

suunnan (yleenséa vélilld 0-180 astetta) kulman RF-pulssin avulla.

100% +
63%

™

Kuva 8: T1-relakstaatioajan mééritelmé. [72]

T1 on magneettikuvaukseen ja kudosten kohdealkuaineeseen (yleensé vety) liittyva
pitkittdinen relaksaatioaika [75], ja sen kesto riippuu monista eri tekijoista, jois-
ta tarkeimmat ovat kudostyyppi, staattisen magneettikentéin suuruus, lampdotila ja
paramagneettisten ionien tai molekyylien kuten gadoliniumin ldsndolo [81, 82|. 90
asteen RF-pulssin jidlkeen nettomagneettivektorissa ei ole ollenkaan pitkittaista mag-
netisaatiota, vaan kaikki on siirtynyt poikittaiselle tasolle (kuva 9). T1-relaksaatio
johtuu siité, ettd spinit vuorovaikuttavat niitd ympéaréivan hilan kanssa, mika voi
muodostua esimerkiksi ioneista ja molekyyleisté, eli siis protonit luovuttavat virity-
senergiansa ympéaroiville makromolekyyleille. Tésté syysta T1-relaksaatiota kutsu-

taan myos spin-hila -relaksaatioksi [73].
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Kuva 9: Kuva RF-energian absorptiosta [72]. Ennen RF-pulssia nettomagnetisaatio
on asettunut rinnakkain padmagneettikentan By kanssa ja sen mukaan kuvan koor-
dinaatistoon médritetyn z-akselin kanssa (vasen puoli). Keskimmaéisessé ja oikean-
puolisessa osassa Larmorin taajuudella annettu RF-pulssi mahdollistaa, ettd pro-
tonit voivat absorpoida energiaa, joka johtaa nettomagnetisaation siirtymisen pois
z-akselilta. 90 asteen RF-pulssi aiheuttaa sen, ettd nettomagnetisaation pitkittdinen
vektori on nolla. Ajan kuluessa tdméa padkentén suuntainen magnetisaatio palautuu
ja sitd kutsutaan T1-relaksaatioksi. Tama kuvasarja on esitetty kiertdvassa koordi-

naatistossa, jossa kierron kulmanopeus vastaa Larmorin taajuutta.

Nettomagnetisaatiovektori ei palaudu z-akselin suuntaiseksi kiertymélla samal-
la tavalla kuin kuvassa 9, vaan sen palautuminen riippuu T1-relaksaatiosta. T1-
relaksaatio on taysin riippumaton T2-relaksaatiosta. Kun RF-pulssi on annettu, al-
kaa nettomagnetisaatiovektori hitaasti palautua. Taman voi ajatella z-akselin suun-
taisen vektorin hitaana itsendisené kasvuna. Tulee my6s ottaa huomioon, ettei pa-
lautuminen tapahdu vakionopeudella, vaan kaarevana kdyréna (kuva 8), jonka kasvu
hidastuu ldhestytéessd sen raja-arvoa (100 % alkuperiisestd arvosta). Eri kudostyy-
peilld tdhén signaalin magnetisaation palautumiseen kuuluu hieman eri aika, joten
tunnistamalla milloin kudosten vililla oleva ero on suurimmillaan, voidaan magneet-

tikuviin saada selkedmpi kontrastiero.
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1.2.5 T2-relaksaatio

T2-relaksaatioaika on kudoksen ominaisuus ja se maaritellddn siten, kuinka kauan
magnetisaatiolta kestéé pienentya 37 %:iin sen alkuperéisesté arvosta (kuva 10). Kun
poikittainen magnetisaatio on taysin vaiheessa eli kaikki protonit prekessoivat sa-
malla nopeudella, mitattava MR-signaali on maksimissaan. Kun epavaiheistuminen
alkaa, signaalin suuruus vihenee paattyen lopulta nolla-arvoon epévaiheistumisen
ollessa taydellista. T2-relaksaatiossa protonit (eli vetyatomien protonit) luovuttavat

oman viritysenergiansa niitd ympéroiville spineille. [72]

100%

37% -

T2

Kuva 10: T2-relaksaatioajan mééritelméa [72].

T2-relaksaatio alkaa, kun RF-pulssi on kddntinyt nettomagneettivektorin poikit-
taiselle tasolle. Téassd kohdassa tulee muistaa, ettd nettomagneettivektorin muo-
dostavat kaikkien protonien vektorit, jotka ovat tassa kohdassa samassa vaiheessa.
T2-relaksaation aiheuttaa se, ettd protonit, joilla aiemmin on ollut sama prekessio
(pyoriminen pyorimisakselin ympéri), ovat alkaneet muuttaa vaihettaan. Protonien
prekessiot ovat muuttuneet, silla prekessioiden nopeudet ovat muuttuneet epatasai-
sesti viritystilojen purkautumisten seurauksena. Tamén aiheuttaa epékoherenttiutta
protonien joukossa, mikd samalla vihentad nettomagnetisaatiovektoria poikittaises-
sa suunnassa (kuva 11). TAmén epévaiheistumisen syyt voidaan jaotella kahteen eri

kategoriaan: T2*- ja T2-vaiheistumiseen. T2*-vaiheistumista aiheuttavat kuvauslait-
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teen magneettikentédn epahomogeenisuus, magneettinen suskeptibiliteetti ja kemial-
linen siirtymé. T2-relaksaatio johtuu spin-spin-vuorovaikutuksista. Muistettakoon,

ettd spin-spin-vuorovaikutus on myos T2*-vaiheistumisen taustalla. [82]

(dephasing)
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Kuva 11: T2*-relaksaatiota kuvaava sarja [72].
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Heti 90 asteen RF-pulssin jélkeen (kuva 10) poikittainen magnetisaatio on maksi-
missaan. T'aman jalkeen protonit, jotka olivat samassa vaiheessa, alkavat pyorimaan
eri taajuuksilla. Tadmén vaiheistumisen aiheuttavat aiemmin téssé osiossa mainitut
asiat. Naiden vaiheistuneiden protonien aiheuttamat signaalit kumoavat toisiaan,
jonka takia MR-signaali laskee.

T2*-relaksaatio eroaa T2-relaksaatiosta esimerkiksi siten, ettd sithen vaikuttaa
magneettikentdn epahomogeenisuus. Tj-relaksaatioaika on maéaaritetty seuraanvan-
laisesti

1 1

jossa A on magneettikentén pieni tahaton muutos. Yhtélo (2) eli Larmorin yh-
talo kertoo, milld taajuudella protoni prekessoi. Yhtédlon gyromagneettinen suure
on vakio, mutta magneettikentté puolestaan ei ole taysin ideaali. Téma johtuu tek-
niikan rajoituksista, minkd takia kuvantamisalueen magneettikenttd ei ole téysin
homogeeninen. Té&lloin osa protoneista kokee hieman eri magneettikentédnvoimak-
kuuden, jolloin my0s niiden Larmorin taajuus on hieman eri. Tamé johtaa siihen,

ettd RF-pulssin jalkeen ne prekessoivat hieman eri taajudella, mikd tuottaa vaihe-
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eroja. Epavaiheistuminen tapahtuu normaalisti neljan aiemmin mainitun vaikutuk-
sen yhteisvaikutuksesta ja niiden yhteisvaikutusta kutsutaan termiksi T2*. Naista
vaikutuksista kolme on mahdollista eliminoida.

Téaméan ongelman voidaan selvittdd ymmartamalla, mistd magneettikentan epé-
homogeenisuus johtuu. Magneettikuvauslaitteen staattinen magneettikentté ei ole
taysin homogeeninen, vaan sen siind on pienid epéataydellisyyksié, jotka eivat liiku.
Tata tietoa voidaan kayttad hyvéksi 180 asteen RF-pulssin avulla. Jos protoni kokee
paikallisen magneettikentdn nousun, jota sen viereinen protoni ei koe, prekessoi se
nopeammin kuin sen naapuriprotoni. Koska kentén epéataydellisyys pysyy vakiona,
tulee se aina pyoriméan nopemmin kuin sen naapuri. Ennen 180 asteen pulssia pro-
tonien prekessioiden vilinen vaihe-ero kasvaa. 180 asteen pulssin jélkeen, kun spinit
ovat kdantyneet, vaihe-ero alkaa pienentyé. Tama vaihe-eron pienentyminen tapah-
tuu samalla periaatteella kuin kasvaminen, kunnes prekessiot ovat samassa vaiheessa
kaiun kohdalla, jonka jilkeen vaihe-ero alkaa taas kasvamaan. Kaiun kohdalla, jossa
magneettikentdn aiheuttamat vaihe-erot on hetkellisesti saatu kumottua, jéljelle jaa
ainoastaan spin-spin -vuorovaikutus, joka kuvaa satunnaisia vuorovaikutuksia pro-
tonien valilla ja joka aiheuttaa satunnaisia paikallisia muutoksia magneettikentéssa.
Koska tdmé spin-spin -vuorovaikutus tapahtuu satunnaisesti, ei sitd voida peruut-
taa. Téta epéavaiheistumista kutsutaan termiksi T2. Samoin kuin T1-relaksaatioaika,
my6s T2-relaksaatioaika on kudosriippuvainen parametri ja se kuvaa protonien epéa-
vaiheistumista kudoksessa. |72, 73]

Poikittaista magnetisaatiota voidaan mitata vastaanottajakaamilla. Muistetaan,
ettd sdhkovirta johtimessa muodostaa magneettikentdn kohtisuoraan johdinsilmuk-
kaan ndhden. Poikittaisen magnetisaation eli MR-signaalin mittaus tapahtuu péin-
vastaisesti, eli tassa tapauksessa poikittainen magneettikenttéa indusoi johdinsilmuk-
kaan virtaa. Tamé sitten digitalisoidaan ja tallennetaan tietokoneelle, josta siitéa

muodostetaan kuva.
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Eri kudoksilla on eri T2-relaksaatioajat ja erilaiset epavaiheistumisnopeudet.
Esimerkiksi valkealla aineella ( White Matter, WM) on lyhyt T2-relaksaatioaika ja
se epévaiheistuu nopeasti, kun taas aivoselkdydinnesteella (Cerebral Spinal Fluid,
CSF) on pitkd T2-relaksaatioaika, joten sen epévaiheistuu hitaasti. Harmaalla ai-
neella (Grey Matter, GM) on puolestaan keskipitkd T2-relaksaatioaika, joten sen
epavaiheistuminen tapahtuu keskinopeasti. Namé asiat ottamalla huomioon voi-
daan kuviin luoda T2-kontrastieroja. On kuitenkin térked& huomioida, ettd T1-
ja T2-relaksaatiot tapahtuvat samanaikaisesti riippumatta toisistaan. 90 asteen RF-
pulssin jéilkeen epévaiheistuminen alkaa (T2-relaksaatio) samalla kuin pitkittdinen
magnetisaatio kasvaa takaisin kohti alkuperdistd arvoaan. Muutaman sekunnin jél-
keen poikittainen magnetisaatio on taysin epévaiheistunut ja suurin osa pitkittéi-

sestd magnetisaatiosta on palautunut.

1.2.6 Kuvien kontrasti ja painotukset

[lman kontrastia ei kuvasta olisi erotettavissa intensiteettieroja, vaan parhaimmassa-
kin tapauksessa voitaisiin erottaa vain eri kudosten rajapintoja. MR-kuvantamisessa
kontrasti eli kuvantamisen painotus voidaan jakaa esimerkiksi seuraaviin: T1-, T2-
ja PD-painotettu kuva. Aiemmin mainittiin, ettd eri kudoksilla on erimittainen T1-
relaksaatioaika. Kuten taulukosta 1 ndhdaén valkealla aineella on lyhyt, aivoselkay-

dinnesteelld pitkd ja harmaalla aineella keskiméaérainen T1-relaksaatioaika.

Taulukko 1: Kudostyyppien T1-relaksaatioaikoja [83, 84]. U tarkoittaa kohdun (engl.

Uterine) T1-relaksaatioaikaa ja P eturauhasen (engl. Prostate) aikaa.

Kudostyyppi WM [ms| GM [ms] CSF [ms]| U [ms] | P [ms]
3T 866,9 + 95,3 | 1433,2 £+ 186,0 | 4163 £ 263 [84]| | 1514 1597
1,0 T 999,9 + 443,3 | 1260,8 £ 178,4 | 4627,3 £ 788,1 | 1309 1317

Jos kuva tehtaisiin silloin, kun T;-relaksaatioaikakayréit ovat hyvin erilladn toisis-




23

taan, saataisiin kuva, jossa on hyvin suuri kontrastiero eri kudosten vélilla. Silloin
valkea aine nékyisi vaaleina pikseleind, CSF tummina ja harmaa aine puolestaan
harmaan keskisévyind. Téatd painotustyyppid kutsutaan T1-painotetuksi kuvanta-
miseksi (engl. T1 weighted imaging, T1W). Jos kuva otettaisiin relaksaatioaikakiy-
rien ollessa lahempéné toisiaan, ei olisi mahdollista saada aikaan niin suuria kont-
rastieroja. [72]

Kuten T1-relaksaatioajoilla, eri kudoksilla on myos eri T2-relaksaatioajat. Val-
kealla aineella on esimerkiksi lyhyt Ts-relaksaatioaika ja se vaiheistuu hyvin no-
peasti. Aivoselkdydinnesteelld on pitkd T2-relaksaatioaika ja harmaalla aineella on
keskiméaridinen T2-relaksaatioaika kuten taulukosta 2 nahdéan. Téta informaatiota
pystytddn kiyttdméaan hyviksi T2-painotetussa kuvantamisessa (engl. T2 weighted
imaging, T2W). Jos loisimme kuvan, kun T2-kéyrét ovat erillddn saisimme suuren
kontrastieron kudosten vilille. Siina valkea aine nakyisi tummina pikseleind, CSF

vaaleina ja harmaa aine harmaan keskisavyisina pikseleina.

Taulukko 2: Kudostyyppien T2-relaksaatioaikoja [83, 85, 86]. U tarkoittaa téssé

kohdun (engl. Uterine) T1-relaksaatioaikaa ja P eturauhasen (engl. Prostate) aikaa.

Kudostyyppi | WM [ms| GM [ms| CSF |ms| U |ms| | P [ms]
3T 60,8 + 13,1 | 92,6 + 16,9 | 503,0+ 64,3 [85] 79 74
1,0T 112,3 + 82,9 | 109,4 £+ 52,9 1577,6 [86] 117 88

T1- ja T2-painotettu kuvantaminen ovat yleisesti kiytettyja menetelmié erilais-
ten kudoskontrastien saamiseksi, kun tarvitsee rajata pehmytkudosta anatomisista
rakenteista ja niihin liittyvistd patologisista olosuhteista. Esimerkiksi aivoissa néi-
té sekvenssejd voidaan kayttdd, joko kontrastiaineen kanssa tai ilman, muutosten
ndyttdmiseeen valkeassa tai harmaassa aineessa. 79|

Kudosvokselin makroskooppisen magnetisaation muodostuminen on mukana ole-

vien spinien lukuméérén ja kudosldmpétilan funktio. Vokseli on graafisen informaa-
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tion yksikko, joka maarittda pienimméan mahdollisen kolmiuloitteisen tilan kuvassa
(vrt. kaksiuloitteinen pikseli) [87]. Lampdliike vastustaa spinien taipumusta miehit-
taa alempi energiatila, silla se pyrkii tasapainottamaan energiatilat. Naiden kahden
ilmion vaikutustua kutsutaan protonitiheydeksi (engl. Proton Density, PD). Tata
kolmatta kotrastimekanismia kutsutaan joskus myos vapaaksi vesitiheydeksi (engl.
free water density) ja se liittyy oleellisesti T1 ja T2:een. Jotta PD olisi suurin vai-
kuttaja signaalin intensiteetille, sen sekoittuminen T1- ja T2-relaksaatioprosesseihin
on minimoitava. Relaksaatioaika molemmilla (T1 ja T2) on selkeésti pienempi kiin-
teissé aineissa (~ 107> s) kuin nesteissi (~ 1072 — 1)s. Perinteinen RF-pulssi jir-
jestad vesiprotonit koherenttiin liikkeeseen riippumatta, ovatko ne kudosvedessa vai
luussa. Pulssin jalkeen luusta tai muista viskooseista aineista tulleet signaalit hévia-
vat nopeasti, eivatka ne talloin osallistu millaan tavalla MR-signaalin tuottamiseen.
Kaikki pehmytkudosten vesimolekyylit voidaan puolestaan luokitella "vapaiksi"tai
"sidotuiksi". Naméa pienen viskositeetin omaavien kudosten ja nesteiden vapaat mo-
lekyylit tuottavat suurimman osan magneettikuvauksen signaalista. Néiden vapai-
den vesimolekyyliden osuus vaihtelee kudoksittain ja erilaiset taudit voivat myos

muokata niiden suhteellista maaraa. [73, 88|

1.3 Kuvaussekvenssi
1.3.1 Spin-kaiku

Spin-kaiku (engl. spin echo, SE) on menetelm4, jolla voidaan eliminoida epévaiheis-
tumisen aiheuttama signaalitappio. Télloin ainoa vuorovaikutus, joka on tuottanut
MR-signaalin vihenemisté, on spin-spin -vuorovaikutus. Kun on annettu 90 asteen
RF-pulssi, protonit ovat samassa vaiheessa ja alkavat epévaiheistumaan esimerkiksi
magneettikentéin epdhomogoneenisuuden ja kemiallisen siirtymén seurauksena. Osa
spineistéd alkaa pyoriméaan hieman nopeammin ja osa hieman hitaammin kuin muut

spinit. Kun on kulunut puolet siitd ajasta, jolloin signaali halutaan havaita, anne-
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taan 180 asteen RF-pulssi, jolloin samat spinit alkavat liikkumaan samalla taajuu-
della vastakkaiseen suuntaan. Télldin spinien valinen vaihe-ero vihenee. Kun spinit
ovat samassa vaiheessa ja muodostavat maksimaalisen signaalin, signaali mitataan.
Téata tapahtumaa kutsutaan "kaiuksi" ja siitd menetelmé saa nimensa spin-kaiku.
Spinit jatkavat samalla taajuudella liikettdén ja alkavat siis taas uudestaan epavai-

heistua ohitettuun ideaalipaikan, jossa ne olivat hetken samassa vaiheessa. [72]

90° pulse
o v T2 decay
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g Echo 1
= A
o
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yy Time
180° pulse 180° pulse
FID y/
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I TE 1

Kuva 12: Esimerkkikuva T2- ja T2*-relaksaatiokéyristd sekd 180 asteen RF-pulssin

vuorovaikutuksesta ndiden kiyrien vélilla.|72]

Kuvassa 12 ndkyy myos miten 180 asteen RF-pulssin avulla T2* kiyrasta voidaan
paasta T2-kayraan. 180 asteen RF-pulssi saa T2*-kuvaajan nousemaan ja laskemaan
perustasosta muodostaen kaikuhuippuja kuten kuvasta 12 nahdaan. Kun naiden kai-
kujen huippuihin sovitetaan kdyrd, havaitaan sen noudattava T2-relaksaatiota. On
tarkedd huomata, ettd 180 asteen RF-pulssin tulee olla puolessa vilissd 90 asteen
pulssin ja signaalin mittaamisen vélilla, jotta kaiku muodostuu signaalia havaittaes-
sa.

Signaali alkaa vaiheistumaan uudelleen, kun kaikuhuippu on ohitettu. Téall6in on
mahdollista antaa jalleen uusi 180 asteen RF-pulssi, joka uudelleenvaiheistaisi spinit

samaan vaiheeseen uudelleen. Aikaa 90 asteen RF-pulssin ja kaikuhuipun valilla
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kutsutaan kaikuajaksi (engl. echo time, TE) ja se on olennainen kuvausparametri

méaritettdessd MR-kuvan omaisuuksia ja kontrastia.

1.3.2 Gradienttikaiku

Gradient kaiku -sekvenssi (engl. Gradient Echo, GE) eli GE-sekvenssi toimii peri-
aatteessa samalla tavalla kuin SE-pulssisekvenssi, paitsi ettd 180 asteen RF-pulssi
puuttuu. Siind kaiku saadaan aikaan aiheuttamalla epévaiheistuminen gradienteil-
la, jonka jilkeen gradientin suunta muutetaan péainvastaiseksi. Koska 180 asteen
RF-pulssia ei tarvitse antaa, on tdma pulssisarja selkeésti nopeampi kuin SE-sarja.
Puutteita kuitenkin 16ytyy, silla toisin kuin SE-sarjassa, tdssd menetelméssé ei kos-
kaan saavuteta T2-relaksaatiokdyrdaa. Toisin sanoen havaittavan signaalin vahvuus

on selkedsti pienempi. Kéyrien vélinen ero nékyy selkeésti kuvassa 13. [72]
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Kuva 13: Esimerkkikuva T2- ja T2*-relaksaatiokdyristé seki miten aikavakio méa-

ritetddn. Kuvassa ndkyy my0s epdvaiheistuminen protonien valilla. [89]
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1.3.3 Kuvausparametrit

Kaikuaika kertoo, kuinka kauan aikaa kuluu virittavan 90 asteen RF-pulssin keskipis-
teestd, joka aiheuttaa nettomagnetisaatiovektorin siirtymisen, signaalin havaitsemi-
seen kaiun keskipisteesta (kuva 14). Pulssisarjoille, joilla on useita kaikuja yhdelld 90
asteen RF-pulssilla, méadritetddn usein kaiut numeroin (esim. TE1, TE2 jne.) [90].
Pitkéd kaikuaika johtaa pienempéén signaaliin kudoksissa kuten valkea ja harmaa
aine, silla silloin on vety-ytimet ovat ehtineet epédvaiheistua kauemmin. Nesteessa
olevat vetyprotonit pysyvat kauemmin samassa vaiheessa, silla rakenteet kuten ak-
sonit ja neuronit eivit rajoita niitd. Lyhyella kaikuajalla on puolestaan vihemmén
epdvaiheistumista. [91]

Toistoaika on aika, joka kuluu toistuvan pulssi- ja kaikusarjoen vastaavien pe-
rikkéisten pisteiden vélilld kuten 90 asteen RF-pulssien vililla (kuva 14) [90]. Pit-
ké toistoaika sallii kaikkien kudosten protonien relaksoitua takaisin alkutilaansa eli
paamagneettikentdn suuntaiseksi. Lyhyt toistoaika puolestaan saa aikaan sen, ettei
osa kudosten protoneista ole tédysin relaksoitunut ennen seuraavaa mittausta, minka

vuoksi kudoksesta saatu signaali heikkenee. [91]
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Kuva 14: SE-sekvenssi, joissa nahtévissa TE- ja TR-aika. [92]




28

Kéaantokulma (engl. Flip Angle, FA), jota kutsutaan myos poikkeutuskulmaksi,
kuvaa kuinka paljon nettomagnetisaatio kokee kiertymistd RF-pulssin aikana. Sita
kuvataan yleensi kreikkalaisella kirjaimella « ja sitd mitataan joko asteina (°) tai

radiaaneina (rad). [90]

Short TR Long TR

Short TE 3 A

Long TE

/

Kuva 15: Havaintokuva, miten muuttamalla TE- ja TR-aikoja saadaan kontrasti-

painotusta muutettua [93].

Kuvassa 15 nahdaédn, kuinka TE ja TR vaikuttavat siihen, millainen painotus
kuvalla on. T1 painotetulla kuvalla on yleensi lyhyt TR aika (300-700 ms) ja lyhyt
TE aika (5-25 ms), jolloin rasva nikyy kirkkaana (korkea signaali) ja CSF tummana
(matala signaali). T2-painotetulla kuvalla puolestaan on seké pitkd TR (2-4 s) ja
TE (60-120 ms), minkd takia CSF nékyy kirkkaana ja rasva tummana alueena.
Mikéli TR on pitkd (2-4 s) ja TE on lyhyt (5-30 ms) puhutaan PD painotetusta
kuvasta. Silld on usein korkea signaali, mutta heikko kontrasti. Jos taas molemmat
ajat ovat lyhyet, havaitaan singaalin ja kontrastin olevan heikko, jonka lisdksi ne
voivat sekoittua paljolti taustaan. [78]

PD:n sekoittuminen T1- ja T2-relaksaatioprosesseihin on minivoitava, mikéli sen
halutaan olevan signaalin intensiteetin suurin vaikuttaja. TR:n pitda olla tarpeek-
si pitka, jotta suurin osa pitkittiisestd magnetisaatiosta on ehtinyt relaksoitumaan.
Néin saadaan T1-palautumisesta johtuvat erot pieniksi. TE:n puolestaan tulee ol-

la Iyhyt, jotta viltetddn kontaminaatio, joka johtuu véalittomaésti virityksen jalkeen
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tapahtuvasta T2-relaksaatiosta. TR valitaan usein kliinisissa tapauksissa siten, etta
saataisiin hyvé kontrasti, mutta ilman ettd kuvantamisaika kasvaisi liian suureksi.
Pienin TE maéaaraytyy yleensd Fourier-kuvantamisen asettamista rajoitteista. Esi-
merkiksi kuvattavaa siivua maarittava RF-pulssi tarvitsee muutaman millisekunnin,
kuten myos vaihekoodaus ja valitseva RF-uudelleenfokusointipulssi. Lisdksi datake-
rayksen pituuden madrad mittauksen haluttu kaistanleveys, jossa kaikuaika ohjau-

tuu kerdysikkunan keskipisteen mukaan. [8§]

1.4 Dynaaminen kontrastitehostettu magneettikuvaus

Perfuusio on fundamentaalinen biologinen toiminto, jossa happea ja ravintoainei-
ta kulkeutuu verenkierron mukana. Magneettikuvauksessa perfuusiolla tarkoitetaan
erityisesti kapillaariveren kuljetusta kudokseen, jota mitataan yksikossa miLnl.gWS].
Perfuusio MRI on herkkd havaitsemaan mikroverisuoniston virtausta ja sitd kéy-
tetdan laajasti erilaisissa kliinisissa kayttokohteissa kuten kasvainten luokittelussa,
aivohalvausalueiden tunnistamisessa sekd muiden tautien kartoituksessa. [94]
Perfuusio MRI:n kiyttoon on kaksi padldhestymistapaa: menetelmét, jotka kéyt-
tavit ja menetelmét, jotka eivit kiyta ulkoista kontrastiainetta. Naistd ensimméi-
seen ryhméén kuuluvat DSC-MRI (Dynamic Susceptibilty Contrast, suom. Dynaa-
minen suskeptibiliteettikontrasti) ja DCE-MRI (Dynamic Contrast-Enhanced) ja toi-
seen ASL (Arterial Spin-Labeling, suom. Valtimoiden spin-merkintd ). Tassa tutkiel-
massa kiytettiin DCE-menetelméé. Siind potilaaseen injektoidaan kontrastiainetta
kuvauksen aikana. Télloin saadaan T1-painoitettuja kuvia ennen kontrastiainetta
sekd sen injektioinnin ja elimistostd poistumisen aikana. Téstd saatua dataa voi-
daan tulkita fysiologisten kudosten ominaisuuksien kannalta soveltamalla kontras-
tiainemallinnuksen fysikaalisia periaatteita. Téastd menetelméstéa on tullut standardi

jo monissa sovellutuksissa [94]. Taulukossa 3 nékyy vertailua menetelmien vélilla.
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Kontrastiainetta kayttivissd perfuusiokuvantamismenetelmissé tarvitaan hyvin
korkeaa aikaresoluutiota, jotta kontrastiaineen kulun seuraaminen elimistossa on-
nistuu riittdvan tarkasti. Téhén vaikuttaa erityisesti se, ettd suurin osa kontras-
tiaineesta pysyy suonensisdisend, eikd vuoda ulos verisuonistosta esimerkiksi solu-
jen vélitilaan. Perfuusiomenetelmét auttavat arvioimaan monia tarkeitd hemody-
naamisia parametreja kuten verenvirtausta, verentilavuutta ja keskimaaraista kulje-
tusaikaa. Toistaiseksi tarkeimmat kiyttokohteet ovat olleet akuutteja aivohalvauksia
ja kasvaimia sairastavien potilaiden arviointi seké hoito. Muutokset hemodynaami-
sissa parametreissa voivat edeltdd tavanomaisella magneettikuvauksella havaittavia
elimiston poikkeavuuksia. Joten tieto siité, liittyyko leesioon eli kudoshéirioon li-
saantynyttd vai vihentynytta verenkiertoa tai veren tilavuutta, voi usein kaventaa
erotusdiagnoosia ja helpottaa potilaan hoitoa. Liséksi kontrastiaineen lapaisevyy-
den mittaaminen, kuten ldpéisevyyden pinta-alaan (Ky.q,s) liittyvé kuljetusvakio ja
ckstravaskulaarisen ekstrasellulaarisen tilan tilavuus (EES, v.), voi olla hytdyllistéa

erilaisten sairauksien arvioinnissa. [94]

1.4.1 Metodit ja perfuusiosignaalin lahteet

Dynaaminen kontrastitehostettu MRI on eksogeeninen kontrastipohjainen menetel-
mé. Kun kontrastiaineannos on injektioitu, DCE-MRI:n hemodynaamiset signaa-
lit riippuvat T1-relaksaatioajasta ja lisddntyviat paramagneettiseen kontrastiainee-
seen liittyvan T1:td4 lyhentévin vaikutuksen vuoksi [95]. DCE-MRI kiyttaa nopei-
ta ja toistuvia T1-painotettuja kuvia mittaamaan paramagneettisen kontrastiai-
neen aiheuttamia signaalimuutoksia kudoksessa ajan funktiona. Téssé menetelméssa
kontrastiainetta ruiskutetaan myos suonensisdisesti boluksen (annoksen) muodosta-
miseksi. Ekstravasaatio (ladkeaineen tai infuusionesteen purkautuminen perifeeri-
sen laskimon ulkopuoliseen tilaan tai verisuonen ulkopuolelle [96]) ei vaikuta T1-

painotukseen. Solunulkoiset kontrastiaineet diffusoituvat verestd kudoksen EES:&44n
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nopeudella, joka méardaytyy kudoksen perfuusion seké kapillaarien ja niiden pinta-

alan lapaisevyyden perusteella. Kontrastiaineen aiheuttama T'1-relaksaationopeuden

lyheneminen on kudoksen signaalin tehostusmekanismi (engl. mechanism of tissue

enchancement (ns. T1- tai relaksaatiopohjaiset menetelmét). [94]

Taulukko 3: DCE:n ominaisuuksia verrattuna muihin ldhestymistapoihin. [94]
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Diffuusoituva kontrastiaine

Relaksaatiomekanismi

T2/T2*-relaksaatio

T1-relaksaatio

Magnetisoinnilla merkityn

veren T1-relaksaatio

Vaikutus

Kasvanut suskeptiivisuus

Lyhyentynyt T1-relaksaatioaika

Veren magnetisaation inversio

Signaalin kdyttaytyminen

Laskenut signaali

Kasvanut signaali

Erotettu signaali

1.4.2

Fysikaaliset periaatteet

DCE-MRI-signaalin ja T1-relaksaatioajan vilinen suhde riippuu kiaytetyn MR-sekvenssin

yksityiskohdista. Kontrastiaine lisdd R1-relaksaationopeutta kudoksessa suhteessa,

joka ndhdddn yhtélosta (6) ja taulukosta 4.
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Taulukko 4: DCE-tekniikan signaalilahteet. [94]

Signaalin ldhde T1-relaksaation muutokset

Kontrastiaine:

- "Dipoli-dipoli-vuorovaikutusten aiheuttama
Mekanismi - Vesimolekyylien protonien vuorovaikutuksia
- T1-relaksaatioajan lyhentyminen

- Tuottaa signaalin tehostumista

o ) Suonensiséinen T1-relaksaationopeus R1:
Suonensisdinen vaikutus

R1:R10+7‘1‘C

Suonen ulkopuolinen T1-relaksaatio:

- Diffuusiolla tapahtuva vedenvaihto aiheuttaa T1-muutosta
Suonenulkopuolinen vaikutus | - Kontrastiaineen ekstravasaatio

- Vuorovaikutus kontrastiainepartikkelien ja protonien spinien

vililla lyhentdd T1-relaksaatioaikaa

Kontrastiaine vaikuttaa relaksaationopeuteen muodossa
Ry = Ryg+11-C, (6)

jossa Ry = 1/T1, Ryo on kudoksen intrisiittinen (luontainen) pitkittaissuuntainen
relaksaationopeus kontrastiaineen poissa ollessa, r; on kontrastiaineen pitkittais-
suuntainen relaksaatio ja C' on kontrastiaineen pitoisuus joko veressi tai EES:ssi.
Relaksiivisuus riippuu kentén voimakkuudesta, kontrastiaineen kemiallisesta luon-
teesta sekd kudoksesta [97]. Kudoksen kontrastiainepitoisuus on laskettavissa, kun-
han kudoksen ry, Ty ja T} arvot tunnetaan. Jos oletetaan, etté relaksiivisuus on
kudostyypista riippumaton [98], niin DCE-MRI-tietojen kineettisen analyysin tulos
on riippumaton siitd, minkéd arvon rq:lle valitaan. Todisteet viittaavat siihen, etta
sopivalla ja asianmukaisella sekvenssien optimoinnilla vedenvaihdon vaikutus on me-
netelméssd mitaton [99]. Nopeasti kudokseen erittyneitd kontrastiaineita seurataan
péadasiassa T1-painotetulla kuvantamisella Tama johtuu siitd, ettd esimerkiksi gd-
pohjainen kontrastiaine lyhentda T1-relaksaatioaikaa, mikd ndhdadn T1W-kuvissa

korkeampana signaalina. 88, 94]
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1.4.3 Kuvaussekvenssit

DCE-MRI:ssé kuvataan yleensd T1W-kuvantamissekvenssillé, jossa on dynaaminen
2D- tai 3D-kuvausmahdollisuus. Valittavan sekvenssin lisdksi myos kiytetty kaiku-
menetelmé vaikuttavaa saavutettavaan herkkyyteen. Gradienttikaiku -mittaukset
ovat herkkia kaikille verisuonten ko’oille, kun taas spin-kaiku -mittaukset ovat her-
kempié pienille verisuonille. Yleensa kidytetddn 3D GE-kerdysmenetelmis, kuten
esimerkiksi FSGE (Fast Spoiled Gradient Echo), nopea matalan kulman laukaisu
(engl. Fast Low Angle Shot, FLASH) tai T1IW korkearesoluutioista isotrooppista
tilavuustutkimusta, kuten e-thrive (Enhanced T1 High-Resolution Isotropic Volu-
me Excitation). Téssd tutkimuksessa kiytettiin e-thrive -tekniikkaa. Kvantitatiivi-
sia. DCE-MRI tutkimuksia varten tehdédén usein T1-relaksaatioaikakartoitus, joka
3D-strategiassa saavutetaan esimerkiksi muuntelemalla kiddntokulmaan [100]. Tadma
kartoitus tulee tehdd ennen DCE-MRI -sekvenssid. Tamé on térkedd, silla T1-arvot
on tiedettéiva, jotta kontrastiaineen vaikutus T1-relaksaatioon voidaan maarittaa.
Kliinisissa sovelluksissa voidaan myo6s kédyttdaa kirjallisuudesta saatavia T1-arvoja
tietylle kudokselle. Kirjallisuusarvojen kiytto lyhentdda huomattavasti skannausai-
kaa, kun verrataan T1-relaksaatioaikakartoitukseen, jossa kartoitus vie oman aikan-
sa. Suurten suonien sisdanvirtausvaikutukset tulee minimoida, mikali valtimon sy6t-
tofunktio tarvitsee mitata, mikd onnistuu esimerkiksi ei-selektiiviselld inversio- tai

saturaatioesipulssilla 2D-kuvauksessa. |94]

1.4.4 Kuvausparametrit

Dynaaminen kontrastitehostettu magneettikuvaus skannataan erittdin lyhyilla TR-
ja TE-arvoilla T1-painotettujen kuvien luomiseksi. Kdantokulman tulee myo6s olla
pieni, silld muuten lyhyen TR:n saavuttaminen on vaikeaa. Optimaalinen jarjes-
tely riippuu jossain maérin tutkittavasta kudoksesta sekd kattavuuden ja tilareso-

luution kliinisista rajoituksista. Lisdksi se riippuu erityisesti siitd, mita mittauksel-



34

la tavoitellaan. Kuvaussekvenssin aikaresoluutio méaraytyy valitun analyysiteknii-
kan mukaan, jonka vuoksi kineettisten parametrien kartoittaminen DCE-MRI:sta
vaatii perinteisesti kompromisseja erotuskyvyn (engl. Spatial resolution), aikareso-
luution ja mitattavan tilavuuden suhteen (engl. volume coverage). Nykyisilla HR
DCE-MRI -kuvantamistekniikoilla (High Resolution DCE-MRI, Korkean resoluu-
tion DCE-MRI) aikaresoluutio saadaan jo jopa 1,6 sekuntiin ja perinteisilla kei-
noilla jopa neljaén sekuntiin [101]. Mikili kuva-ala (engl. Field-of-View, FOV') on
suurempi, kuten rintojen tai alavatsan kohdalla, tdmé& aika on yleensd pidenmpi.
Mité lyhyempi aikaresoluutio saavutetaan, sitd tarkemmin kontrastiaineen seuran-
ta elimistosséa onnistuu. Jotta farmakokineettisié analyysitietoja saadaan riittavésti,
jatketaan tietojen kerddmisté yleensa yli 5 minuuttia. Kokonaiskerdysajan pituus
on erityisen tarkedd EES:n murto-osatilavuuden (fractional volume) mittaamiseksi,
jota kuvataan suureella v.. Kontrastiaineen tarkka mallinnus vaatii korkeaa aikare-
soluutiota, miké yleensé tarkoittaa, ettd erotuskyvystd joudutaan tinkimédn. |94,
102]

Vuonna 2012 julkaistiin tutkimus kaksoisaikaresoluutioon perustuvasta kuvanta-
mismenetelmasta [103], jossa on korkea erotuskyky sekd farmakokineettinen para-
metrinen kartoitusmenetelmé. Sen protokollassa kuvataan ensin korkealla aikareso-
luutiolla preboluksen kulku, jonka jélkeen kuvataan uudestaan korkealla erotusky-
vylld padbolus. Bolus on yksittdinen lddke tai jokin muu aineannos (téasséa kontras-
tiaine), joka annetaan lyhyessi ajassa [104]. Se voidaan antaa esimerkiksi suonensi-
sdisend injektiona tai suun kautta nieltdvana. Esibolustekniikassa AIF maédritettdan
esiboluksesta, jossa on vain pieni annos kontrastiainetta. Tata seuraa paabolus, jos-
sa on normaali kontrastiaineannos ja jonka avulla mitataan kohdealueen korostu-
nut signaali [105]. Téllaisella menetelmalld kasvaimille saadaan tarkka parametri-
kartoitus. Kaksoisbolustiedoista mitattuja plasmakonsentraatiokéayria kaytettiin re-

konstruktoimaan korkean aikaresoluution AIF, joka tarvitaan riittéavén tarkkaan ki-



35

neettiseen analyysiin. Korkean aikaresoluution esibolustietoja voidaan kiayttda myos
kudosperfuusioanalyysiin. Vuoden 2021 tutkimuksessa [101] paéstiin erotuskykyyn,
jossa vokselin koko oli (1,1 x 1,1 x 1,1) mm? ja aikaresoluutio 1,6 s.

Normaali hengittdminen (4-6 sekunnin vélein) tuottaa vaikeuksia dynaamises-
sa magneettikuvauksessa, silla DCE-MRI:ssa keratdan tyypillisesti dataa hitaasti.
Téata ongelmaa on pyritty ratkomaan esimerkiksi ohjeistamalla hengityksen pidét-
tamisessé ja erilaisilla liikekorjausohjelmistoilla, mutta liike on silti yksi suurimpia
kuvausvirheiden tuottajia. Vuonna 2022 eriéissi tutkimuksessa [106] kiytettiin uutta
GRASP-Pro -kuvausta ( Golden-angle RAdial Sparse Parallel imaging with imProved
performance, suom. Kultaisen kulman radiaalinen niukka samanaikainen kuvanta-
minen parannetulla suorituskyvylld) DCE-MRI -kuvantamiseen. T&ll4 menetelmél-
14 on pédsty alle sekunnin aikaresoluution (0,47 sekuntia maksassa, 0,63 sekuntia
eturauhasessa ja 0,76 sekuntia keuhkoissa 3D-tilavuutta kohden) ja se on tulevai-
suudessa erittdin kiinnostava ja lupaava tutkimuskohde. Taulukkoon 5 on kerétty

DCE-tekniikan parametrialueet.

Taulukko 5: DCE-tekniikan parametrialueet [94, 101, 106].

Lyhin TR <3,5 ms
TR ja TE

Lyhin TE <1,55 ms

FA Pieni FA < 9°

Tilavuuskuvausaika TR - vaihekoodausten maari - leikkeiden maara

Kuvaksen kokonaisaika | Pitkd ( noin 3-6 min)

1.4.5 Perfuusiosignaalin dynamiikka

Signaalin tehostumisen ajan suhteen riippuu leesion (hé&irién) mikroverisuoniston
fysiologisista parametreista seké eri kudososien tilavuuksien osuuksista. Kolme mer-

kittavinta tekijaa, jotka méaaraavat pienimolekyylipainoisen kontrastiaineen kiyttay-
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tymisen kudoksissa muutaman ensimmaisien minuutin aikana heti injektion jélkeen,
ovat veren perfuusio, kontrastiaineen kuljetus verisuonten seindmien lépi seké kont-
rastiaineen diffuusio interstitiaalisessa tilassa. Yleisesti kontrastiaineen injektiossa
havaitaan aina kontrastiainepitoisuuden nopea alkunousu plasmassa sekd mahdol-
lista kontrastiaineen vuotoa solujen vilitilaan injektion aikana. Injektion jalkeen
tdmé konsentraatio plasmassa laskee, miké johtuu kontrastiaineen diffusiosta elimis-
toon sekd sen poistumisesta munuaisten kautta virtsassa. Kudoskonsentraatio voi
sen sijaan nousta hetken aikaa ja sitten laskea, miké johtuu erilaisista fysiologisis-
ta muuttujista ja niiden vaikutuksista. Dynaamisessa kuvausjirjestelméssa (engl.
Dynamic acquisition pattern) kuvat otetaan ennen kontrastiainetta, sen injektion
aikana ja sen poistuessa. Useimmissa hyvin- ja pahanlaatuisissa leesioissa, signaali
vahvistuu gadolinium-pohjaisen kontrastiaineen injektion jalkeen muutaman ensim-
maisen minuutin aikana. Normaali kudos voi myo6s osoittaa signaalin tehostumista,

miké tulee tédllaisen tilanteen sattuessa muistaa ja ottaa huomioon. [94]

1.4.6 Signaalin kvantifikointi

Signaalin vahvistuminen havaitaan dynaamisella T1-painotetulla kuvantamismene-
telmalla, ja sitd voidaan arvioida kahdella tavalla. Ensimmé&inen on puolikvanti-
tatiivinen menetelmaé, jossa kvantifioidaan signaalin intensiteenin muutoksia. Toi-
sessa kvantifioidaan kontrastiaineen pitoisuuden muutoksia kiayttamaélla farmakoki-
neettistd mallinnustekniikkaa. Taulukkoon 6 on kerdtty DCE-malliin liittyvid ole-
tuksia, suureita ja menetelmid. Puolikvantitatiivisessa menetelmésséd kudossignaa-
lin intensiteetin kasvua kuvataan kayttamalla useista erilaisia kuvaavia parametreja
(engl. descriptors) [108|. Naihin parametreihin kuuluvat kiyréin alla oleva pinta-ala
(Area Under Curve, AUC), alkuperdinen AUC, alkuaika Tj, huipunsaavuttamisai-
ka (Time-to-Peak, TTP), signaalin enimmaisero, sisdédnottonopeus (kuvaajan jyrk-

kyys) seké signaalinvahvistuskerroin [94].
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Taulukko 6: DCE:n malliin ja signaalin kvantifikointiin liittyvia oletuksia ja suurei-
ta [94, 107|. Téssd Hct on hematokriittinen arvo, F' on perfuusio, PS on pinnan

lapéaisevyys.

- T1 kartat mééritetty ennen kontrastiaineinjektiota konsentraation

Mallin huomiot médrittamiseksi

- Hyvin sekoittunut kontrastiaine

Aivojen verenkierrolle seuraavat ehdot:
o o - Korkea pinnan alan lapéisevyys

Lisdhuomioita
- Veriplasman tilavuus ei ole liian suuri (kontrastiainetta

ei pystytd mallintamaan kunnolla)

Virtausrajoittunut tai korkealdpéisevyysmalli kontrastiainemole-
kyyleille, joiden molekyylimassa on pieni:

-Kirans = F(1 — Het), kun F << PS

Teoreettinen malli Hajoltettu (mixed) Ehto:
Kipans = E- F = F, jossa E=(1-e=F5/F)

PS rajoittunut malli tai pienen ldpéisyvyyden malli aineille, joiden
molekyylimassa >50 kD:

- Kipans = PS, kun F >> PS

Kvantitatiiviset ei-fysiologiset parametrit:
- AUC

Puolikvantitatiiviset parametrit _TTP

- Maksimi signaaliero

- Kudoksen aineenotto (Kéyréan maksimijyrkkyys)

- Atrans

- K.
Fysiologiaan perustuvat kvantitatiiviset parametrit <
- Ve

-V

Kvantitatiiviset hemodynaamiset parametrit ovat matemaattisesti johdettavis-
sa, ja néilla indeksiparametreilla on jokin selked fysikaalinen perusta, jota ne kuvaa-
vat. Useimmissd menetelmissé kiytetdan fysiologisten parametrien méarittdmiseksi
lokeromallianalyysia. Naihin parametreihin kuuluvat esimerkiksi siirtovakio Ky.qns,
nopeusvakio (kutsutaan myos refluksivakioksi) ke, (kep = Kirans/ve), EES:m murto-
tilavuus v, ja plasman murtoméara v,. Siirtovakiolla on useita fysiologisia tulkintoja

riippuen siitéd, millainen on kapillaarien lapéisevyyden ja veren virtauksen vilinen ta-
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sapaino. Nopeusvakiosta kiytetaén virallisesti nimeé refluksinopeusvakio ja se kuvaa
relaatiota EES:n ja plasman vélilla. Siirtovakion ja nopeusvakion yksikot ovat samat
eli niitd mitataan 1/minuutti. Nopeusvakio on aina suurempi kuin siirtovakio, sil-
1a EES:n murtotilavuus on aina alle 1. Hemodynaaminen tasapaino kontrastiaineen

jilkeen kuvataan yhtalolla (7) [11].
¢
Cu(t) = 1Cy(®) + Kuras | Cylr)e™ 88 Dr (7)
0

Téssd yhtélossd C,(t) on plasman kontrastiainekonsentraatio ajan funktiona ja Cy(t)
kudoksen kokonaiskontrastiainekonsentraatio ajan funktiona. Tata yhtaloa kutsu-
taan usein laajennetuksi Tofts-malliksi (engl. Extended Tofts-model, ETM). Siina
Kians tulkitaan eri tavalla riippuen onko kyseessé virtaus- vai lapaisyrajoitetut olo-
suhteet. Mikéli kontrastiaineen kulkeutuminen kudokseen on riittdméton, eli esimer-
kiksi verisuonten lapéisevyys on suurempi kuin sisdanvirtaus, silloin veren perfuusio
on hallitseva tekijd, joka méaraa kontrastiaineen kinetiikan. Liséksi talloin siirtova-
kio Kyrans on likimain sama kuin kudosten verenvirtaus tilavuusyksikkoa kohti [108].
Jos kudosperfuusio on riittava ja kuljetus pois verisuonista ei vihenné suonensisdisté
kontrastiainepitoisuutta, niin talléin kuljetus verisuonten seindmén lapi on térkein
tekijd, joka méaraa kontrastiaineen kinetiikan. Téssd tapauksessa Kjpqns on likimain
sama kuin ldpaisevyyden pinta-alatuote. Tietokonesimulaatiot ovat osoittaneet, et-
té néytteenottovalin (engl. sampling interval) tulee olla vahintddn puolet lyhyempi
ATF:n ensikulkuun (engl. first pass of AIF') kuluvasta ajasta, jotta ETM:n pohjalta
tehty kineettinen analyysi olisi riittévin tarkka [103]. Ensikulkuilmié on tapahtu-
ma, jossa lddkeaine tai vastaava muuttuu aineenvaihdunnan seurauksena joissain
elimiston tietyssd osassa, miké johtaa sille suunnitellun tapahtumapaikan tai systee-
misen verenkierron aktiivisen lddkeaineen konsentraation vihenemiseen [109]. Aiem-
min néissd tutkimuksissa aikaresoluutio on tavallisesti ollut noin viisi sekuntia [94].
Muita malleja on yritetty kehittad, jotka pystyisivit erottamaéén erilliset arvot kapil-

laarien lapéisevyydelle ja perfuusion arviolle, silld esimerkiksi ETM:n Kj,.q,s kuvaa
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nédiden kahden yhdistelméda. Naméa mallit kuitenkin vaatisivat sekd hyvin korkeaa
aikaresoluutiota, ettd SNR-arvoa (Signal-to-Noise Ratio) datasta, miké toistaisek-
si rajoittaa niiden kiyttod. Uusissa kuvantamismenetelmissa [101, 106] saavutetaan
parempia aikaresoluutioita, mika voi auttaa tulevaisuudessa tehokkaampien mallien

kehityksessé ja toteutuksessa.

1.4.7 Virhelidhteet

DCE-MRI:n virheldhteet voidaan jakaa kuvantamisartefakteihin, aikaresoluutioon,
erotuskykyyn sekd kineettiseen malliin. Kaikutasokuvantaminen (engl. Echo Pla-
nar Imaging) ei ole optimaalinen dynaamiselle kontrastitehostetulle magneettiku-
vantamiselle, silld siind on korkea suskeptibiliteettiin liittyvé artefakti. FLASH ei
myoskddn ole hyvi, silla se puolestaan kérsii pistevasteongelmista [110]. Liikearti-
faktit aiheuttavat yleensd kuvanlaadun heikkenemistd [94]. Jotta kuvantamismalli
voisi toimia, se vaatii korkeaa aikaresoluutiota. Talloin se pystyy tarvittavaan ku-
vaustarkkuuteen tarjotakseen kattavan kuvauksen siitd, miksi ja miten kontrastiai-
ne sitoutuu kudokseen. Jos aikaresoluutio on heikko, voidaan saada epéatarkkoja
ATF:ja. Jos taas erotustarkkuus on huono, voi tdmé osittaistilavuusvaikutus (engl.
Partial volume effect) johtaa jalleen epatarkkoihin AIF-mittauksiin. Kineettisissa
malleissa vihempien yksityiskohtien tai epatarkempien mallien kiaytto voi tuottaa
systemaattisia virheitd arvioitaviin kineettisiin parametreihin. Esimerkiksi verisuo-
nen veriplasman murtotilavuuden v, jattdminen pois, voi johtaa merkittaviin virhei-
siin maariteltdessa Ky qns-arvoa. Toiseksi kontrastiaineen in vivo -relaksaation arvo
on arvioitava in vitro -mittauksista, jotta kontrastiaineen pitoisuus voidaan laskea.
Relaksaation arvo kuitenkin riippuu kudostyypisté, solujensisdisestd vedesta seka
veden siirtymisestd solujen ulko-ja sisévesilokeroiden vélilla (engl. water compart-
ments) [111], mikd johtaa virheisiin pitoisuusarvoissa téllaisia oletuksia tehtéessa.

Kolmanneksi kontrastiaineen pitoisuuden mittaaminen voi olla epatarkkaa kineetti-
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sid, parametreja madritettaesséa, kun vedenkiertoa eri lokeroiden vélilla ei ole otet-
tu tarpeeksi tarkasti huomioon [112]. Neljanneksi kineettisissd parametreissa voi
olla virheitd, jos plasman kulkuaikaa ei ole otettu huomioon kineettisessd mallis-
sa. Lopuksi suurin osa merkittavista virhelahteista liittyy kiytettyihin T1-arvoihin.
Kliinisissé sovelluksissa lisdskannausta T1-relaksaatioajan mittaamiseksi ei yleenséa
suoriteta aikarajoituksen vuoksi, ellei kyseesséd ole harvinaisempi kuvauskohde ku-
ten desmoidit. Téasséd tutkielmassa desmoidien T1-relaksaatioajan maéaérittdmiseen
kéytettiin potilaiden kuvantamisen yhteydesséd kaytettyja T1-relaksaatioaikakuvia.
Vaikka T1-arvoja mitattaisiin, kiytetddn usein nopeampia menetelmia kuten kah-
den pisteen menetelméd [113], mikd tuottaa epéluotettavia T1l-kudosarvoja. Ta4ma

voi aiheuttaa kineettisten parametrien epétarkkoja arvioita. [94]

1.4.8 Kiliiniset sovellukset

Dynaamista kontrastitehostettua magneettikuvausta kiytetdin usein aivojen sai-
rauksien, kuten kasvainten, tutkimuksissa. DCE-MRI ei ole aivojen perfuusiokuvan-
tamiseen yhta kiytetty menetelmé kuin dynaaminen suskeptibiliteetti kontrasti MRI
(engl. Dynamic Susceptibility Contrast, DSC'). Ennen DSC-kuvantamista verisuonis-
ta ja verenvirtauksesta saatiin tietoa esimerkiksi angiografialla ja perfuusio-TT:ll4
[10]. Monet tutkimukset ovat kuitenkin néyttineet, ettd DCE-MRI on kiyttokel-
poinen vaihtoehto [114-118]. DCE on kuitenkin yhé kdytetympi menetelmé per-
mabilitettitutkimuksissa [119]. Nykyéaan tdtd menetelmédd kiytetddan myos aivojen
ulkopuolella kuten taulukosta 7a ndhdéan. Sitd kiytetddn esimerkiksi yleisesti poti-
lailla, joilla on rinta-, prostata-, lantio- ja lihastauteja. Tama menetelméa on erittdin
hyodyllinen kartoittaessa veriméaérid kasvainvauriossa Ky,.qns:n lisdksi. Silld voidaan
tutkia, minké laatuisia kasvaimet ovat, millaisia vaikutuksia radioterapialla on saatu

sekd millainen hoitovaste kemoterapialla on saatu.
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Taulukko 7: DCE-MRI:n tavallisimpia kdyttokohteita (a) ja soveltuvuuksia verrat-

tuna tietokonetomografiaan (b) [94].

(a) (b)

Menetelmi DCE TT
Sijainti tai kiiyttokohde Tarkempi kohde Perustuvuus T1-relaksaatio Tiheys
Kontrastiaine Gd-pohjainen Jodi-pohjainen
- Aivot Singaalin suhde taustaan Hyva Hyvé
Aivot
- Kasvaimet Aivojen verenkierron seuraus Huono Hyva
- Rinnat Aivojen veren tilavuuden kvantifiointi | Erittdin hyvéi Erittdin hyva
- Eturauhanen Kauttakulku Erittdin hyvd (Kyans) | Erittdin hyvi
Aivojen ulkopuolella
- Lantio Kattavuus Hyva Hyva
- Lihakset Kuvausaika Kohtuullinen Erittdin hyva
Toistettavuus Kohtuullinen Hyvé
Hyvé indikaattori Léadketerapian toiminnan arviointi Soveltuvuus lapsille Kohtuullinen Huono
Kuva-artefaktit Erittdin hyva Hyva

Kuvassa 16a nikyy parametrikarttoja, jotka on laskettu DCE-MRI -datasta, jot-
ka puolestaan on saatu kuvan 16b potilaasta. Kasvaneet AUC-, PE- ja K}, s-arvot
nayttdavat merkkejé frontaalileesiosta ja samalla osoittavat tuumorin verenkierron
lisdantyneen. Téatd menetelmédd kiaytetdan myods yleisesti arvioitaessa ladkehoidon

tehoa. [94]

Pre-TIWT

(a) DCE-MRI:1l4 saatuja parametrikarttoja (b) Magneettikuvia

Kuva 16: Esimerkki potilaasta, jonka kasvainalue on kuvattu perfuusio MRI:114. [94]
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1.5 Farmakokineettinen mallinnus

Farmakokineettinen (FK) malli on matemaattinen tyokalu, jota voidaan kidyttaa
kliinisend aputyotkaluna, kun on tarpeellista tehda optimaalisia ja yksilollisia 144-
keannoksia haluttujen tavoitteiden saavuttamiseksi [120]. Ennen kuin FK-analyysi
voi alkaa, kontrastiainekonsentraatio pitda 16ytaa MRI-signaalista. Tahén tarvitaan
MRI-mallia, jossa on kaksi eri komponenttia. Ensimmaiseksi 77 on pienentynyt kont-
rastiaineen vaikutuksesta yhtélon (8) mukaisesti

1 1
_— = — C. 8
T T (®)

Relaksiivisuuden r; oletetaan yleensa olevan yhta suuri kuin sen in-vitro -arvo, vaik-
ka se voi hieman muuttua in-vivo:ssa. On myo6s tarkeda, ettd kasvaimen natiivi 7T
tiedetadn. Toiseksi signaalin mallinnus riippuu siité, miten 77 redusointi kasvaa yh-
talon (9) mukaisesti. Tamé yhtalo on sekvessiriippuvainen, jonka liséksi tarvitaan
tarkkaa tietoa sen kdantokulmasta a.

(1 — e TR/T) . gina

1 —e TR/ . cos o

S =5, (9)

Yleisin kiytetty sekvenssi on yksinkertainen GE sen riittdvan nopeuden, tarkkuu-
den ja tilavuuskartoituksen takia. Téllaisessd menetelmassa jokaisen virityskierrok-
sen jalkeen jiljelle jadnyt poikittainen magnetisaatio poistetaan ennen uutta virit-
tavaa 90 asteen pulssia epavaiheistamalla, jotta jaanyt poikittainen magnetisaatio
ei vaikuttaisi seuraavaan viritykseen [121]. Téamén vuoksi sekvenssid kutsutaan pila-
tuksi gradienttikaiuksi (engl. Spoiled Gradient Echo, SGRE) ja joskus epidkoheren-
tiksi gradienttikaiuksi. Liséksi kun kolme aiemmin mainittua parametria (ry, 119, )
ovat tiedossa, voidaan havaita relaatio signaalin ja kontrastiaineen vélilla. [122]
FK-mallintamiseen tarvitaan kontrastiainekonsentraation liséksi valtimoplasma-
konsentraatio. Tatéa varten tarvitaan ensin verikonsentraatio ¢,(t) veren signaalista.
Se saadaan kdyttdméalla yhtaloitd (8) ja (9). Koska kontrastiainetta on ainoastaan

solujen ulkopuolisessa vilitilassa, plasmakonsentraatio ¢,(t) on korkeampi kuin ¢ (¢)
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hematokriittisyyteen Hct liittyvén tekijan vuoksi [11]. Hematokriittinen arvo kuvaa
punasolujen suhteellista médrdd veren tilavuudesta [123|. Néiden vélinen relaatio

noudattaa yhtaloa 10.
Cp
Cy=——
P 1—Het

(10)

Farmakokineettinen analyysi voidaan aloittaa, kun kontrastiainekonsentraatio
ajan suhteen on saatu maaritettyd. Analyysin avulla voidaan mallintaa, miten kont-
rastiaine jakautuu elimistéon ja miten kasvaimen ominaisuudet tdhén vaikuttavat.
Useimmat mallinnukset kayttéviat lokeromallia. Mallin idea perustuu siihen, etta
lokeron konsentraatio pysyy ldhes vakiona, vaikka sinne tulee ja sieltd poistuu esi-
merkiksi nestetta tasaisesti. Yksinkertaisin malli siséltdd vain yhden kudoslokeron
suonistolokeron liséksi ja sitd kutsutaan Toftsin malliksi [107]. Toftsin mallilla voi-
daan maéaarittaa erilaisia parametriarvoja kuten ky.qns ja ve. Siind kontrastiainebo-
luksen injektio antaa ajan suhteen vaihtelevan veriplasmakonsentraation, joka puo-
lestaan voidaan mitata jokaiselta kohdehenkilolta. Yleisesti kiytetyt kontrastiaineet
ovat pienikokoisia, joten endoteelissa tapahtuva vuoto kapillaarista solujen véliti-
laan on passiivista ja diffuusoituvaa. Tamaéan perusteella vuodon voidaan sanoa ole-
van riippuvainen solujen vélitilan ja plasman vilisestd konsentraatioerosta. Kipqns

on suhteellisuutta kuvaava vakio, joka nikyy yhtalossa (11)

dee(t)
dt

= Kirans (¢p(t) = ce(t)), (11)

Ve

jossa v.c, on kontrastiaineen méaara EES:ssd, kun taas ky.qns on edellamainittu riip-
puuvuusvakio. ki.qns on tilavuudensiirtofunktio veriplasman ja EES:n vélilla. Kont-
rastiaineen kokonaiskonsentraatio saadaan yhtélolla (6). Kontrastiaineen kokonais-
konsentraatio on siis EES:n osuuden (pé#osin v.) ja suonensisdisen osuuden v, sum-
ma. [11, 122]

Téllainen yksikertainen FK-malli (laajennettu Toftsin malli), jossa on vaskulaa-
risen lokeron liséksi ainoastaan yksi kudoslokero, pystyy luotettavasti selittamaén

signaalin muutoksen kovettuneissa kasvaimissa (engl. sclerosis lesions) sekd anta-
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maan tasaisesti oikeita arvoja tunnetuista kasvaimien k.o~ ja ve-arvoista. ETM
kuitenkin eroaa monimutkaisemmista kaksilokeroisista malleista kuten 2CXM (two-
compartment exhange model, kaksilokeroinen vaihtomalli) siten, etté se olettaa plas-
man virtauksen olevan aareton. Tama malli ei vilttadmatta toimi toivotulla tavalla
korkeammopilla aikaresoluutioilla (~1s). ETM on rajoitteestaan huolimatta yleisesti

kiytossd oleva malli ja sitd kiytetddn myos tassa tutkielmassa. [11, 107, 126]

1.6 Valtimon syottofunktio

ATF kuvaa konsentraation muutosta tarkasteltavaa kudosta syottévissa verisuones-
sa ajan funktiona. Se on maééritettava tai mitattava melkein kaikissa DCE-MRI-
malleissa. Ongelmana on kuitenkin todellisen AIF:n méarittdminen tai arvioiminen.
Tamé ongelma johtuu siitd, ettd madrittamistd vaikeuttavat virtausartefaktit, si-
sadnvirtaus, korkean kontrastiainepitoisuuden epalineaariset vaikutukset ja osatila-
vuusvaikutukset [125]. AIF-kinetiikka eroaa kudoskonsentraatiosta, koska sille on
ominaista nopea imeytyminen (engl. uptake), jota seuraa lyhyt huippuarvo, jonka
jalkeen on pidempi poistojakso (engl. wash-out period). AIF:n méaritystekniikat voi-
daan jakaa viiteen eri ryhmaéaén: kultaiseen standardiin, populaatiopohjaiseen, ver-
tailukudospohjaiseen, yhteisarvioituun ja kohdemé&éaritettyyn tekniikkaan. [126]
DCE-MRI:ssé valtimosyottofunktio méaritetdan samalla tavalla kuin DSC-MRI:ssa.

Siiné siis AIF saadaan suuresta syottévésta valtimosta. Kehityksen kohteena on ol-
lut 1dhelld leesiota tai kiinnostavaa vokselia olevan AIF:n kiytto globaalin AIF:n
(suuren suonen) sijaan [127-129|. Témé lokaali eli laheltd saatava AIF méadritetdan
pienemmasta verisuonesta, joka olisi ldhempéné kohdealuetta. N&in saataisiin mi-
nimoitua bolusdispersio [94]. Bolusdispersiolla tarkoitetaan kontrastiaineen avulla
mitattavan AIF:n huipun levenemisté esimerkiksi verisuonen ahtauman takia [130,
131]. Talloin suuresta suonesta mitattava globaali AIF voi erota kohdealueen todel-

lisesta AIF:std, mikéli dispersiota aiheuttava tekija on mittausalueen ja todellisen
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alueen vilissd [132|. Vaihetietojen kiytté AIF:n arvioimisessa on myos herédttényt

paljon kiinnostusta ja on myos potentiaalinen vaihtoehto [133].

1.6.1 Kultainen standardi

Kultaisen standardin AIF mé&éritetdan analysoimalla verindytteitd, jotka on keratty
DCE kuvauksen aikana kohdehenkil6lle asetetun arteriaalikatedrin avulla. Tamén
menetelmén hyotyy tarkasta veriplasmakonsentraation c, méérityksestd jokaisessa
naytteessd ajan kuluessa, jolloin saadaan AIF:n tarkka méaritys ajan funktiona.
Menetelmén huonona puolena on, etté se on potilaille epamiellyttava sekd hankala
ja sen tarkkuus riippuu aikaresoluutiosta, varsinkin pienille leesioille. Liséksi sité ei

ole kunnolla mahdollista kiyttda, mikéli kohdealueella ei ole suuria verisuonia. [126]

1.6.2 Populaatiopohjainen AIF

Populaatiopohjainen AIF maééritetdédn ottamalla verindytteitd pienestd ryhmésté
kohdehenkil6itéd ja kiyttamalld heiddn keskiméaériista tulosta myohemmissa tutki-
muksissa. Toft ja Kermode kiyttivat tallaista mallia ja kuvasivat sitd kahden laske-
van eksponentiaalin summana, jonka parametrit arvioitiin sovittamalla ne plasma-
konsentraatiomittauksiin, jotka oli otettu kohderyhmésté [107]. Yhtaloksi muotoutui
talloin

Cy(t) =D (alemlt + agemQt) . (12)
Tamén yhtalon kuvaaja ndhdéédn kuvaajasta 17a. Parker et al. ehdotti erilaista rat-
kaisua [125], jossa kiytettiin kahta Gaussista kernellid seké sigmafunktiolla modu-
loitua eksponentiaalia. Niiden sekoitus sovitettiin MRI signaalin mittauksiin, jotka

oli saatu 23 syopapotilaalta. Talloin funktiosta saatiin muotoa

B —mat 2
Cp(t) 1"‘6 mgt te) z:: 2

(t—p)/oiV/2)? ] (13)

>]
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Kuva 17: Populaatiopohjasia AIF malleja

Kuten kuvasta 17b n&hdédn Parkerin et al. méérittama AIF on kineettisyy-
deltddan lahempéna todellista AIF, ja néin ollen siksi kuvaa AIF:ia paremmin kuin
Toftsin ja Kernellin malli. Populaatioon perustuvia malleja kiytetdan laajalti niiden
yksinkertaisuuden takia, mutta myos siksi ettei ylimaardisia MRI-mittauksia muil-
ta kohdealueilta tarvitse tehdé. Kuitenkin téllaiset mallit jattavit kontrastiaineiden
ruiskutusajat ja -annosten méaaridt huomioimatta samalla olettaen vahéiset kohde-
henkiloiden véliset eroavaisuudet. Namaé tekijit voivat tuottaa isojakin virheita seka

ATF:n médrittelyssa ettd farmakokineettisessé analyysissa. [126]

1.6.3 Kohdemaéiiritetty AIF

Kohdemaéaritetyssd AlF:ssa yksittédiselle kohdehenkilolle mééritetddan oma henki-
l6kohtainen AIF tdmén omasta potilas-DCE-MRI -datasta. Tyypillisimmin tdméa
MRI-signaali otetaan alueelta, jossa sijaitsee kohdealueen ldhelld oleva suuri syottéa-
va, valtimo. Tama menetelmé on siis noninvaasinen, ja silld odotetaan saavan hyva
arvio todellisesta AIF-arvosta. Ongelmana voi olla, ettd tarvittavaa suurta valtimoa
ei kohdealueella (esimerkiksi rintasyopaa tutkittaessa) ole, jolloin voidaan saada vir-
heellinen arvo. Lisdksi saadun arvon tarkkuus riippuu valituista MRI pulssisarjan
parametreista, padosin aikaresoluutiosta, joka tarvitaan arvon tarkkaan méarittami-
seen. Mikéli tarvittavaa tarkkuutta ei saada, karsii silloin myos erotustarkkuus seka

taustan kohinan suhde signaaliin (engl. Signal-to-Noise -ratio, SNR). Myos MRI-
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signaali suuresta syottavasta valtimosta lahelld kohdealuetta voi vaaristyd muista-
kin haittavaikutuksista, kuten osatilavuusvaikutuksesta, sisddnvirtausvaikutuksesta
seké veren virtauksen pulsaatio- ja turbulenssivaikutuksista. Saatu signaali tulee kor-
jata myos hematokriittiselld arvolla, silla syottavasta valtimosta saatu AIF kuvaisi

muuten koko valtimon verta, eikd vain veriplasman konsentraatiota. [126]

1.6.4 Vertailukudospohjainen AIF

Téassd menetelméssd on pyritty ratkaisemaan kohdeméadaritetyn AIF:n ja populaa-
tiopohjaisen AIF:n haasteet. Sen sijaan, ettd MRI-signaali mitattaisiin ldheisesté
syottavasta valtimosta tai olettamalla jokin AIF:n muoto, voidaan kontrastiaine-
konsentraaatio mitata terveessad hyvin tunnetussa vertailukudoksessa ja sitd kayt-
tad signaalin muutosten kalibrointiin kohdekudoksessa. Nama menetelmat voidaan
jaotella kahteen eri tyyppiin: yksittais- ja monivertailukudosmenetelméasan. Yksit-
taismalli olettaa tunnetut farmakokineettisen parametriarvot télle yksittéaisvertailu-
kudokselle ja kiyttda sen kontrastiaineen imeytymiskdyrdad AIF:n kidénteiseen méaé-
rittdmiseen [134]. Tdmé mentelmé ei kuitenkaan ole yleispatevi, silla kineettisilla
parametreilla esiintyy yksilollisia vaihteluita, jotka vaikuttavat mittaustarkkuuteen
ja heikentévit tulosten toistettavuutta [135]. Tamén lisdksi yksittdiskudosmallissa
ATF:n oletataan olevan sama seké vertailukudokselle, ettéd kohdekudokselle (kuten
kasvain). On my6s huomioitava, ettéd tallaisella metodilla saatavaa AIF:ia voi kéyt-
tda vain yksinkertaisessa DCE-MRI-mallinnuksessa, eikd se télloin ota huomioon
plasman murto-osuutta kudostilavuutta kohti taikka plasman tilavuutta v,. Kahden
[136] tai useamman [137| vertailukudoksen kiyttdminen ei téllaista oletusta tee. Mo-
nikudosvertailun avulla mééritetty AIF on havaittu olevan sopivan paremmin far-
makokineettiseen mallinnukseen kuin populaatiopohjaiset menetelmét [138]. Vaikka
kahden vertailukudoksen kidyttdminen poistaa kirjallisuusarvojen kiyttdmisen ver-

tailukudoksen kineettisissa parametreissi, voi niita kiyttaé ainoastaan sen tyyppisis-
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sé kudoksissa, jotka voidaan kuvata kaksilokeroisella FK-mallilla [137]. Kuten yksit-
taisvertailussa, kahden vertailukudoksen tapausta voidaan myos kiyttad ainoastaan
yksinkertaisissa DCE-MRI-malleissa, joissa ei ole v,:té [138]. Monivertailukudokseen
perustuvaa AlF:ia voidaan sen sijaan kiyttéd, ainakin teoreettisesti, yleisiin DCE-
MRI FK-malleihin. Taéméan kiytdnnonsovellutukset Toftsin mallilla vaativat EES:n

murtotilavuuden v, ennakkomééarittelyd vertailukudosalueilla [139].

1.6.5 Yhteisarvioitu AIF

Yhteisarvioitu AIF on maéritetty siten, ettd se on hyviksyttava funktio, jolla on
sdadettavat parametrit veriplasman konenstraatiolle, jotka voidaan arvioida yhdes-
sd FK-parametrien kanssa. AlIF:iin liittyvid mittauksia tai oletuksia ei tédssd me-
netelméssa ole. Sekd FK- ettd AIF-parametrit sdddetddn yhdessd kudoksen kont-
rastiainekdyran sovittamiseksi. Samalla AIF-parametreja sdddetéddn optimaalisen
sovituksen 16ytamiseksi [140]. Tdmé&n menetelmén pédetu on, ettei mitddn erityi-
sii. DCE-MRI protokollia AIF:n médrittdmiseen tarvita. Tdm&a menetelmé vihen-
taa ennakko-oletuksia ja epavarmuuksia verrattuna populaatipohjaiseen tekniikkaan
[141, 142]. Monoeksponentiaaliset funktiot ovat yksinkertaisimpia AIF:n muotoja,
mutta juuri niiden yksinkertaisuuden takia ne voivat tuottaa merkittaviakin virhei-
td FK-parametrien arvioinnissa [122]. Realistisemmat AIF-muodot, joilla on paljon
vapaita parametreja, vaativat enemmaéan prosessointiaikaa, silld muunneltavia para-
metreja on enemman. Tamé ndhdéan esimerkiksi aikasemmin mainittujen Toftsin ja
Parkerin malleista, joilla on yhteensé 12 vapaata parametria (kaksi Toftsin mallissa
ja kymmenen AlF:ssa). Tamé tekee kunkin vokselin kudoskonsentraatiokdyrén opti-
maalisten parametrien hakuavaruudesta erittdin suuren, ja siksi niiden todennékoi-
syys jaada paikallisiin minimeihin on suuri. Témé& menetelméa on muihin menetelmiin

néhden melko uusi, joten se kehittynee tulevaisuudessa. [126]
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2 Menetelmat

2.1 Potilaat

Tassa tutkielmassa on kiytetty 70 potilasta, joista 23 on myoomapotilaita, 11 des-
moidipotilaita ja 36 prostatapotilaita. Nama potilaat valittiin soveltuviksi HIFU-
hoitoon Turun yliopistollisessa keskussairaallassa (TYKS) Varsinais-Suomen sai-
raanhoitopiirissd. Namé potilaat on kuvattu ennen hoitoa, ja néita kuvia kiytetaan
parametrikarttojen tekemiseen seka analyyseihin. Valintakriteereiné oli, etté potilas-
ta ei ole vield hoidettu HIFU-hoidolla, ja ettéd hoitoa edeltavat kuvaukset suoritettiin

TYKS:ssé ja hoitoa edeltavissé kuvauksessa oli médritetty tarvittavat kuvasarjat.

2.2 Laitteet

Magneettikuvaukseen kiytettiin 3 T:n magneettikuvauslaitetta (Ingenia, Philips,

Best, the Netherlands) Turun Yliopistollisessa keskussairaalassa.

2.3 Kuvausprotokollat

Myoomapotilaat kuvattiin pronaalisessa asennossa (vatsallaan kasvot alaspain). Etu-
rauhaspotilaat kuvattiin seldlladn kasvot ylospéin, ja desmoidit niiden erilaisten si-
jaintien seurauksena kuvauksesta vastaavan radiologin suunnittelemassa asennossa.
Niissa kuvantamisprotokollissa kiytettiin seuraavia sarjoja: dynaaminen E-Thrive ja
erilaisia T2 painotettuja sarjoja. Desmoideille kuvattiin myos T'1-relaksaatioaikakuvat,

joiden avulla maéaritettiin niiden T1-relaksaatioarvot kullekin kasvaimelle erikseen.

2.4 Ohjelmat

Téassé tutkielmassa kiytettavit ohjelmat olivat NordicICE, Cercare ja 3D Slicer.
NordicICE (Nordic Image Control and Evaluation) on katselu-, analysointi- ja k-

sittelypaketti funktionaaliselle MR-datalle, jotka on kehitetty helppokayttoisyytta



20

ja korkeaa toimintakykyé silmélld pitden Windows-kiyttojarjestelmélle. Se tarjo-
aa laajan valikoiman peruskuvankésittely- ja analyysitoimintojen liséksi kattavat
toiminnot funktionaalisen MRI-datan dynaamisen kuvan analysointiin (esimerkiksi
perfuusioon), késittelyyn ja esittdmiseen. Cercare on puolestaan téysin automaat-
tinen, tekodlykayttoinen, valmistajaneutraali potilaskohtainen ohjelmisto tietokone-
tomografialle ja magneettikuvantamiselle. Ohjelmalla voidaan tarkastella ja analy-
soida dynaamisia ja funktionaalisia kuvasarjoja. Cercare pystyy kasitteleméin se-
ki tietokonetomografia- ettd magneettikuvia, ja on toimintakykyinen Windows- ja

Linux-alustoilla.

2.4.1 NordicICE

NI:ssé kiytettiin farmakokineettisend mallina laajennettua Toftsin mallia (yht&lo
(6)). MRI-DCE-analyysiin kdytetyt kineettiset mallit olettavat, ettd kontrastiaine-
pitoisuus tiedetéddn. Magneettikuvauksessa téta pitoisuutta ei voida suoraan mi-
tata, vaan se on madritettdva havaitusta MR-signaalin intensiteetin muutokses-
ta, kun kontrastiaine on halutussa kudoksessa. Yksi yleinen oletus on, ettd 1/T1-
relaksaationopeuden muutos on verrannollinen konsentraatioon. Tamé verrannolli-
suus sdilyy, kunnes kudoksessa olevien vesiprotonien ja kontrastiaineen paramag-
neettisen keskuksen vélinen vedenvaihto (engl. water exchange) ei enédé tapahdu
nopeasti. Taman oletuksen perusteella konsentraatio voidaan suhteellisesti arvioida,
koska 1/T1-relaksaationopeuden muutos on mitattavissa. Voimakkaasti T'1-painotetuissa
sekvensseissi yleensé oletetaan, ettd 1/T1-muutos on suhteellinen signaalin voimak-
kuuden kanssa. Téalloin suhteellinen muutos 1/T1:sessé ja siten konsentraatiossa
voidaan arvioida yksinkertaisesti signaalin suhteellisena muutoksena, joko absoluut-
tisena yksikkona tai prosentuaalisena muutoksena. NordicICE kayttaa konsentaatio-

aika -kidyrén arvioimiseen SGRE-sekvenssii

sin (1 — e~ 1)
SI=k — e T (14)

l1—e 7t -cosw
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Téssa yhtalossa k on tuntematon vakio, o on kiertokulma, TR on toistoaika, T'1 ja

T2* ovat relaksaatioaikoja ja TE luonnollisesti kaikuaika.

2.4.2 Cercare

Raaka perfuusiodata analysoitiin Cercaren (Cercare Medical, Aarhus, Denmark) Ca-
pillary Function -moduulilla. Kuten NordicICE Cercare méarittaa myos seuraavat
parametrit: siirtovakio ktyqns, plasman murtotilavuus v,, EES:n murtotilavuus v.,
nopeusvakio k., ja huipunsaavuttamisaika TTP. Cercare korjaa automaattisesti ku-

vauksen aikana tapahtunutta liiketta sen omalla liikekorjaustoiminnoillaan.

2.4.3 3DSlicer

Slicer on ohjelma, joka kiyttdd avointa lahdekoodia. Se on joustava modulaari-
nen alusta esimerkiksi ladketieteellisten ja bioladketieteellisten kuvien visualisointiin,
prosessointiin, segmentointiin, rekisterdintiin ja analysointiin [143]. Slicer:ia kéyte-
taan useisiin ladketieteellisiin kohteisiin kuten erilaisten syopien tutkimiseen seké
neurokirurgiaan [144]. Aluksi tarkoituksena oli kiyttaa OsiriX-ohjelmistoa Cercaren
ja NI:n kuvien vertailuun. OsiriX on ohjelmisto, joka on suunniteltu suoraviivai-
seen DICOM (lddketieteen standardi kuvantamistiedostomalli)-tiedostojen visuali-
sointiin. Valitettavasti NordiclCE:n DICOM-muodostoon tallennetut parametrikar-
tat menettivit kvantitatiivisen datansa DICOM-muodossa, eiviatkd néin olleet ver-
tailukelpoisia. 3DSlicer-ohjelma valittiin korvaavaksi ohjelmaksi sen suorituskyvyn
vertailukelpoisuuden OsiriX:in kanssa [145], minké liséksi se on yhteensopiva monien
eri tiedostomuotojen kanssa.

Slicer mahdollistaa ROI:den (Region Of Interest, suom. kohdealue) piirtdmiseen
kuviin niin sanottuina segmentteind ja antaa segmentisti tietoa seuraavina para-
metreina: vokseliméérd, tilavuus (sekd mm? ettd cm?®) sekél intensiteetin minimi,

maksimi, keskiarvo, mediaani ja keskihajonta. ROI:t piirrettiin kuviin kiyttamaélla
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padasiassa T2- ja MaxIP-kuvia (Maximum Intensity Projection, suom. Maksimi-
intensiteettiprojektio). MaxIP on Cercaren kuvatyyppi, jossa intensiteettiarvo suo-
datetaan perfuusiosarjan korkeimmalla intensiteetilld. Tarkemman tuloksen saami-
seksi kasvaimiin maéritettiin kahdesta kolmeen segmenttia eri leikkeisiin riippuen

niiden koosta.

2.5 Kuvausparametrit

Ohjelmat loivat parametreille arvokartat, joilla ohjelmia arvioitiin. Namé parametrit

olivat kirans, Ve, Up, TTP ja kep.

2.6 Analyysitavat
2.6.1 Valtimon syottofunktion arvostelu

Vertailua varten molemmilla ohjelmilla tehtiin toisiaan mahdollisimman hyvin vas-
taavat parametrikartat. Tamén saavuttamiseksi valtimon syottofunktiot méaritet-
tiin molemmilla ohjelmilla saman leikkeen samasta kohdasta. Téman kohdan ja alu-
een koon méarasi Cercaren tekodlyn automaattinen AIF-valinta. Sama kohta ja alue-
koko ei kuitenkaan takaa AIF-kdyrien yhdenmukaisuutta, mutta takaa ohjelmien
vertailukelpoisuuden. Kéayttajan on myos mahdollista maarittaa AIF manuaalisesti
molemmissa ohjelmissa, mutta koska tarkkailtavana ominaisuuksina on Cercaren au-
tomaattisesti méaritetyn AIF:n soveltuvuus ja totuudenmukaisuus, piirretdan AIF:n
ROI:t Cercaren pohjalta NI:hin.

ROI:den avulla maaritetyille AIF-kuvaajille suoritettiin kvalitatiivinen arvostelu
asteikolla 1-5. Arvostelu suoritettiin vain kvalitatiivisena, silld Cercaren AIF-kéyraé
ei ollut mahdollista saada tiedostomuodossa, vaan se oli ainoastaan havaittavissa

ohjelmassa nékyvané kiyranéd ilman tarkkoja arvoja. NI:ssd puolestaan oli mah-
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dollista saada AIF-kiyra myos tiedostomuodossa. Vertailussa arvosana yksi kuvaa
olematonta relaatiota, jossa kdyrat eiviat muistuta toisiaan lainkaan. Arvosana viisi
puolestaan tarkoittaa, ettd kuvaajien muoto ohjelmien valilla on erittdin samanlai-
nen, sekd suhteelliset muutokset kdyrissé ovat samaa luokkaa. Suhteelliset muutokset
arvioitiin kayttamalla ohjelmien kuvaajien koordinaattiakseleita apuna.
Luokittelua kiytetdan apuna arvioitaessa tuloksia ja niiden totuudenmukaisuut-
ta. Vertailut ohjelmille suoritetaan kahdella laatutasolla. Ensimmaéisessd otetaan
kaikkien AIF:ien pohjalta muodostettujen kuvien alueet huomioon. Toisessa huo-
mioidaan ainoastaan arvosanan neljd tai viisi saaneet. Jalkimmainen laatutaso néh-
déén parametrien (*)-merkinnésti. Néin voidaan arvioida paremmin myos mittaus-

ten seka niissé tapahtuneiden mahdollisten vaikutusta tuloksiin.

2.6.2 Ohjelmien kuvausparametrien vertailu

Kuvausparametrien pohjalta muodostettuihin parametrikarttoihin piirrettiin ROI:t,
joiden perusteella saatiin kasvaimista kuvausparametreille arvot. Naita arvoja ver-
taillaan keskenédéan. Molemmilla ohjelmilla on oma skaalansa, joten vertailua varten

datasetit tdytyy normalisoida. Tadmé tehtiin kaavalla (15)

l‘—bo
by — bo

(a1 — ap), (15)

J:':ao—i—

jossa ' on normalisoidun koordinaatiston arvo, ay on normalisoidun koordinaatis-
ton minimi, a; on normalisoidun koordinaatiston maksimi, x on alkuperaisen koor-
dinaatiston arvo, by on alkuperéisen koordinaatiston minimi ja b; on alkuperiisen
koordinaatiston maksimi. Normalisoitu koordinaatisto sijoitettin selkeyden vuoksi
valilla [0,100].

Oletuksena oli, ettei kasvainten parametrien suuruudella ole relaatiota, joten ku-
takin kasvainta pidettiin omana yksikkoné. Nain kullakin kasvaimella oli oma koor-

dinaatistonsa, joka normalisoitiin. Kasvaimista otettiin useampi leike, joten kunkin
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kasvaimen minimi- ja maksimiarvo oli leikkeiden valinen keskiarvo.

Jokaiselle kuvausparametrille tehtiin normaalijakaumatarkastelu, jonka liséksi
molempien ohjelmien arvot sovitettiin samaan koordinaatistoon analysointia var-
ten. Cercaren ja NI:n parametrit luovat kunkin mittapisteen koordinaatit (olkoon
NI x-akselilla ja Cercare y-akselilla), ja ihannetapauksessa pisteet aseittuisivat yh-

delle lineaariselle suoralle.

2.7 Statistiikka

Kuvausdatojen analysoinnin apuna kiytetdan visuaalista tilastollista data-analyysiohjelmaa
JMP:té. Mittauspisteiden véliseen vertailuun ja sovituksiin kiytettiin Origin 2016
-ohjelmaa. Origin 2016 on Originlabin valmistama ohjelma, jota voidaan kiyttda

numeerisen datan analysointiin.

3 Tulokset

3.1 Valtimonsyottofunktio

Tassé alakappaleessa on naytetty kiaytetyt AIF-luokitusehdot seké kasvainten jakau-

tuminen luokituksien valilla.
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3.1.2 Arvosanajakauma
12

10

B Myooma
W Desmoidi
m Prostata
. I I
1 2 3 4 5

Arvosana

Lukumaara
=Y [=2] co

[A¥]

Kuva 18: Kasvainten AIF-vertailuiden arvojakauma.

3.2 Kasvainten normaalijakautuvuus

Kasvainten arvoille méaéritetddn normaalijakaumat niiden normalisoiduille arvoil-
le, jotta ndhd&aan onko potilaiden vélisten kasvaimien perfuusioparametrien arvoilla
yhtélaisyyksia. Mikédli arvot noudattavat normaalijakaumaa, on kasvainten valilla
selkedmmin yhtéaldisyyksié ja ne ovat mahdollisesti helpommin havaittavissa vertaa-
malla tulevaisuudessa mitattuja arvoja aiempiin havaintoarvoihin. Normalisoiduille

kuvausparametrien kasvainalueiden arvoille sovitetaan normaalijakauman yhtalo

Fa) = ), (16)

CoV2r

jossa p on jakauman keskiarvo ja o on keskihajonta. Normaalijakautuvuuden ar-
viointiin kdytettiin JMP:t4, joka on tilastollinen datan analysointiohjelma. JMP an-
taa jakaumalle p-arvo, joka kertoo kuinka hyvin normaalijakauma siihen sopii. JMP
kayttdd HO-hypoteesina oletusta, ettd kasitelty data olisi normaalijakautunut. Mi-
kili p-arvo on alle 0,05, eroaa sovitus merkittavasti HO-hypoteesista. Kasvainten

kuvausparametrien datalla tehtyjen sovitusten p-arvot on keratty taulukkoon 9.
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Kuva 19: Kuvausparametrien saamat arvot myoomien kasvainalueelta sekd niihin

sovitettu normaalijakauman kuvaaja kummallakin ohjelmalla.
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3.2.2 Desmoidi
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Kuva 20: Kuvausparametrien saamat arvot desmoidien kasvainalueelta sekéd niihin

sovitettu normaalijakauman kuvaaja kummallakin ohjelmalla.
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3.2.3 Prostata
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Kuva 21: Kuvausparametrien saamat arvot prostatan kasvainalueelta sekd niihin

sovitettu normaalijakauman kuvaaja kummallakin ohjelmalla.
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3.2.4 Taulukoidut p-arvot

Taulukko 9: Kutakin kasvainta vastaavien arvojen normaalijakauman p-arvot mo-
lemmille ohjelmille. JMP kayttdd HO-hypoteesina, ettd kasitelty data on normaali-
jakaumasta. Télloin jos jakauman p-arvo on alle 0,05, hylatdan hypoteesi, eika ja-

kauma ole normaalijakautunut.

Kasvain Myooma Desmoidi Prostata
Ohjelma NI Cercare NI Cercare NI Cercare
Etrans 0,0027 0,2738 0,0908 0,0001 0,6493 0,0018
Ve <0,0001 | 0,0003 | <0,0001 | <0,0001 | <0,0001 | <0,0001
Up <0,0001 | <0,0001 | <0,0001 | <0,0001 | <0,0001 | 0,0014
TTP <0,0001 | <0,0001 | <0,0001 | 0,0005 | <0,0001 | <0,0001
kep 0,0003 | <0,0001 | <0,0001 | 0,0004 0,0028 0,0006

Taulukosta 9 havaitaan, ettd lukuunottamatta ki..,.:n arvoja Cercaren myoomalla
ja NI:n desmoidilla ja prostatalla, kasvainten kuvausparametrien datojen poikkea-
van merkittavasti normaalijakaumasta. Tama kertoo, ettei siirtovakiota lukuunotta-
matta ole mahdollista tehda paatoksia parametrikarttojen arvoista ainoastaan maa-
ritettyjen kasvainten arvojen perusteella vertaamatta niitd kasvainta ympéaroivadn
kudokseen. Liséksi tdmé kertoo, ettd samanlaisten kasvaimien vélilla on havaitta-
vissa merkittavia perfuusioeroja, mika vaikeuttaa yksittéisissa tapauksissa tehtévii

johtopaatoksia kasvaimen kudoksen tilasta.

3.3 Kuvausparametrien vertailu

Kasvaintyypeille on méaritetty kaksi eri vertailua, joissa toisessa huomioidaan ai-
noastaan hyvéksi todetut AIF-vertailut (luokka neljé tai viisi). Ndin saadaan lasket-

tua huonompien arvosanaluokkien AIF-kuvaajista johtuvia virheitd. Lisédksi myos
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selkedsti muista mittapisteistd eroavat mittaukset jatetddn huomioimatta. Téassa
osiossa tarkastellaan kuvaajia, joten niiden perusteella tapahtuvat johtopaatokset
kiydaan lapi pddosin pohdinta-osiossa kappaleessa nelja. Kuvaajat on piirretty kayt-

tamalld Originlab:in Origin2016 -ohjelmaa.

3.3.1 Myooma

TTP Mycoma - Time to Peak
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Kuva 22: Myoomien TTP- ja v,-kuvausparametrien saamat vertailuarvot. Niihin on
sitten sovitettu lineaarinen suora, joka on sidottu origoon (punainen suora). Kuviin

a ja ¢ on vertailun vuoksi sovitettu origoon kiinnittdmén (sininen) suora.
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Kuva 23: Myoomien kvatitatiivisten kuvausparametrien (v,:td lukuunottamatta)
saamat vertailuarvot. Niihin on sitten sovitettu lineaarinen suora, joka on sidot-
tu origoon (punainen suora). Kuviin a, ¢ ja e on vertailun vuoksi sovitettu origoon

kiinnittdmon (sininen) suora.
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Tarkastelemalla kuvien 22 ja 23 kuvaajia havaitaan, ettei AlF-vertailujen arvosanoil-
la ole kovin suurta eroa kuvausparametrien arvoihin. Korkeampien luokkien kéayt-
tdminen kuitenkin vahentdd mittauspisteiden hajontaa, mikd havaitaan parhaiten
vertaamalla kuvapareja 23a ja 23b sekd 23e ja 23f. Kuvaajat on sidottu origoon,
silld ideaalitilanteessa, jossa ohjelmia verrattaisiin, olisi ohjelmien véliset mittaus-
pisteiden arvot samat vélilla |0, 100] ja saattu lineaarinen kulmakerroin olisi tasan
1. Vaikka kipans* ja kyrans Saavat approksimoidut arvot 0,94 + 0,02 ja 0,98 £ 0, 02,
havaitaan monen mittauspisteen poikkeavan sovitetuilta suorilta. Taméa hajonta on
suurimmillaan kuvaajien keskikohdassa, johon suurin osa mittauspisteista sijoittuu.
Kuitenkin kuvista 23a ja 23b on havaittavissa kasvava lineaarisuus hajonnasta huo-
limatta, joka pyrkii noudattamaan edellimainittua ideaalitilannetta. Kuvassa 23a
on myo6s nahtavissa sininen suora, joka ndkyy myos muissa ylempien luokituksen
kuvaajissa. Tama kuvaaja on lineaarinen sovitus, jota ei ole kiinnitetty origoon.
Tama suora auttaa ymmartaméadn kuinka hyvin mittauspisteet vastaavat toisiaan
ilman niille annettua ideaalisuusehtoa. Todelliset mittaukset eivit aina jéarjestaydy
toivotulla tavalla, joten ylempien luokitusten kuvaajille on tehty lineaarinen sovitus,
jossa suoraa ei ole kiinnitetty origoon. Mitd paremmin punainen ja sininen lineaari-
nen sovitus vastaavat toisiaan sekd kulmakerrointa 1, sitd paremmin ohjelmat ovat
vertailtavissa kullakin parametrilla. Esimerkiksi £y.qns:ille tdmé sininen origoon si-
tomaton sovitus saa arvon 0,83 £ 0,04 ja se leikkaa y-akselin kohdassa 4,30. Namé
suorat ovat ndennéisesti lahella toisiaan, mutta ne saavat kuitenkin selkeésti erilaisia
arvoja.

Samanlaisia havaintoja on néhtavissd myos nopeusvakioiden kg,* ja ke, kanssa.
Korkeiden luokkien kuvaajaan kuvassa 23e saadaan melko tiheésti mittauspistear-
voja, ja se saa kulmakertoimekseen 0,94 + 0, 02. Kun kaikki AIF-vertailuluokat ote-
taan huomioon, kulmakerroin saa ihannetulosta vastaavan arvon 1,00+ 0, 02, mutta

samalla kuvasta havaitaan, ettd pisteiden vélinen hajonta on kasvanut suuresti ja
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useampi erittdin paljon poikkeava piste on jétetty lineaarisesta sovituksesta huo-
mioimatta (mittauspiste punainen). Myoskin sininen lineaarinen sovitus, joka ei ole
kiinnitetty origoon on erittain ldhelld punaista origoon kiinnitettya sovitusta, mika
kertoo, ettd ohjelmat saavat melko samanlaisia arvoja nopeusvakiolle.

Ekstravaskulaarisen ekstrasellulaarisen tilan tilavuuden (EES) kuvaparin 23c ja
23d mittauspisteet nayttavit kuvien perusteella jakautuvan kolmeen eri osaan. Té-
ma nahdian selkedsti kuvasta 23d ja hieman heikommin kuvasta 23c. Molempiin
kuvaajiin sovitettu suora ottaa huomioon kaikkien kolmen ryppéaéan pisteet, jolloin
havaitaan lineearisen sovituksen (origon kautta, punainen suora) jéljittelevin hie-
man keskimmaistd mittauspistejoukkoa. Kuvaajien 23c ja 23d kulmakertoimet saa-
vat arvoikseen 1,43 4+ 0,07 ja 1,54 £ 0,08, joista kumpikaan ei ole ldhelld arvoa
1. Katsottaessa kuvan 23b origoon sitomatonta sinista sovitusta, havaitaan, ettei
se seuraa yhtdkiaan kolmesta mittauspistejoukosta. Sen sijaan se pyrkii ottamaan
nédiden keskiarvon, mistéd saadaan kulmakertoimeksi 0,88 4+ 0, 10.

Plasman murtoméaéran kuvaajista, 22c ja 22d, on vaikea havaita selkeéa relaatio-
ta. Molemmissa on havaittavissa, etté pienilla NI:n arvoilla saadaan erittain vaihte-
levia arvoja Cercarella. Tdma hajonta vihenee siirryttéessa x-akselilla kohti suurem-
pia arvoja, erityisesti korkeiden luokkien mittapisteissd kuvaajalla 22c. Kuvaajasta
22d on vaikeaa méaarittad, mista kohdasta alkaen mittauspisteet alkavat selkeésti er-
kanemaan sovituksesta, miké johtuu niiden tasaisista etéisyyksista toisiinsa nahden.
Tama vuoksi mittauspisteité ei ole jatetty huomiomatta lineaarisessa sovituksessa
kuvaajassa 22d. Korkeiden AIF-vertailuluokkien kuvaajassa 22c¢ on tdméa eroavaisuus
paljon selkeimmin havaittavissa, joten ne jatetddn huomiomatta sovitusta tehdes-
sa. Vaikka kuvaajan 22c mittauspisteet muodostavat myos kuvaajien 23a, 23b, 23e
ja 23f tapaan relaation ohjelmien vélilld, on kuitenkin siind havaittava pistehajonta
hyvin suurta. Erityisesti pienilld parametrien arvoilla ohjelmien verrattavuus ei ole

lainkaan luotettava, silla sovitukseen jouduttiin poistamaan suuri osa mittauspis-
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teistd. Kuvaajat 22¢ ja 22d saavat kulmakertoimet 1,15+ 0,04 ja 0,97 +0,07. Kun
lineaarista sovitusta ei sidota origoon, saa se kulmakertoimeen arvon 1,02 40,08 ja
se leikkaa y-akselin kohdassa 4,56. Vaikka néilld kuvaajilla (22¢ sininen ja punainen
suora) on havaittava ero, on niiden kulmakerroin paljon ldhempéné toisiaan kuin
esimerkiksi kuvassa 23c.

Toisin kuin muista kuvausparametreissa signaalin huippusaavuttamisaikojen (TTP)
kuvaajista 22a ja 22b ei ole havaittavissa minkdanlaista relaatiota. Pisteet voidaan
silmamaaraisesti jakaa kahteen vertikaaliin ryhméén, jotka ovat molemmissa kuvissa
lineaarisen sovituksen molemmin puolin. Pisteilla ei néyté olevan johdonmukaisuut-
ta. Kuvaajien 22a ja 22b origon kautta sovitettuihin lineaarisiin sovituksiin saatiin
kulmakertoimet 0,53 +0,04 ja 0,47 £0, 03. Lisdksi kuvaajan 22a vapaan sovituksen
kulmakerroin on radikaalisti erilainen saaden jopa negatiivisen arvon —0, 08 40, 10.
Hajonnat ovat niin suuret, ettei ohjelmien vililla voida sanoa olevan minkaénlaista

vertailtavuutta.

3.3.2 Desmoidi
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Kuva 24: Desmoidien kuvausparametrien saamat vertailuarvot, joissa a) v, ja (b)
TTP. Koska desmoidien AIF-vertailut eivit saaneet hyvia luokituksia, vertaillaan

ainoastaan kaikkia luokkia.
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Kuva 25: Desmoidien kvantitatiivisten kuvausparametrien (v,:td lukuunottamatta)

saamat vertailuarvot, joissa a) kians (D) ve (¢) kep-

Desmoidien mittauspisteet, jotka nakyvat eri kuvausparametreille kuvissa 24 ja 25,
saavat epatasaisia arvoja eri ohjelmilla. Tamé& voi my6s johtua siité, ettd yhdellekadn
potilaalle ei AIF-vertailussa voitu antaa korkeampaa arvosanaa kuin 2, silld ohjel-
mien AIF-kuvaajat eiviat vastanneet toisiaan edes tyydyttavéisti. Huomioitavaa on,
ettd desmoideille madritettiin kullekin potilaan kasvaimelle omat T1-relaksaatioajat

potilaiden T1-relaksaatioaikakuvista. Namé ajat paivitettiin jokaista potilasta var-
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ten kumpaankin ohjelmaan, ennen kuvausparametrien kuvakarttojen muodostusta.
NI:ssé aritmeettisessa kartoissa, johon ROI:t piirrettiin ja joiden perusteella kuvakar-
tat muodostettiin, huomattiin varsinkin matalilla T'1-relaksaatioajoilla, ettd useasta
vokselista saatiin "nollasignaalia" (vokselin arvo oli nolla, eikd ndyttanyt informaa-
tiota joka siind mahdollisesti kuuluisi olla). Syytd ongelmaan ei ole tiedossa, mut-
ta kartoituksesta maaritettyd T1-relaksaatioaikoja kéytettiin molemissa ohjelmista
tastd huolimatta. Téama kuitenkin todennékoisesti vaikuttaa havaittuihin arvoihin
riippuen kuinka paljon nollapikseleité tuli alueelle, josta Cercare halusi AIF:n méaa-
rittdd. Myoomissa ja prostatassa kdytettiin ITIS-tietokannan 3T:n kirjallisuusarvoja
[83].

Kirans-kuvaajasta havaitaan, ettd jonkinlaista riippuvuutta ohjelmien valilla on
havaittavissa. Korkeammilla arvoilla havaitaan osan mittauspisteista asettuvan lin-
jalle. Kun suora sovitetaan kaikkiin kaikkien pisteiden ja origon kautta, havaitaan,
ettei sovitus kulje néiden pisteiden muodostaman linjan mukaisesti. Taméa johtuu
todennakoisimmin siitéd, ettd linjaa aiemmat mittauspisteet hajautuvat paljon laa-
jemmalle alueelle ja nédin painottavat sovitusta poikkeamaan linjan pisteistéd. Line-
aarinen sovitus sai kulmakertoimekseen 0,92 + 0, 08, mikd on melko lahelld arvoa 1,
mutta kuten kuvasta huomataan, on ohjelmien parametrin mittauspisteiden keski-
hajonta hyvin suurta.

Mittauspisteet muodostavat kaikkien kasvainten kahdesta tai kolmesta leikear-
vosta sekd saman kasvaimen leikkeiden keskiarvosta. Tamén pisteitd voidaan usein
havaita kolmen tai neljan pisteen muodostelmina. Naitd ndhdaan selkeésti kuvaajas-
ta 25b, missa on useita téllaisia neljan pisteen joukkoja. Naméa ovat todennékoisesti
saman kasvaimen eri leikkeiden tuloksia sekd niiden keskiarvo. Padosa datasta on
jakautunut joko pienille NI-arvoille ja niitd vastaaville laajalle méaérélle Cercaren
arvoja seké suurille Cercaren arvoille ja niitd vastaaville laaja-alaisille NI-arvoille.

Saatu lineaarinen sovitus EES:n v.-parametrille on 1,894 0, 14, ja pisteiden vélinen
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keskihajonta on suurta.

Samoin kuin v.:ssé my6s v,:ssé eli kuvaajassa 25¢ ei suurempaa relaatiota ole
havaittavissa. Tahan datasettiin sovitettu lineaarinen sovitus sai arvoksi 0, 88+0, 07.

Toisin kuin muissa desmoidikuvaajissa TTP-kuvaajassa 24b on havaittavissa jo-
pa laskevaa relaatiota, jolloin NI-osuuden kasvaessa Cercaren arvot laskevat. Lisdksi
suurilla NI-ohjelman arvoilla saadaan laaja-alaisia Cercare-arvoja. Mittauspisteisiin
sovitettu lineaarinen suora, jonka arvo on 0,32 4 0,04, ei kuvaa sille asetettujen
rajoitteiden takia mittauspisteitd lainkaan. Nain ollen siité tulee tehda ainoastaan
silmamaaraisia havaintoja. Toivottua relaatiota ei ohjelmien vélilld ole havaittavissa.

Nopeusvakiolla oli myoomissa selkedsti havaittavaa relaatiota, mutta desmoi-
deissa tatd ei ole. Kuvaajasta 25c nahdaan, ettd mittauspisteet ovat jakautuneet
melko satunnaisesti. Pisteisiin sovitettu suora tukee téata viitetettd saamalla arvon

0,63 £0, 11, joka on kaukana toivotusta arvosta suurella keskihajonnalla.

3.3.3 Prostata
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Kuva 26: Prostatan T'TP-kuvausparametrien saamat arvot, jossa NI on x-akselilla ja

Cercare on y-akselilla. Luokittelu ja suorat toimivat samalla tavalla kuin myoomien

kohdalla.
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Kuva 27: Prostatan kvantitatiivisten ky.q,s ja kep kuvausparametrien saamat vertai-

luarvot, jossa NI on x-akselilla ja Cercare on y-akselilla. Luokittelu ja suorat toimivat

samalla tavalla kuin myoomien kohdalla.
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Kuva 28: Prostatan kvantitatiivisten kuvausparametrien v, ja v, saamat vertailuar-
vot, jossa NI on x-akselilla ja Cercare on y-akselilla. Luokittelu ja suorat toimivat

samalla tavalla kuin myoomien kohdalla.

Prostatan ohjelmien AIF-luokituksessa oli myos havaittavissa erinomaisia ohjelmien

AlF-kuvaajien vertailuja, jotka saivat arvosanaksi viisi. Kuten myoomien kohdalla,
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my0s prostatassa on tehty AIF-luokkien neljé ja viisi datavertailut erikseen. Kuvien
27a ja 27b kuvista ndhdéan, etta ky.q,s-parametrilla on havaittavissa jonkin asteista
relaatiota ohjelmien vililld. Kuvaajasta ndhdédén toisen ohjelman mittauspisteiden
arvojen noustessa myos toisen ohjelman arvot nousevat. Kuvaajan mittauspisteiden
hajonta on kuitenkin suurta. Kaytettéessa hyvia vertailuarvoja mittauspistehajonta
pienentyy selkeésti, mutta on kuitenkin huomattavaa. ki.qns* ja kirans saavat kulma-
kertoimikseen arvot 1,09 £ 0,04 ja 1,17 4+ 0,04. Kuvaajaan 27a on myo6s sovitettu
origoon kiinnittdméaton suora, joka saa arvokseen 0,73 £ 0, 10 ja se leikkaa y-akselin
pisteessd kohdassa 9,99.

Nopeusvakion kuvaajien 27c ja 27d vililla on selkeéisti havaittava ero. 27d ku-
vaajaan saadaan sovitettua suora, joka saa arvon 1,07 40,06, mikd on melko ldhelld
toivottavaa arvoa 1 varsinkin ottaen huomioon virherajan. Kuitenkin jos tarkastel-
laan pelkiastddn kuvaa ja jatetddn lineaarinen sovitus huomioimatta, ei pisteiden
valilla endd ole selkedsti havaittavaa relaatiota. Kuvaajan mittauspisteiden hajonta
on hyvin suurta. Kun taas tarkastellaan kuvaajaa 27c, johon on kelpuutettu ainoas-
taan korkean luokan AIF-vertailut, havaitaan selked ja oletettu mittauspisteiden
kasvu molemmissa ohjelmissa. On kuitenkin ilmeisté, ettd ohjelmien vililla on sil-
ti havaittavissa selvdd hajontaa. Vaikka ohjelmien vélinen relaatio on selkeimmin
havaittavissa, on lineaarinen sovitus origon kautta yllattden heikompi saaden arvon
1,11+£0,03. Jos lineaarista sovitusta ei kiinnitetd origoon, kasvaa kulmakerroin vie-
& arvoon 1,19 4 0,07. Positiivista kuitenkin on, ettd ndméa molemmat lineaariset
sovitukset (sininen ja punainen) ovat melko ldhelld toisiaan.

Prostatan v.-arvot saavat jonkinlaista relaatiota ohjelmien valilla, vaikka néisséa
kuvaajissa (28a ja 28b) se onkin yllattéva. Kuvaajassa 28b havaitaan, jo aiemmilla
kasvaimilla v.-arvoille tutuksi tullut, hajanaisuus. Prostatan v.-arvolla on kuitenkin
havaittavissa relaatio, jolla on oletettua suurempi kulmakerroin. Tama kulmaker-

roin saa arvon 3,62 4+ 0,17. Jos titd verrataan yhteenkdin aikasempaan paramet-
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rikuvaajan sovitukseen yhdelldkdédn aiemmalla kasvaintyypilld, huomataan taman
kertoimen olevan erittdin paljon korkeampi. Lisdksi kun AIF-arvoluokat 1-3 suo-
datetaan pois, havaitaan vield suurempi kulmakerroin. Kuvaajasta 28a on jatetty
huomiotta useat havaintopisteet (punaiset pisteet), silld ne poikkeavat havaittavalta
suoralta selkedsti. Kuvaaja 28a saa origon kautta kulmakertoimekseen 4,07 £ 0, 11,
ja ilman origokeskeisyytta puolestaan 3,17 £0, 13 leikaten y-akselin kohdassa 15,87.
Néama hyvan luokan saaneet mittauspisteet havaittan pistejoukkioina, joille on néh-
tdvissd riippuvuus ohjelmien valilla. Sovitusten kulmakerroin on kuitenkin kaukana
toivotusta arvosta 1.

Sen sijaan v,:118 ja TTP:114 ei havaita minkd&nnakoista riippuvuutta. v,-kuvaajien
pisteet painottu pitkilti pienille NI-arvoille, joita vastaavat laajalle alueelle sijoittu-
vat Cercaren arvot. Laaja-alaisuus ei korjaannu korkeampien luokituksen pisteille.
Korkeammilla luokituksilla tdmé ero korostuu entisestdan, silla suuri osa korkeam-
mista Nl-arvoista hdvidd. Kun vj:een ja v,:hen sovitetaan suorat origon kautta saa-
daan kulmakertoimiksi 0,88 + 0,18 ja 0,78 4+ 0,08. Kuvaajista 28c ja 28d kuiten-
kin ndhdaén, ettei ndmé suorat vastaa havaintopisteitd hyvin. Kun kuvaajan 28c
pisteisiin sovitettiin origoon sitomaton suora, jonka sovitusohjelma yrittaé sovittaa
y-akselin Cercaren mittauspisteiden keskikohtaan, jolloin leikkauskohta nousee ar-
voon 18,88 ja kulmakertoimeksi télloin saadaan 0,14 4+ 0,12. Tama kertoo mydés,
ettei ohjelmien vélilla ole havaittavissa relaatiota télle kuvausparametrille.

Vastaavasti TTP:114 ei ole havaittavissa riippuvuutta. TTP:1lIa tosin tdméa laa-
ja pistealue on havaittavissa suuremmilla NI:n arvoilla ja niitd vastaavilla laajoilla
Cercaren arvoilla sen sijaan, ettd NI:n arvot olisivat pienid. Kummallakin luoki-
tustasolla havaittavat kuvaajat ovat samantyylisia, eli pisteet ovat hajautuneita sa-
manlaisesti, mita kuvaa hyvin myos kuvaajien kulmakertoimet. TTP*:n ja TTP:n
saamat kulmakertoimet ovat 0,26 £+ 0,03 ja 0,27 £ 0, 02, jotka ovat melkein identti-

set. Ja kuten v,:114 my6s TTP:n sitomatton sovitus yrittééd 16ytaéd sopivan valitien,
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jota vaikeuttavat, ettd ldhes samoilla NI-arvoilla on erisuuret Cercaren arvot. Taméa
johtaa siihen, ettd tdmén lineaarisen sovituksen y-akselin leikkaus tapahtuu kohdas-
sa 13,40 saaden kulmakertoimen 0,06 £ 0, 14. Kuten kulmakertoimen virherajoista
huomataan, ei tata kulmakerrointa voida pitaé luotettavana, silla virheen tulisi olla

hyvin pieni ja téssé virhe on suurempi kuin itse kulmakerroin.

3.3.4 Kuvausparametrien taulukoidut arvot

Taulukko 10: Ohjelmien vertailukuvaajien sovitussuorien kootut arvot kaikille ATF-

luokituksille, korkeille AIF-luokituksille sekéd korkeiden luokituksen sovitus ilman

origokeskeisyytta.
Kasvain Myooma Desmoidi Prostata
Luokitus Korkea Kaikki Sitomaton Kaikki Korkea Kaikki Sitomaton
ktrans | 0,94 £0,02 | 0,98 £ 0,02 | 0,83 £+ 0,04, yo=4,30 | 0,92 £ 0,08 | 1,09 &+ 0,04 | 1,17 + 0,04 | 0,73 £ 0,10, yo=9,99
Kep 0,94 £ 0,02 | 1,00 £ 0,02 | 0,96 + 0,06, yo—-0,62 | 0,63 £ 0,11 | 1,11 &+ 0,03 | 1,07 £ 0,06 | 1,19 + 0,07, yo—-2,47
Ve 1,43 +£ 0,07 | 1,54 + 0,08 | 0,88 £+ 0,10, yo—=22,47 | 1,89 + 0,14 | 4,65 £ 0,18 | 3,62 £ 0,17 | 3,23 £ 0,38, yo—23,56
Up 1,15 £0,04 | 0,97 £ 0,07 | 1,02 £ 0,08, yo=4,46 | 0,88 £+ 0,07 | 0,88 £ 0,18 | 0,78 &+ 0,08 | 0,14 £ 0,12, y,=0,12
TTP 0,53 +£ 0,04 | 0,47 £ 0,03 | -0,08 £ 0,11, y=38,55 | 0,32 £+ 0,04 | 0,26 £ 0,03 | 0,27 = 0,02 | 0,06 £ 0,14, yo=13,40

4 Pohdinta

Tutkimuksen tarkoituksena oli vertailla NordicICE:n ja Cercaren kasvaimista mit-
taamia perfuusion parametrien arvoja. Cercare mittaa automaattisesti valtimon
syottofunktion E-thrive-magneettikuvista, jonka perusteella muodostetaan siirtova-
kion kirans, EESm murto-osatilavuuden v, plasman murto-osatilavuuden v, signaa-
lin huippuajan TTP ja nopeusvakion k., parametrikartat. NI:lla kayttédja maarit-
taa, mistd kuvien muodostukseen kiytettiava AIF mitataan. Tavoitteena oli verrata
kuinka hyvin Cercaren tekodlyn méarittaméat parametrikartat vastavat NI:n kartto-
ja, joten NI:n AIF piirretdédn samankokoisena samaan kohtaan samassa leikkeessa.

Niiden samojen alueiden AIF:n perustella muodostetuista kuvista méaaritetadn kas-
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vainalueen ROI samanlaisena molemmissa ohjelmissa. Néistd kasvainalueista saatu-
ja tietoja kéytettiin ohjelmien vélisen suorituskyvyn vertailuun. Lopullisena tavoit-
teena on pohtia Cercaren automaattisuuden soveltumista kliiniseen potilastychon
potilashoidon nopeuttamiseksi ja helpottamiseksi.

Tarkastelemalla kunkin kasvaimen keskijakaumien p-arvoja on selkedd, etté eri
kasvainten ja eri potilaiden kasvainten valilld ei ole havaittavissa selkedd relaatio-
ta, jonka perusteella voitaisiin sanoa kyseisen kudoksen olevan kasvainta. Tamén
tarkastelun perusteella, kasvainten normalisoiduilla perfuusioparametriarvoila ei ole
selkedd valia mihin parametrien arvot maardytyvit. Tahan voi vaikuttaa tarkastelta-
vien potilaiden viahdinen méaara. Kuitenkin kasvaimen kliininen méaaritys tulee jattaa
henkilolle, jolla on riittava koulutus seké asiantuntemus kasvainanalyysin méaaritta-
miseksi.

Kirans on suosittu DCE-MRI:std saatava kuvausparametri, silld se luonnehtii
pienmolekyylisten gadoliniumkelaattien diffuusiota kapillaarien endoteelin lapi. Ke-
laatit ovat kemiallisia renkaita, jotka syntyvét atomiketjun sulkeutuessa koordinatii-
visesti sidotun metalliatomin (téssé tapauksessa gadoliniumin) vélityksella. Siirto-
vakio on yleisesti kiiytetty kuvantamistutkimuksissa havainnoimaan kasvaimen bio-
logiaa ja ladkevastetta [11]. Antiangiogeenisissa ja verisuoniin liittymé&ttomisséa kas-
vainterapioissa on suositeltu, ettd ki.q.s:ia pidettaisiin priméaérisend tuloksena. Se-
kundéérisiin tuloksiin kuuluisivat sen sijaan v, v, (mikéli mukana kuvantamismal-
lissa) ja ke, [146]. Tulee kuitenkin pitédéd mielessi, ettd kyqns €l ole perfuusion suora
mittari, mutta se on yleenséd perfuusioherkka.

Tarkastelemalla kuvien 22-28 kuvaajia voidaan todeta, ettd plasman murtomaé-
rad v, ja signaalin huippuaikaa TTP ei tulisi ndiden tulosten perusteella kiyttaa
informaationa kasvaimen laadusta ohjelmien vililla. Kummallakaan parametrilla ei
ole luokituksesta huolimatta havaittavissa riittavad relaatiota, jotta Cercarea voisi

kiyttad NI:n ohella niille parametreille. Samoin ekstravaskulaarinen solunulkoinen
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murto-osatilavuus v, ei ndiden mittausten perusteella voida kiayttéia, silla Cercaren
saamat arvot erovat laajalti NordicICE:n vertailuarvoista. Néiden sijaan seka siir-
tovakio Ktpqns ettéd nopeusvakio k., osoittavat riippuvuutta ohjelmien valilla. Kui-
tenkin nadiden mittaustulosten hajonta on melko suurta, joten yksittaisten potilai-
den kohdalla tulosta ei voida pitda luotettavana. Poistamalla havaitopisteet, joiden
AlF-arvosanaluokka on alhainen eli ohjelmien vélisten AIF-kuvaajien vélilla ei huo-
mattu samankaltaisuutta, saatiin kuvaajien vélistd hajontaa pienennettyd huomat-
tavasti. Nain esimerkiksi myooman nopeusvakion mittauspisteelld saatiin selkeé riip-
puuvuussuhde néakyviin, vaikka sen kulmakerroin poikkesi toivotusta 1:1-suhteesta.
Korkeiden luokkien kulmakertoimet erosivat normalisoidun datan ideaalisesta kul-
makertoimesta 1 seuraavasti. Myooman k;,.q,s*-arvo oli 6 % pienempi kuin kuin ide-
aaliarvo, ja sitomaton arvo sen sijaan oli 17 % pienempi. k.,* sen sijaan oli myds 6
% pienempi, tosin erona kuitenkin se, ettd sidottu arvo sai paremman arvon ollen
vain 4 % pienempi. Néin ollen tdmaé sitomaton arvo menee jo toivottavien virhe-
rajojen + 5 %:n sisdan. Prostatan mittauksissa havaittiin suurempia eroja. Niissa
kep*-arvo oli 11 % suurempi ja sitomaton kulmakerroin oli 19 % suurempi. Prostatan
Etrans*-kulmakertoimet olivat puolestaan 9 % suurempi ja sitomaton 27 % pienempi.
Desmoidien mittauspisteet erosivat niin paljon suorilta, ettei niiden antamia tuloksia
voi mitad luotettavina.

Tulosten perusteella voidaan sanoa, ettd sekundadrisia parametreja ei tule kéyt-
taa potilasanalyysissa lukuunottamatta nopeusvakiota. Priméérinen parametri siir-
tovakio ja sekundéérinen nopeusvakio antavat vertailtavissa olevia tuloksia myoo-
missa ja prostatan litkakasvussa, mutta kulmakertoimet eroavat osittain toivotusta
arvosta liikaa, ettd luotettavaa yhdenmukaisuutta voitaisiin ohjelmien vélille muo-
dostaa. Tulee myos kiinnittdd huomiota, ettd osassa mittauksista saadaan hyvin-
kin erilaisia arvoja ohjelmien vililla seké keskihajonta kuvaajien pisteiden vélilla

on suurta. Ohjelmien saman kasvaimen (prostata, sen saadessa parhaimmat sovi-
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tukset) kep-arvot (normalisoidulla vélilld) eroavat keskimédrin 8,4 yksikon verran
erojen keskihajonnan ollessa 9,3. Témaén tutkielman tulosten perusteella Cercaren
AlF-automatisointia ei siis suositella hoidon nopeuttamiseksi menetelmén muodos-
tamien parametrien huonon vertailtavuuden seké tulosten epatarkkuuden vuoksi.
AIF:n vélinen ero voi my6s johtua Cercaren tehokkaammasta liikekorjausalgoritmis-
ta. Menetelmé oli kuitenkin lupaava, koska silld péaastiin lahelle toivottua tulosta.
Mikali Cercaren arvot saataisiin paremmin vastaamaan vertailuohjelmien arvoja, oli-
si Cercare erinomainen ohjelma kliinisen potilastyon nopeuttamiseen. Kiinnostava
jatkotutkimuskohde olisi tarkastella kuinka usein AIF:t vastaavat toisiaan suurem-
malla maarilla potilaita, liikekorjauksen kanssa sekd ilman, ja kuinka hyvin niista
saadut tulokset vastaavat ohjelmien vililld kuin tarkastellaan ainoastaan korkeimpia
arvosteluluokkia. Vaikeuksia siiné kuitenkin tuottaa Cercaren AIF-kéyrén epétark-
kuudet. Toinen kiinnostava tutkimuskohde on, miten tehokkaammat kuvausmene-

telmét kuten GraspPro vaikuttavat perfuusioparametrien tarkkuuteen.

5 Yhteenveto

Tassé tutkielmassa tarkasteltiin Cercaren automaattisen AIF-kidyrdn muodostami-
sen sekd sen avulla automaattisesti muodostettujen perfuusioparametrikarttojen laa-
tua ja soveltuvuutta kliiniseksi tyokaluksi havainnoimaan tuumorien ja sitd ympa-
roivien kudosten biologiaa. Perfuusioanalyysiin kdytettiin ei-invasiivista DCE-MRI
-tekniikkaa, joka antaa kasvaimen ominaisuuksista kvantitatiivista dataa. Tamén
menetelman ymmartamisen helpottamiseksi tutkielmassa perehdyttiin menetelméaén
olennaisesti liittyviin magneettikuvauksen seké perfuusiokuvantamisen perusteisiin.
Tulokseksi saatiin, ettei Cercaren kiyttoa suositella automatiseen kiyttéon sen
nykyisella suorituskyvyll4, silla sen saamat arvot eroavat vertailuohjelma NordicICE:n
muodostamista vertailuarvoista. Primééarinen siirtovakio kirqns seké sekundéaérinen

nopeusvakio kg, kuitenkin osoittivat riippuvuuden merkkeja ohjelmien valilld, jo-
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ten lupaavia merkkeja automatisointiin on. Namakin parametrit kuitenkin osoitti-
vat vield selvdéd hajontaa ja erovaisuutta ideaalisesta 1:1-vertailuarvosta ohjelmien

valilla.
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