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Yksifotoniemissiotietokonetomografia eli SPECT (engl. Single Photon Emission
Computer Tomography) on kajoamaton gammasiteilyd hyddyntdvd toiminnallinen
kuvantamismenetelmad, joka tuottaa kolmiulotteista tietoa potilaan fysiologiasta.

Analogiset SPECT-jdrjestelmdt perustuvat gammafotoneita nékyviksi valoksi
muuttavaan tuikekiteeseen. Digitaaliset SPECT-jdrjestelmét perustuvat
puolijohdedetektoriin ja ne muuntavat gammafotoneita suoraan sédhkodiseksi signaaliksi.
Digitaalisella SPECT-tekniikalla on mahdollista saavuttaa parempi kuvanlaatu ja
erotuskyky verrattuna analogisiin jérjestelmiin.

SPECT-jarjestelmalla tehtivalla sydinlihasperfuusiotutkimuksella tutkitaan
radiomerkkiaineen kertymistd sydénlihakseen ja EKG-tahdistettuna sen liikettd syklin eri
vaiheissa. Vertaamalla lepo- ja rasituskuvia voidaan tehdd péadtelmid sydédmen
terveydentilasta ja mahdollisista jatkotoimenpiteista.

Téssd tutkimuksessa analysoitiin kolmen eri parametrin muutoksen vaikutuksia
sydénlihasperfuusiotutkimuksen semikvantitatiivisiin tuloksiin ja
monileikediagrammeihin. Kéytettdessd 16 tahdistusvélid ejektiofraktio kasvoi
tilastollisesti merkittdvasti sekd lepo- ettd rasituskuvauksessa (p <0,001). Energiaikkunan
kaventaminen £3 %:iin kasvatti perfuusiopuutosalueen suhteellista kokoa tilastollisesti
merkittavisti (lepo p < 0,020 ja rasitus p < 0,001). Kulma-aikaa oli mahdollista lyhentda
ainakin 25 % rasituskuvauksessa. Lepokuvauksessa kulma-aikaa ei voitu lyhentéa.

Kéyttden osatutkimusten tuloksia optimaaliseksi parametrien yhdistelméksi saatiin 16
tahdistusvélid, +3 %:m energiaikkuna ja kulma-ajoiksi 40 s levossa ja 15 s
rasituskuvauksessa. Optimaalisella parametrien yhdistelmélld saadaan aiempaa oikeampi
tulos ejektiofraktiolle ja vdhemmén sironneita fotoneita. Lisdksi kuvausaikaa tai
vastaavasti potilasannosta on mahdollista vihentdd 25 %.

Asiasanat: SPECT, yksifotoniemissiotietokonetomografia, sydinlihasperfuusiotutkimus
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Johdanto

Turun yliopistollisen keskussairaalan (Tyks) isotooppiosastolle hankittiin uusi CZT-
detektoriin perustava digitaalinen SPECT-TT-laite, joka otettiin kdyttoon joulukuussa
2017. Verrattuna aiempiin analogisiin tuikekiteisiin perustuviin laitteisiin uusi
digitaalinen laite mahdollistaa paremman kuvanlaadun ja paikallisen erottelukyvyn [1].
Silla saatavat tulokset voivat olla tarkempia ja kuvaukset olla nopeampia tai sideannokset

pienempid kuin analogisella laitteella [2].

Isotooppiosastolla tehtiin vuonna 2018 138 sydénlihasperfuusiotutkimusta. Tutkimukset
antavat kvalitatiivista ja semikvantitatiivista tietoa, joiden avulla arvioidaan potilaiden
sydédnlihaksen hapenpuutetta tai mahdollista arpea sekd ndiden sijaintia ja laajuutta.
Perfuusiotutkimuksen lisdksi tehdddn syddnsdhkokdyran (EKG) avulla tahdistettu

tutkimus, jolla tutkitaan sydénlihaksen liiketta.

Tamén tutkielman tarkoituksena on kehittdd optimaalinen kuvausparametrien yhdistelma
Tyksin isotooppiosaston syddnlihasperfuusiotutkimuksiin uudelle digitaaliselle SPECT-
TT-laitteelle. Tutkittavia kuvausparametreja oli kolme: energiaikkunan leveys,
kuvauksen kulma-aika ja EKG-tahdistusvdlien maédrd. Sydéanlihasperfuusion
gammakuvaksen optimaalista kuvausprotokollaa yleiskéyttoiselle digitaaliselle SPECT-

TT:lle ei ole raportoitu aiemmin tieteellisissd julkaisusarjoissa.

Tutkimuksessa hyddynnettiin vuoden 2018 aikana kuvattuja potilastutkimuksia ja
simuloitiin ohjelmallisesti 450 uutta tutkimusta kéyttden uusia kuvausparametreja.
Tuloksista rekonstruoitiin 900 sydédnlihasperfuusiokuvausta, kun huomioidaan seké lepo-
ettd rasituskuvaukset. Semikvantitatiivisia tuloksia verrattiin tilastollisin menetelmin ja

potilaskuvia verrattiin visuaalisesti keskendén.



1. Yksifotoniemissiotietokonetomografia

Yksifotoniemissiotietokonetomografia (engl. Single Photon Emission Computed
Tomography (SPECT)) on toiminnallinen kolmiulotteinen kuvantamistekniikka, joka
hyodyntéé potilaaseen injisoituja gammaséteilevid merkkiaineita (kuva 1). Merkkiaineen
kertymistd kehoon voidaan mitata gammakameralla kuvaamalla useasta kulmasta
projektioita, jotka rekonstruoidaan kolmiulotteiseksi kuvaksi. SPECT voidaan myos
yhdistdd tietokonetomografiaan (TT), jolloin puhutaan niin sanotusta SPECT-TT-
yhdistelmailaitteesta. TT:114 voidaan kuvata anatomista rakennetta ja sen avulla voidaan
tehdéd vaimennuskorjaus. TT-kuvausta voidaan kdyttdd myds diagnostiikassa. Yleisimpid

SPECT-tutkimuksia ovat luuston gammakuvaus ja sydénlihaksen perfuusiotutkimus [3].

Kuva 1: SPECT-laitteen toimintaperiaate [4].



1.1. Radiomerkkiaineet
Gammasiteily syntyy gammahajoamisesta. Gamma-aktiivisen isotoopin ydin on
epastabiilissa viritystilassa, jonka purkautuessa lepotilaan vapautuu gammafotoni, jonka
energia on energiatasojen erotuksen suuruinen. Gammahajoamista voidaan kuvata

seuraavasti:
2X* = 92X + 3y, (1)

missd X* on jarjestysluvultaan A ja massaluvultaan Z oleva virittynyt gamma-aktiivinen

isotooppi, X perustilassa oleva isotooppi ja y vapautuva gammafotoni.

SPECT-kuvauksessa hyddynnetddn radioaktiivisia gammasiteilevilld isotoopilla
leimattuja biomolekyylejd, jotka ovat kohteelleen spesifejd hyddyntden biologisia
prosesseja. SPECT-radiomerkkiaineissa kéytettdvien isotooppien puoliintumisaika
vaihtelee  yleensd  muutamista tunneista ~ muutamiin  pdiviin.  Verrattuna
positroniemissiotomografia (PET) -kuvauksessa kiytettdviin isotooppeihin, SPECT-
isotoopeilla on pidempi puoliintumisaika. Radiomerkkiaineiden ominaisuudet
vaikuttavat merkittdvasti SPECT-kuvantamisen herkkyyteen ja tarkkuuteen [5].
Taulukossa 1 on esitetty yleisimpid SPECT-radionuklideja.

Taulukko 1: SPECT-kuvantamisessa kéytettidvid radionuklideja [6].

Isotooppi Puoliintumisaika Energia
Jodi-123 13,3 h 159 keV
Teknetium-99m 6 h 140 keV
Indium-111 2,80d 173 / 247 keV

1.1. Analoginen gammakamera

Perinteisesti SPECT-laitteissa on kiytetty detektorina Hal Angerin 1950-luvulla
kehittdméa Anger-kameraa eli gammakameraa, joka perustuu Nal(TI)-tuikekiteeseen.
Kiteessd syntyvdt fotonit havaitaan ja monistetaan valomonistinputkissa (engl.
Photomultiplier Tube (PMT)). Valomonistinputkien signaali vahvistetaan, digitoidaan ja
kasitelladn timén jélkeen tietokoneella ja kuvatut projektiot rekonstruoidaan tarvittaessa

kolmiulotteisiksi kuviksi [7].



1.1.1. Nal(T]) tuikekide
Tuikekiteen tehtdvdnid on muuntaa radiomerkkiaineen emittoima gammafotoni useaksi
ndkyvin valon fotoniksi, jotta ne voidaan havaita valomonistinputkilla [7]. Nal(Tl) on
epdorgaaninen tuikekide, jota on doupattu pienelldi madrdllda talliumia. Ilman
epdpuhtausatomeja natriumjodidi muodostaisi valenssi- ja johtovyon, joiden vilissé olisi
tyhja kielletty alue. Talliumin ansiosta véiden viliin muodostuu elektronien miehittdmia

energiatasoja. Talliumilla doupatut alueet muodostavat aktivaatiokeskuksia [8].

Kiteeseen saapuvat gammafotonit virittdvit tuikekiteen elektroneja, jotka siirtyvit
valenssivyoltd johtovydlle samalla synnyttden positiivisesti varautuneita aukkoja.
Elektroneista ja aukoista syntyy elektroni-aukko-pareja, jotka muodostavat sidottuja
tiloja eli eksitoneja. Epdpuhtausatomien muodostamassa aktivaatiokeskuksessa aukko ja
elektroni kombinoituvat synnyttden ndkyvén valon fotoneja, joiden energiaero on hieman

alle energia-aukon energian. Nikyvén valon fotonit havaitaan valomonistinputkella (kuva

2) [8].

Nal(TI) on hyvé tuikekidemateriaali muun muassa seuraavien ominaisuuksiensa ansiosta:
Nal(Tl)-kide voidaan kasvattaa pinta-alaltaan melko suureksi ja  kiteen
vaimenemiskerroin on 140 keV:n fotonienergialla 2,64 cm™ eli se kykenee pysiyttimiin
jopa 94 % yleisimman isotoopin **™Tc:n gammafotoneista myds ohuella noin % tuuman

kiteelld. Lisdksi Nal(Tl) synnyttdéd suhteellisen suuren médridn nékyvén valon fotoneja

energiayksikkod kohden (40 fotonia/keV) [7].
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Kuva 2: Periaatekuva tuikekiteen energiatasoista. Gammafotoni synnyttdd osuessaan
kiteeseen  elektroni-aukko-pareja  eli  eksitoneja, jotka  rekombinoituvat

epdpuhtausaktivaatiokeskuksessa synnyttden nékyvin valon fotoneja [8].

1.1.2. Valomonistinputket
Analogisen gammakameran valomonistinputket on aseteltu heksagonaalisesti 1ahekkéin
toisiaan. Fotoneja ohjaavat valonohjaimet erottavat valomonistinputkia tuikekiteesta.
Valomonistinputkella  fotonit havaitaan aluksi fotokatodilla, jossa tapahtuu
valosdhkdinen 1lmid, missd fotonien energia irrottaa fotokatodista elektroneja, jotka
etenevit valomonistinputkessa. Valomonistinputken sisdlld on korkeaan positiiviseen
jannitteeseen varattuja dynodeja. Kukin dynodeista on aina korkeammassa jannitteessi
kuin edellinen, joten niiden positiivinen sdhkokenttd vetdd puoleensa negatiivisesti
varautuneita elektroneja. Osuessaan dynodiin elektronit irrottavat lisdd elektroneja,
jolloin niiden maara lisdéntyy. Esimerkiksi 10 dynodia voi monistaa elektronien méaérin
jopa  miljoonakertaiseksi. ~ Valomonistinputken  anodilta  sdhkdvirta  siirtyy
esivahvistimeen, joka vahvistaa signaalia ennen digitointia [9]. Valomonistinputki on

esitetty kuvassa 3.
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Kuva 3: Periaatekuva tuikekiteen ja valomonistinputken toiminnasta [10].

1.1.3. Signaalinkasittely
Analogia-digitaalimuunnin on laite, joka muuntaa valomonistinputken esivahvistimelta
tulevan analogisen signaalin digitaaliseksi lukuarvoksi. Lukuarvot kisitelldén
digitaalisella signaaliprosessorilla, jossa tuikahduksen sijainti méaaritetdin vertaamalla
valomonistinputkien signaaleja toisiinsa, silld ldhempdnd tuikahdusta olevat
valomonistinputket tuottavat suuremman signaalin kuin kauempana olevat. Lisédksi
signaaliprosessorilla voidaan laskea erilaisia korjauksia kuten lineaarisuus- ja
energiakorjaus, joilla  kompensoidaan tuikekiteen  paikallisesti  vaihtelevaa

valonkerdystehokkuutta [9].

1.2. Digitaalinen gammakamera

Digitaalinen gammakamera eli CZT-kamera (engl. Cadmium-zinc-telluride) perustuu
perinteisen tuikekiteen sijaan kadmiumsinkkitelluridista valmistettuun
puolijohdedetektoriin. Digitaalisessa gammakamerassa detektorille osuvat fotonit
muunnetaan suoraan elektroneiksi eli sdhkodiseksi signaaliksi ilman nédkyvdd valoa.
Digitaalisella tekniikalla on mahdollista saavuttaa parempi herkkyys sekéd paikka- ja
energiaerottelukyky verrattuna perinteiseen gammakameraan. CZT-kamerassa ei ole
myo6skddn valomonistinputkia kuten analogisessa gammakamerassa, joten se on
fyysiseltd kooltaan pienempi kuin analoginen kamera. Valomonistinputket aiheuttavat
my0s perinteisen analogisen gammakameran reunoille kuolleen tilan, josta ei saada

kerdttyd gammafotoneja. Kuollut tila on CZT-kamerassa huomattavasti pienempi, silld



siind detektorielementit ovat pienempid kuin perinteisessi gammakamerassa [11].

Kuvassa 4 verrataan analogisen ja digitaalisen gammakameran rakenteita.
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Kollimaattori
Tuikekide / detektori
Valo-ohjain
Valomonistinputket

Elektroniikka

Ulkokuori

T

Kuollut tila

Kuva 4: Periaatekuva analogisen ja digitaalisen gammakameran eroista. Kuvan kuollut

tila on suurempi analogisessa kuin digitaalisessa gammakamerassa [11].

1.2.1. Digitaalinen detektori
CdZnTe (CZT) detektorit perustuvat kasvatettuun puolijohdekiteeseen. Kiintedssd
puolijohteessa elektroni voi olla valenssi- tai johtavuusvyolld. Ndiden vilisséd on kielletty
energiavyo, joka on CdZnTe:lld noin 1,55 eV:n suuruinen huoneenldmmdssa [12].
Energia-aukko on sopivan kokoinen, silld se vidhentdd puolijohteille tyypillistd
vuotovirtaa, jossa elektronit nousevat johtovydlle ldmpdenergian seurauksena.
Vuotovirran  minimointi  on  tdrkedd, silla se  parantaa  huomattavasti

energiaerotuskykya [13].

Fotonin osuessa valenssivyon elektroniin se nousee ylos johtovydlle jittden jilkeensd
positiivisesti varautuneen aukon. Johtovyodlle siirtynyt elektroni kulkeutuu kohti
positiivisesti varautunutta anodia ja aukko kohti negatiivisesti varautunutta katodia.

Tamin seurauksena indusoituu sdhkovirta (kuva 5) [14].

Puolijohde detektorit ovat herkkid, silld yhdestd 140 keV:n gammafotonista voi

muodostua jopa noin 31000 elektroni-aukko-paria, mikd on jopa 31 kertainen mééra



verrattuna perinteiseen tuikekiteeseen. Liséksi puolijohdedetektorien elektroni-aukko-
parien méérdn hajontaa kuvaava Fano-kerroin on matala (noin 0,15) verrattuna
tuikekiteen Fano-kertoimeen (noin 1,0). Suuri mééra elektroni-aukko-pareja yhdistettyna
matalaan Fano-kertoimeen mahdollistaa puolijohdedetektorien hyvén

energiaerotuskyvyn, joka on alle 0,5 %:a 140 keV fotoneilla (5 % tuikekiteelld) [12].

Katodi Anodi

y-fotoni = @ - +

Kuva 5: Periaatekuva puolijohteeseen perustuvasta séteilyilmaisimesta. Gammafotoni
synnyttdd osuessaan detektorille negatiivisesti varautuneita elektroneja johtovydlle, jotka
jattavat valenssivyoélle jélkeensd positiivisesti varautuneita aukkoja elektronit. siirtyvit
kohti positiivisesti varautunutta anodia ja aukot kohti negatiivisesti varautunutta katodia,

mistd syntyy sdhkovirtaa [15].

1.2.2. Kollimaattori
Ilman kollimaattoria detektori kerdisi kaikista suunnista tulevaa gammaséteilyd, jolloin
mitattu projektio ei siséltdisi paikkainformaatiota. Kollimaattorin tarkoituksena on
pddstdd vain tietystd suunnasta tulevat fotonit detektorille. Kollimaattoreita on useita
erilaisia ja niitd voidaan vaihtaa kayttotarkoituksen mukaan. Kollimaattorit eroavat
toisistaan esimerkiksi reikien muodon, méérdn ja koon sekd septan ja kollimaattorin
paksuuden suhteen. Kollimaattoria valitessa tehddin aina kompromissi herkkyyden ja

paikallisen erotuskyvyn vililla [16].



Herkkyys kuvaa kohteesta emittoituneiden fotonien méédrdn suhdetta detektorilla
havaittuihin fotoneihin. Paikallinen erotuskyky eli resoluutio kuvaa kykyé erottaa kuvan
yksityiskohtia toisistaan. Tehtdva tutkimus asettaa alarajat herkkyydelle ja erotuskyvylle.
Esimerkiksi EKG-tahdistetussa syddnkuvauksessa korkea herkkyys on erotuskykya
tarkedmpi, jotta saataisiin kerdttyd riittivd méédrd fotoneja syddmen syklin eri

vaiheissa [16].

Kollimaattorin valintaan vaikuttaa myds tutkimuksessa kédytetyn radiomerkkiaineen
energia. Kéytettiessd korkeaenergisti isotooppia kuten **'I valitaan korkea energia (engl.
High Energy (HE)) tyyppinen kollimaattori. Septan ja koko kollimaattorin paksuus on
HE-kollimaattorissa suurempi, jotta gammafotonit eivit ldpdise sitd muuten kuin sen

rei’istd. Kompromissina on menetetty herkkyys reikien pienemman méérin takia [16].

Kollimaattorit valmistetaan tyypillisesti korkean atomiluvun metalleista. Tyypillinen
materiaali on lyijy, joka on tihedd, edullista ja yleisti. My0s volframia kiytetddn
kollimaattoreista. Perinteisesti kollimaattorit on valmistettu joko prassdamalld tai
valamalla, mutta aiempaa pienemmit reidt ja septan paksuudet edellyttivit uusia

valmistustekniikoita. Nditd ovat esimerkiksi rontgenlitografia ja sshkdmuovaus [16].

Suorareikédinen kollimaattori on yleisin kollimaattorityyppi. Se sallii vain kohtisuorassa
kulmassa detektoriin ndhden osuvien gammafotonien lapédisyn. Yleisimmin sen reidt ovat
muodoltaan kuusikulmaisia. Suorareikidiselld kollimaattorilla kohde kuvautuu

detektorille luonnollisessa koossaan [16].

Konvergoituvat ja divergoituvat kollimaattorit on tarkoitettu kohteiden pienentdmiseen
tai suurentamiseen. Kun kuvattava kohde on huomattavasti pienempi kuin detektori, se
voidaan kuvata viuhkamaisella kuvausgeometrialla, jossa reikien suuntaan piirretyt viivat
konvergoituvat kohti detektorin polttoviivaa. Jos kohde on suuri verrattuna detektoriin,

se voidaan kuvata kokonaan kartiomaisella divergoituvalla kuvausgeometrialla [16].

Neulansilmékollimaattorissa on pieni aukko, joka mahdollistaa pienen kuvauskohteen
suurentamisen detektorille. Kollimaattorilla on hyvéd paikkaerotuskyky, mutta huono

herkkyys [16]. Kuvassa 6 on esitetty erityyppisid kollimaattoreita.
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Kuva 6: Erityyppisid kollimaattoreita: a) Suorareikdinen, b) divergoiva, ¢) konvergoiva

ja d) neulansilmékollimaattori [16].
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Digitaalisen CZT-kameran kollimaattori ei ole itsendinen detektoriin ndhden.
Kollimaattorin reidt ovat CZT-detektorin anodille etsattujen kuva-alkioiden kohdalla.
Esimerkiksi Tyksin isotooppiosaston kédytdssé olevassa GE Discovery NM/CT 670 CZT-
laitteessa kollimaattorin reidt ovat nelibonmuotoisia ja ulkomitoiltaan niiden alapuolella

olevien CZT-detektorin kuva-alkioiden kokoisia (kuva 7) [17].

Kollimaattori

CZT-detektori

Kuva 7: CZT-kameran kollimaattorin reidt ovat nelionmuotoisia ja vastaavat niiden

alapuolella olevien detektorien kokoa ja muotoa.
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2. Rekonstruktio

Gammakameran detektorille saadaan jokaisesta kerdyskulmasta viivamainen
yksiulotteinen projektio, joka matemaattisesti muunnetaan kaksiulotteiseksi kuvaksi.
Joissain tutkimuksissa pelkét tasokuvat riittavét diagnoosiin, mutta vélilla tarvitaan myos
kolmiulotteisia kuvia. Yhdistdmailld kaksiulotteisia kuvia eri tasoista kohdetta voidaan

lopulta tarkastella kolmiulotteisesti.

Aiemmin SPECT-kuvia rekonstruoitiin kéyttden analyyttisid menetelmid, joista

tietotekniikan kehityksen myo6ti on siirrytty iteratiivisiin menetelmiin [18].

Rekonstruoituun kuvaan vaikuttavat erilaiset fysikaaliset tekijét, joita on mahdollista
korjata rekonstruktion yhteydessd. Niitd ovat esimerkiksi vaimeneminen, sironta sekd

detektorista tai kollimaattorista aiheuttavat virheet [18].

2.1. Projektio detektorilla
Gammakamera kerdd emittoituneita gammafotoneja kiertymailld potilaan ympéri joko
180° tai 360°. Tasséd kappaleessa késitellddn rekonstruktiota suorareikdisen kollimaattorin

mittauksesta, jossa yksi detektori kiertdd 360° kuvauskohteen ympéri.

Detektoria voidaan mallintaa maiérittelemélld g(s,8) havaittujen fotonien madrdksi
viivalla s, kun detektori on kulmassa 6. Lisdksi méidritetddn f(x,y) potilaasta
emittoituneiden fotonien miérdksi koordinaatiston pisteessd x,y. Télléin g on f:n
projektio detektorille. Tuntemattomaksi tekijdksi jaa etdisyys detektorin ja f:n vililla eli
piste x,y. Kerdaamélld projektioita eri kulmista voidaan tdmén pisteen paikka selvittda.
Yleisesti projektiot g(s, ) talletetaan ja esitetddn sinogrammina. Siind vaaka-akseli s
kuvaa fotonien paikkaa detektorilla ja pystyakseli 6 detektorin kulmaa [18]. Kuvassa 8
on esitetty sydinlihasperfuusiotutkimuksesta kerdtty sinogrammi ja siitd muodostettu

leike.
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Kuva 8: Esimerkki QGS/QPS ohjelmiston a) leikkeestd f(x,y) ja b) sinogrammista
g(s, 8) sydanlihasperfuusiotutkimuksessa.

Detektorin kiertdesséd vastapdivddn kulman 6 voidaan detektorin suuntaiset suorat (s, u)

madritelld rotaatiomatriisilla:

bl=lans coce I @

missd x ja y ovat:

{xzscos@—usin@ (3)
y =ssinf +ucos b
jasjau:
{szxcost9+ysin0 )
u=-—xsinf +ycosf’

Kun detektori on kulmassa 8, muodostuu kohteesta s:44n ndhden kohtisuora vastesuora
(engl. Line of Response (LOR)) detektorille. Kun kaikki mielenkiintoviivat yhdistetdan
yhdessd kulmassa 8, saadaan projektio pgy(s) (kuva 9) [18,19].

Sinogrammi g(s, ) voidaan maéritelld f (x, y):n avulla integroiden pitkin u:n suuntaista

mielenkiintoviivaa ja keréten kaikki projektiot vililtd 0 < 8 < 2m:

g(s,H)zf f(x,y)duzf f(scos@ —usinf,ssinf +ucosf)du. (5)
R R

Tatd yhtdlod kutsutaan Radon-muunnokseksi. Sen avulla voidaan laskea kuvasta

projektio ja kddnteisend projektioista kuva [18,19].
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Kuva 9: Leikkeesta f(x, y) muodostuu detektorille projektio pg(s) [19].

2.1.1. Kuvamuotoinen keriys
Kuvamuotoista tietoa (engl. frame mode data) kerdtddn matriisiin, johon havaittujen
fotonien sijainti ja méadrd talletetaan. Kuva muodostuu vihitellen kuvauksen aikana
sellaisena, kuin se havaitaan ja se tallentuu suoraan kuvamuotoon. Kuvausasetuksia ei
voida endd jalkikdteen muokata [20]. Kuvassa 10 on esitetty kuvamuotoisen kerdyksen

periaate.

detelktori matriisi

—aul B

-~ ™

/4 S AN

xy-koordinaatit f T

>

Kuva 10: Kuvamuotoista tictoa kerdtddn kuvamatriisiin lisidmallad sitd aina, kun

gammafotoni osuu detektoriin [20].



15

2.1.2. Listamuotoinen keriys
Listamuotoisia tietoja (engl. List mode data) kerdtddn nimensd mukaisesti listaan, johon
tallennetaan detektorille osuvien fotonien koordinaatit ja aikaleimat aikajérjestyksessa.
Listamuotoinen kerdys ei tuota valmista kuvaa tai sinogrammia, vaan kuva muodostetaan
vasta mittauksen jdlkeen. Listaan tallennetaan tiedot jokaisesta detektorille osuneesta
fotonista, joten tiedot vievdt huomattavasti enemman tallennustilaa kuin kuvamuotoinen
tieto. Listamuodon avulla kuvausparametreji voidaan muuttaa jilkikéteen ja esimerkiksi
simuloida lyhyempdd kuvausaikaa jdttamadlld osan listalla olevista tapahtumista

kayttamattd [20]. Kuvassa 11 on esitetty listamuotoisen kerdyksen periaate.

detektori

lista

X1 Yi t;

xy-koordinaatit

aika

kello

Kuva 11: Listamuotoiseen tiedostoon lisdtdén koordinaattien lisiksi aikatieto [20].

2.2. Analyyttinen rekonstruktio
Analyyttiset rekonstruktiomenetelmét ovat suoraviivaisesti toteutettavissa, eivitka vaadi
suurta laskentatehoa, mutta niihin ei voida tehokkaasti siséllyttdd esimerkiksi sironta- tai
vaimennuskorjauksia. Yleisimmin kéytetty analyyttinen menetelmd on suodatettu
takaisinprojektio (engl. filtered backprojection, (FBP)). Yksinkertaisin analyyttinen
rekonstruktiomenetelméd on pelkké takaisinprojektio ilman suodatusta, joka toimii myos

FBP:n pohjana. Takaisinprojektion periaate on esitetty kuvassa 12
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b)
4 ? |2 L ‘a+b
) b
a+d
C
c) d)
[a+ 'cJ+Z+
A b ooath 1. Vihennetddn kustakin matriisin alkiosta
© erpr Jdr -
aret bHdt gl cd projektiovektorin summa.
b (4a+b+c+d a+4b+c+d)
- <a+d a+b+4c+d a+b+c+4d
c _(a+b+c+d a+b+c+d)
a+b+c+d a+b+c+d

_ (3a 3b)
3c 3d
2. Jaetaan matriisi luvulla 1,4 jektior — 1:

;(Sa Sb) _ (a b)'
4—1\3c 3d c d

Kuva 12: a) Keskelld oleva 2x2 matriisi on kuvattava kohde ja sen ympérilld olevat 1x2
ja 1x3 vektorit siitd muodostettuja takaisinprojektioita. Projektiot eri kulmissa
muodostuvat 2x2 kohteen perusteella b) Takaisinprojektiossa maéritetadn projektioiden
avulla tuntematon kuva. c) Projektioista médritetdén kuvamatriisin alkioihin
yhteenlaskettavat arvot. d) Kuva-alkioiden arvoista lasketaan lopulliset kuvamatriisin

arvot [21].
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2.2.1. Fourierin leiketeoriaa
Maiiritelladn takaisinprojektio-operaatio:

b(x, ) = f 9(s,6)d6, ©)
0

missé takaisinprojektio b(x,y) kuvaa kaikkia tiettyyn pisteeseen M(x,y) kertyneiden
sateiden summaa. Integrointi tehddén valilla [0, ], koska véli [m, 2m] ei tuota uutta

informaatiota, vaan sen tulos on symmetrinen vilin [0, ] kanssa [18,21].

Takaisinprojektio on mahdollista madrittdd Fourier-muunnosten avulla.  Fourier-
muunnoksella kuva voidaan jakaa taajuustasossa komponentteihin, jotka edustavat
kuvassa olevia erikokoisia rakenteita. Fourierin leiketeorian mukaan kulmassa 6 oleva
kohteen f(x,y) projektion pg(s) yksiulotteinen Fourier-muunnos F;(pg(s)) vastaa
origon kautta kulkevaa projektion kanssa samansuuntaista janaa kohteen f(x,y)

kaksiulotteisessa Fourier-muunnoksessa F, (f (x,y)):

T1(P9(S)) = Tz(f(x' }’))- (7)

Laskemalla projektioiden Fourier-muunnos kaikissa kulmissa voidaan maédritella kohde
f(x,y) kéaidnteiselldi kaksiulotteisella ~Fourier-muunnoksella [18,21].  Fourierin

leiketeorian periaate on esitetty kuvassa 13.
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1D F1{po(s)}

Fourier-alue

Kohde-alue

Kuva 13: Fourierin leiketeoria; f(x,y):n kulmassa 6 otetun projektion pg(s)
yksiulotteinen Fourier-muunnos vastaa kohteen f(x,y) kaksiulotteisen Fourier-
muunnoksen kulmassa 8 olevaa yhti suoraa. Télloin f(x,y) voidaan laskea kdinteisen

Fourier-muunnoksen avulla [21,22].

Pelkén kaanteisen Fourier-muunnoksen kéytto johtaa usein epdtarkkaan kuvaan, joka ei
sisdlld tietoa yksityiskohtaisista rakenteista. Fourier-muunnos korostaa matalia
taajuuksia, mikd aiheuttaa yksityiskohtaisten rakenteiden sumentumista. Tdméa johtuu
siitd, ettd ndytetiheys on suurempi Fourier-alueen matalilla taajuuksilla kuin korkeilla
taajuuksilla. Sumentumisen periaate on esitetty kuvassa 14. Vaaristymaé voidaan korjata
esimerkiksi kayttdimalld ramppisuodatusta (engl. ramp filter), joka suodattaa enemmén

matalia taajuuksia ja vihemman korkeita taajuuksia [18,21].
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|:|Mata|a taajuus
| |Korkea taajuus

Kuva 14: Havainnollistus Fourier-alueen néytetiheydestd; Fourier muunnos korostaa
matalia taajuuksia verrattuna korkeisiin taajuuksiin, silld matalataajuuksisilla alueilla
ndytetiheys (punaiset ympyrét kuvassa) on suurempi kuin korkeataajuuksisilla alueilla.
Tdmé johtaa matalien taajuuksien ylindytteistymiseen, jota voidaan védhentdd

ramppisuodattimella [22].

Kohde f(x,y) voidaan mééritelld kdénteisen Fourier-muunnoksen avulla

fo,y) =FYF(vy,vy)} = j_ f_ F(vy, vy ) e2mi (v +vyy), (8)

Kéyttdmalld napakoordinaatteja:

Uy = wcos B
{vy = wsino, (9)
ja tekemilla muunnos:

dvydv, = wdwdd, (10)

saadaan yhtidlo (8) esitettyd muodossa:

2w o0 ]
flx,y) = f f F(w cos 8, w sin §)e?m@(xcosf+ysind) (1D
o Jo

Fourierin leiketeorian (kuva 13) mukaan saadaan yhtélo:
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fOoy) = f f (Po (@) [0]e2™¥5dw)df, (12)
0 —00

missd Pg(w) on projektion pg(s) Fourier-muunnos ja |w| ramppisuodatin.
Suodatettu takaisinprojektio (FBP) koostuu siis seuraavista vaiheista:

1. Lasketaan Fourier muunnos projektiosta pg(s).
2. Kerrotaan Fourier-muunnos ramppisuodattimella |w|.
3. Lasketaan ramppisuotimen ja Fourier-muunnoksen tulosta kéédnteinen Fourier-

muunnos.

4. Lasketaan yhteen kaikki suodatetut projektiot valiltd [0, ] (véli [mr, 2] ei tuota

uutta informaatiota) [18,21].

2.3. Iteratiivinen rekonstruktio
Tallennettaessa leikkeen f (x, y) sinogrammia g(s, 8) ja rekonstruoidessa kuvaa voidaan
kayttdd vain adrellisti midrad arvoja s, 0, x. Leikkeestd kerétddn sinogrammiin lokeroita
(engl. bin) detektorin pikseleitd vastaava madrd jokaisesta projektiokulmasta. Esimerkiksi
jos kerdys tehdddn 3x3 kokoisella detektorilla kahdesta kulmasta 6; ja 8, saadaan
sinogrammiin yhteensid kuusi arvoa (kuva 15). Arvojen kerdystd kutsutaan suoraksi

projektioksi (engl. forward projection) [18].

A -
+ + +
S oL W
+ + +
hay o i
6
KA A
f1+f2+f3 = STTTIV fl f2 f3
f4+f5+f6 .( .......... f4 fS f6
f7+fg+fo g ... - .-
f; | fs | fo

6,

Kuva 15: Suorien projektioiden madrdytyminen kahdesta eri kulmasta [18].
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Kuvan 15 mukaisesti kulman 6; projektiot madrdytyvét seuraavasti:

G=htfatfr
g2=fatfs+fs (13)
gzs=fa+fe+ /o

ja kulman 6, projektiot:

da=hHth+fs
gs=fatfs+fs, (14)
Je =fr+fs+fo

jolloin vektori g voidaan kirjoittaa muotoon:

0 £, 0 0 f, 0 0 f O
/gz\ 0 £, 00 f 0 0 f

:-g3i:|0 0 fz 0 0 fg 0 0 fo]
9= 94 fi b fs 0 0 0 0 0 o]
00 0 f fs f, 0 O 0/
0 0 0 0 0 0 f; fs fo

[e> R )

(15)

Seuraavaksi médritellddn i X j kokoinen projektiomatriisi A, jossa i on lokeroiden maéra
ja j kuva-alkioiden méard. Matriisin pisteet a;; ovat painokertoimia, jotka méaadradvat

todennékoisyyden, jolla kuva-alkiosta j tuleva fotoni havaitaan lokerossa i.

Yhtilon (15) esimerkissd projektiomatriisi A voidaan kirjoittaa muotoon:

g = Af, (16)
missa
f
f2
g1 10010010 0\fFf
(gz\ /010010010\f4
gs3{ 10 01 0 0 1 0 O 1]
g4|_111000000|;5' A7)
95/ 000111000/6
Ye 000000111f7
fs
fo

Ideaalitapauksessa matriisi A koostuu nollista ja ykkosistd eli on bindédrinen, mutta
todellisuudessa arvot ovat reaalilukuja vélilld O ja 1. Teoriassa yhtdlo voidaan ratkaista

suoraan kéayttdmalla matriisia A:



f=A"1g. (18)

Tdmidn ratkaisutavan ongelmaksi muodostuu kuitenkin tietokoneiden rajallinen
laskentateho ja usein kohinainen sinogrammi g, joka johtaa védristyneeseen matriisiin A.
Parempia ratkaisutapoja ovat iteratiiviset rekonstruktiomenetelmait, joissa toistoa ja

vertailuja hyodyntamalla etsitddn ratkaisu leikkeelle f.

Iteratiivisissa menetelmissd madritetddn ensin alkuarvio, jota verrataan projektioon g.
Tamén perusteella arvioita muokataan ja verrataan uudelleen, kunnes saadaan riittdvéan
hyva ratkaisu. Iteratiivisia algoritmeja on erilaisia ja ne eroavat toisistaan esimerkiksi

arvion ja mitatun projektion vertailutavoissa [18].

Mittausaineisto on todellisuudessa aina kohinaista ja jokaista mitattua sinogrammia g
voidaan pitdd diskreettind Poisson-jakautuneena satunnaislukuna. Tdlloin leikkeen f
ratkaisu on riippuvainen sinogrammista g ja on vastaus vain yhteen erillistapaukseen.
Niin sanottu MLEM (engl. Maximum Likehood Estimation Method) sen sijaan pyrkii

madrittimadn yleispatevén ratkaisun leikkeelle f [18].

Oletetaan, ettd ﬁ on pikselin j radioaktiivisten hajoamisten keskiarvo. Talloin
projektiomatriisin A alkio a;; on todennékoisyys, jolla lokerossa i huomataan pikselistd

Jj tuleva fotoni. Télloin havaittujen fotonien keskiarvo g; on:

gi = Z aij f;, (19)

j=1

missd m on kuva-alkioiden kokonaisméérd. Koska g on Poisson-jakautunut, voidaan

madrittdd todennakdisyys tietylle mittaukselle g;:
P(g) = e 9i=—-. (20)

Miiritelldin uskottavuusfunktio L(f;), joka vastaa ehdollista todennikyisyyttd havaita g,

kun kohteesta lihtee f fotonia:

L(f) = P(glf). (21)

Ehdollinen todennékdisyys voidaan laskea yksittdisten todenndkoisyyksien g; tulona:
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L(R) = P(elf) =] [Ptad. (22)

Yhdistetdan yhtdloon (22) yhtilo (20), jolloin saadaan:

n

—g.9i
L) =Pl =] [ ="—. (23)

T
i=1 9i

Kertolasku saadaan muutettua yhteenlaskuksi ottamalla uskottavuusfunktiosta

luonnollinen logaritmi:
n
InL(f) = ) (=gi + giIn(=gp) ~ In(gi). (28
i=1

Sijoitetaan yhtdloon (24) yhtilo (19), jolloin saadaan:

n m m

InL(f;) = z —Zaijf;-+giln Zaijfj —In(g;H | |. (25)

i=1 j=1 j=1

Seuraavaksi pyritddn maksimoimaan uskottavuusfunktio L(fl) Funktion suurin arvo

16ytyy derivaatan nollakohdasta:

(L)  ~ - g
of; i=1 i=1 Xj=1 aijfj
Kerrotaan yhtilo (26) puolittain f;-:lléi:
AR Z +) Z =0 27)
. — = — Qa; =0,
] af) ] ij ] Z al]f)
mistd saadaan ratkaisuksi:
(28)
Diz1 al] Z Z =1 ]fj

Yhtilostd (28) saadaan MLEM algoritmi eli:
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n

= = 1 Z gi
k+1 k
f;( +1) = f;( ) g L — 0 ai]-, (29)
i=1%4 7 Xt aijf

missa fj(kﬂ) on seuraavaksi laskettava leikekuva ja f_j(k) nykyinen vertailussa oleva

leikekuva [18].

MLEM algoritmi voidaan jakaa seuraaviin osiin:

fj(k) on vertailussa oleva kuva, jonka alkuarvona tai arvauksena voidaan kayttda

esimerkiksi samoista luvuista koostuvaa vakiokuvaa.

= (k o . . o .
Yje1 Qi fj( ) on havaittujen fotonien keskiarvo eli g; ja samalla suora projektio,
jota verrataan mitattuun arvoon g;, jolloin saadaan laskettua ndiden vilinen suhde

R.

1 n gi
n L Li=1 =
L= 0ij X @i fj

7 4ij kuvaa takaisinprojektiota, joka lasketaan mitatun
projektion ja suoran projektion suhteena [18].

MLEM algoritmi voidaan kirjoittaa myds sanallisesti:

Kuva®+D = Kuva® x Takaisinprojektio ( Mitattu projektio ) ,

Suora projektio®)

(30)

MLEM algoritmin huono ominaisuus on hidas suppeneminen ja se voi vaatia jopa 50 —
200 laskentakierrosta eli iteraatiota. Tdmédn ratkaisemiseksi on kehitetty OSEM (engl.
Ordered-Subset Expectation Maximation) menetelmé, joka nopeuttaa MLEM-algoritmia
jakamalla projektiot osajoukkoihin, joihin jokaiseen kdytetddan MLEM-algoritmia
vuorollaan. Projektiot jaetaan osajoukkoihin tasaisesti ympéri kuvattavaa kohdetta.
OSEM-algoritmi  mahdollistaa  huomattavasti MLEM-algoritmia nopeamman
suppenemisen, jolloin esimerkiksi kdyttdmadlld 16 osajoukkoa voidaan iteraatioiden

madrdd vihentda tyypillisesti 1/16 osaan [18].
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2.4. Kuvanlaatuun vaikuttavat fysikaaliset tekijéit ja niiden korjaukset

2.4.1. Vaimeneminen ja vaimennuskorjaus
Vaimenemisella tarkoitetaan ilmi6td, missd osa potilaasta 1dhtevistd fotoneista ei paady
detektorille. Vaimeneminen on seurausta fysikaalisista ilmidistd kuten Comptonin
sironnasta, missd fotonit tormédavat atomien elektroneihin, mikd muuttaa niiden suuntaa
ja energiaa. Fotoni voi télloin ohittaa detektorin kokonaan tai absorboitua kollimaattorin
septaan siten, ettd sitd ei rekister6idd. Fotoni voi my0Os sirota siten, ettd sen havaitaan
tulevan eri paikasta, mistd se on alun perin ldhtenyt, jolloin kuva vairistyy [23]. Toinen
vaimenemista aiheuttava tekijd on valosdhkoinen ilmid, jossa fotoni absorboituu atomiin

irrottaen siitd elektronin, eikd paady siten detektorille [24].

Ilman vaimennuskorjausta kuvassa ndkyva aktiivisuus olisi pienempi keskelld kuvaa kuin
reunoilla. Vaimennuskorjaus perustuu yleensd TT-leikkeisiin, joista lasketaan
vaimenemiskartta (kuva 16). Menetelmén huono ominaisuus on kuvausten eriaikaisuus,

silld TT- ja SPECT-kuvaukset tehdddn perdkkiin, joten potilas voi esimerkiksi litkkua

kuvausten valissa [23].

a) b)

Ci |Cy |C3 Mi| M2 H3 G| GG
Cs G5 | Ce * Ma| M5 He = Cs | GC5\Cs
Cy; |Cg | Cq H7| Mg Ho C, | Cg|Cq

Kuva 16: Vaimennuskorjaus sydanlihasperfuusiotutkimuksessa. a) Korjaamaton
monileikediagrammi syddmestd. b) TT-kuvasta lasketaan vaimennuskerroinkartta eli niin
sanottu p-kartta. ¢) Vaimeneniskerroinkartan avulla korjattu monileikediagrammi, jossa
kuvan alaosan aktiivisuus on lisdéntynyt esittden korjaamatonta kuvaa todellisemman

perfuusiojakauman [23].
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TT:ssd kdytetyn rontgenséteilyn intensiteetin vaimeneminen voidaan mééritelld

seuraavasti:
I = IyeXi~Hxi, (31)

missd [ on mitattu intensiteetti, I, intensiteetti ennen vaimenemista, |; vaimennuskerroin

ja x; kudoksen paksuus [23].

TT-kuvasta mairitetddn vaimennusmatriisi, jossa jokainen matriisin alkio vastaa SPECT-
kuvan vastaavaa alkiota. TT-kuvan paikallinen tarkkuus on kuitenkin parempi kuin
SPECT-kuvan, minkd johdosta TT:n tarkkuutta on vidhennettivd SPECT-matriisin
tasolle [23].

Lisdksi on huomioitava TT-laitteen rontgenspektrin energia, joka poikkeaa SPECT-
radiomerkkiaineen energiaspektristd. Rontgenspektrissd on matalaenergisid fotoneja,
jotka absorboituvat pehmeéidn kudokseen korkeaenergisid fotoneja tehokkaammin, mika
voi védristdd TT-kuvaa. Tdméan johdosta TT:ssd kéytetystd rontgensiteilysti suodatetaan

pois matalaenergiset fotonit.

TT-laitteessa kdytetddn TT-lukuja, joita mitataan Hounsfieldin yksikoissd (HU).
Hounsfieldin asteikossa ilman arvo on -1000 HU ja veden 0 HU. Télloin voidaan

madritella TT-luku seuraavasti:

Urudos, T — Hvesi,TT
TTyyku =

- 1000, (32)
Uyesi T — Uitma,TT

jossa Uyes; On veden vaimennuskerroin ja tngteriaqui ON Valiaineen vaimennuskerroin.
Vaimennuskertoimet riippuvat kuitenkin vaimenevien fotonien energiasta, silld sironta ja
absorptio lisddntyvit energian kasvaessa. Koska rontgensdteilyn spektrin efektiivinen
energia poikkeaa SPECT-kuvauksen vastaavasta (kuva 17), tdytyy rontgenspektrin

tuottamat vaimennuskertoimet muuntaa SPECT:in gammafotonien energiaa vastaavaksi.
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Kuva 17: TT-laitteen rontgensiteilyn energiaspektri eroaa SPECT:ssé kiytetyn *°™Tc:n
energiaspektristd. Suodattamalla rontgensdteilyn spektristi matalaenergisia fotoneja
voidaan sen efektiivistd energiaa nostaa, mutta spektri eroaa edelleen **™Tc:n vastaavasta

energiaspektristd [23].

Arvoltaan alle nollan olevat TT-luvut lasketaan veden ja ilman vaimennuskertoimista:

_ TTwku(Wvesi,spect — Hitma,spEcT)
Hkudos,SPECT = 1000 - (33)

Arvoltaan yli nollan olevat TT-luvut lasketaan luun ja veden vaimennuskertoimista:

TTluku * Uyesi,TT (:uluu,SPECT - .uvesi,SPECT)
1000(.“1uu,TT - .uvesi,CT)

Ukudos,SPECT = Hvesi,spEcT T (34)
Koska TT-luvut madritellddn kahdella eri tavalla riippuen niiden suuruudesta, saadaan
bilineaarinen malli, jolla mitatut TT-luvut voidaan muuntaa SPECT:in

vaimennuskertoimiksi (kuva 18) [23].
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Kuva 18: Vaimennuskerroin pspgor madritetddn bilineaarisella mallilla [23].

2.4.2. Sironta ja sirontakorjaus
Sironnalla tarkoitetaan ilmiotd, jossa fotonit vaihtavat suuntaansa ja/tai menettavét
energiaansa kulkiessaan detektorille. Sironta vdhentdd kuvan kontrastia ja kvantitatiivista
tarkkuutta. Erona vaimenemiseen sironneet fotonit havaitaan detektorilla, mutta ne

vadristivit tietoa [25].

Fotonit absorboituvat detektoriin pddosin valosédhkodisen ilmidn kautta luovuttaen ldhes
kaiken energiansa, mutta kohteessa ne ldhinné siroavat elastisesti (Rayleighin sironta) ja
epéelastisesti (Comptonin sironta). Tdmén lisdksi sirontaa voi tapahtua myos
gammakameran rakenteissa ennen fotonin tormaddmistd detektorille. Esimerkiksi
osuessaan lyijystd valmistettuun kollimaattoriin 140 keV:n fotoni synnyttdd noin 70

keV:n karakteristista rontgensateilya [25].

Rayleighin sironta on alle 150 keV:n fotoneilla yleisempdi kuin Comptonin sironta, mutta
Rayleighin sironta muuttaa vain vihén fotonien sirontakulmaa. Té4std johtuen Comptonin
sironnalla on suurempi vaikutus SPECT:n kuvanlaatuun kuin Rayleighin sironnalla.
Comptonin sironnassa fotonit menettdvit energiaansa riippuen sirontakulmasta 6

seuraavasti:

E
(1 —=-cosB)

E, = (35)

E
m,c?

1+
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missd E on sironneen fotonin energia, E' energia ennen sirontaa, m, elektronin massa, ¢
valonnopeus ja 6 sirontakulma. Kaavan (35) mukaisesti suhteellisen suurella
sirontakulmalla siroavat fotonit menettidvit suhteellisen védhidn energiaa. Témén
seurauksena energialtaan melko ldhelld varsinaisen merkkiaineen fotonien energiaa

olevat fotonit ovat voineet todellisuudessa sirota suhteellisen suuren kulman [25].

Sirontaa voidaan korjata monella eri menetelméllé. Sirontakorjausmenetelmat perustuvat
joko mittaukseen, mallinnukseen tai ndiden kahden yhdistelméén. Menetelmien vilill4 on
huomattavia eroja niidden monimutkaisuudessa ja siten niiden vaatimassa laskentatehossa.
Sirontakorjaus voi olla yksinkertaisimmillaan kuvaan lisétty tai vdhennetty vakio tai

monimutkaisempi korjaus voidaan yhdistéé iteratiiviseen rekonstruktioon [25].

Sironneiden fotonien mddrdd voidaan myos védhentdd kayttdmilld kapeampaa
energiaikkunaa. Kapeampi energiaikkuna kuitenkin vdhentdd sironneiden lisdksi myds

varsinaisia fotoneja, miki aiheuttaa suurempaa kohinaa kuvassa [26].

2.4.3. Liike ja liikekorjaus
Kuvattavan potilaan tai potilaan elinten liikkeelld on vaikutusta kuvanlaatuun.
Sydantutkimuksissa liikettd havaitaan arviolta noin 10-20 % kuvauksista. Liikettd voi
tapahtua kameran péddakselien suuntaisesti tai niiden ympéri. Kameran akselien
suuntainen litke on helpompaa havaita rekonstruktiovaiheessa toisin kuin niiden ympéri

tapahtuva liike [27].

Pieni liike voi aiheuttaa lopputuloksiin kontrastin tai paikkatarkkuuden menetystd, mutta
suurempi liitke voi aiheuttaa myds kuvausartefaktoja, jotka voivat nikyé aktiivisuuden

lisddntymisend tai vihentymisend kuvattavalla alueella [27].

Tehokkain tapa védhentdd liikettd tutkimuksessa on potilaan huolellinen asettelu ja
tukeminen, mitkd minimoivat liikkeet kuvauksen aikana. Liikettd voidaan korjata myds
rekonstruktion yhteydessd erilaisten litkekorjausohjelmien avulla. Ne pystyvit
viahentdméddn kameran akselien suuntaista liikettd siirtdmalld kerdttyjd projektioita

toistensa suhteen ennen rekonstruktiota [27].
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3. QGS/QPS-ohjelma
Tyksin isotooppiosastolla kdytetddn sydanlihasperfuusiotutkimuksen rekonstruointiin ja
analysointiin Xeleris-palvelimelle asennettua QGS/QPS-ohjelmaa. QGS eli Quantitative
Gated Spect ja QPS eli Quantitative Perfusion Spect on Cedars-Sinain sairaalassa

Yhdysvalloissa kehitetty ohjelma [28].

3.1. Vasemman kammion mééritys
QGS/QPS-ohjelma kéyttdd vasemman kammion médritykseen kynnysarvoihin ja

klusterointiin perustuvaa menetelméé. Aluksi syddmen lyhyen akselin leikkeet jaectaan
syddmen yla- Z,, ja alaosaan Z;. Mikili kuvaus ja rekonstruktio ovat onnistuneet yldosan
Z,, tilavuusalkioista eli vokseleista ainakin osa edustaa sydénlihasta. Alaosaan Z; sen
sijaan jai tyypillisesti syddmen ulkopuolista sisdelimistd perdisin olevaa aktiivisuutta
(kuva 19). Syddamen yldosasta mééritetddn syddnlihaksen suurimman paikallisen vokselin
aktiivisuus, joka nimitetddin muuttujaksi C,,,,. Tdmén jilkeen kisitelldén alaosaa Zj,
jonka kaikki vokselit asetetaan arvoon C,,4y, jolloin vasemman kammion alapuolisia
rakenteita saadaan kasvatettua ja liitettyd yhteen. Seuraavaksi koko kuvatilavuus
binarisoidaan kynnysarvolla 0,5 - C,,4,. Binarisoinnin jdlkeen kaikkien vokselien arvo on

joko 1 tai 0 [29].

Z

Kuva 19: Lyhyen akselin leikkeet jaetaan yld- (Z,) ja alaosiin (Z;). Rekonstruktion

onnistuessa kaikki syddmen ulkopuolinen kuten maksan aktiivisuus rajoittuu alaosaan Z;.

Tamin jilkeen suoritetaan syvyyshaku (engl. Depth-First search, DFS), jonka

tarkoituksena on etsid toisiinsa kiinnittyneet samankaltaiset vokselit, jotka muodostavat
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joukkoja eli klustereita. Algoritmi aloitetaan ensimmaéisestd kohdatusta vokselista, jonka
arvo on 1 ja jonka naapurivokselin arvo on 0. Algoritmi etenee aloitusvokselista niin
kauas kuin mahdollista ja palaa taaksepdin, kunnes 10ytdd vokselin, jossa ei ole vield
vierailtu. Kun uusia vokseleita ei endd 10ydy, asetetaan kaikkien vierailtujen vokseleiden
arvoksi 0, klusterin sijainti tallennetaan ja siirrytdén uuteen aloitusvokseliin. Kun tilla
tavoin on 16ydetty kaikki mahdolliset klusterit, poistetaan niiden joukosta ne, joiden koko
on liian pieni esittddkseen vasenta kammiota. Jos jéljelle on jadnyt yksi klusteri, piirretdan
sen jokaiseen lyhyen akselin leikkeeseen suorakulmio. Mikéli suorakulmion sivujen

vilinen ero on korkeintaan 1 senttimetri, todetaan klusteri vasemmaksi kammioksi [29].

Jos klustereita on 10ytynyt enemmaén kuin yksi, valitaan lyhyen akselin yldoikealla oleva
klusteri. Mikaéli piirretyn suorakulmion sivujen vélinen ero on yli 1 senttimetri, tima
viittaa yleensd siithen, ettd klusterista osa on perdisin syddmen ulkopuolisesta
aktiivisuudesta. Rakenteet pyritdédn tdlloin erottamaan nostamalla kynnysarvoa 5 %:n
askelissa, kunnes klusteri on hajonnut useampiin osiin. Tdmén jilkeen klustereihin
lisdtdén iteratiivisesti yhden vokselin paksuisia kerroksia. Jokaisen kerroksen lisdyksen
jalkeen varmistetaan, ettd klusterit eivdt ole taas liittyneet yhteen ja piirretyn
suorakulmion sivujen ero on korkeintaan 1 senttimetri. Vokseleita lisdtddn, kunnes

kynnysarvo 0,5 - Cp,q, On jélleen saavutettu [29].

Jos vasemmaksi kammioksi sopivaa klusteria ei 10ydetd, voidaan apuna kdyttdd Houghin
muunnosta. Toimenpide aloitetaan madrittelemélld painokerroin w; kaikille lyhyen
akselin leikkeille S;. Tdmén jdlkeen leikkeet kerrotaan painokertoimilla ja lasketaan
yhteen, jolloin saadaan yksittdinen leike S. Painokerroin w; médritetddn seuraavalla

tavalla:

2 (36)

missd N on lyhyen akselin leikkeiden miird. Muunnoksen tarkoituksena on antaa
suurempi paino lyhyen akselin keskiosissa oleville leikkeille, jossa vasen kammio
sijaitsee. Houghin muunnoksen avulla voidaan 10ytdd paikalliset maksimit, jotka
merkitddn ympyrélld. Kun nditd ympyroitd piirretdén eri leikkeisiin, muodostuu niistd
lopulta sylinteri. Sylinterin siséltd valitaan vasenta kammiota kuvaamaan vokselit, jotka

ovat kynnysarvoa % - Cpax SUuUrempia [29].
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Lopulta kun vasen kammio on l0ydetty, sitd voidaan kdyttdd maskina algoritmin

myOhemmissé vaiheissa [29]. Algoritmin vuokaavio on esitetty kuvassa 20.
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Kuva 20: Vuokaavio vasemman kammion segmentoinnista [29].
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3.2. Pinta-alan, tilavuuden ja ejektiofraktion miaritys
Segmentoitua vasenta kammiota hyddynnetidin QGS/QPS-ohjelman seuraavassa

vaiheessa, kun mairitetddn syddmen pinta-aloja ja tilavuuksia ja lasketaan ejektiofraktio.
Vasemman kammion massakeskipisteeseen (engl. center of mass) lyhyelld akselilla
sijjoitetaan ~ koordinaatisto. =~ Koordinaatiston = massakeskipisteessd =~ maéritetddn
normaalijakaumaa vastaavat radiaaliprofiilit, joiden ensimmaiiset maksimit edustavat
keskisydédnlihasta. Osa radiaaliprofiileista on arvoltaan nolla, mikd johtuu syddmen
basaalialueen ldppidtasosta tai perfuusiopuutosalueista. Kun keskisydanlihaksen pisteet
on madritetty, niithin tehdddn elliptinen sovitus. Tdmén jilkeen massakeskipiste
projisoidaan pitkélle akselille, mistd késin toimenpide toistetaan. Prosessia iteroidaan,

kunnes pitkdn akselin variaatio saadaan tarpeeksi pieneksi [29].

Seuraavaksi tdytetddn nolla-radiaaliprofiileista syntyneet aukot hyddyntdmaélla
maskittomasta ja kynnysarvottomasta kuvasta saatuja aktiivisuusjakaumaprofiileja.
Néma profiilit konvoluoidaan piirrevektorin sisdltivddn Gaussin jakauman toiseen
derivaattaan, jonka jilkeen profiilien lokaaleista maksimeista voidaan maarittaa elliptinen

sovitus my0s aukkojen kohdalle [29].

Lappétaso sovitetaan kuvaan hyddyntiden loppudiastolisen pinnan geometriaa. Pinnan
aktivisuusjakauma maédritetdan koko kuvausintervallin keskimairdisestd aktiivisuudesta,
johon sovelletaan 25 %:n kynnysarvoa. Ldppitaso sovitetaan tdméan jilkeen kaikkein
suurimpaan ja basaalisimpaan kynnysarvon alittavaan osaan. Valmista ldppétason

muotoa voidaan kiyttdd kaikkiin syddmen syklin eri vaiheen kuviin [29].

Endokardium ja epikardium eli syddmen sisd- ja ulkopinta maédritetddn ottamalla
jokaisesta  keskisyddnlihaksen  pisteestd  aktiivisuusprofiilit, joihin  tehddin
epdsymmetrinen normaalisovitus. Sovituksen sisemméistd osasta médritetddn
endokardium ja ulommasta osasta epikardium. Sydénlihaksen kokonaistilavuus
madritetddn endokardiumin ja epikardiumin avulla. Ejektiofraktio mééritetdin

loppudiastolisesta ja -systolisesta tilavuudesta [29].
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4. Sydénlihasperfuusiotutkimus

Sydénlihasperfuusiotutkimuksessa selvitetddn sydinlihaksen toimintaa. Tutkimuksen
avulla voidaan todeta sepelvaltimotauti ja sen vaikeusaste. Sydédnlihasperfuusiotutkimus
perustuu verenkierrossa olevan merkkiaineen kulkeutumiseen sydénlihakseen.
Terveeseen syddmeen kertyy tasaisesti merkkiainetta, mikd kertoo toimivista
sepelvaltimoista. Ahtaumat sen sijaan aiheuttavat nékyvid kertymépuutoksia kuviin.
Normaalisti kuvaus suoritetaan levon ja rasituksen jilkeen, jolloin kuvia voidaan verrata
keskenddn. Kuvien eroista ja yhtéldisyyksistd voidaan tehdid péitelmid potilaan
terveydentilasta. Jos kertymdpuutos ndkyy vain rasituskuvissa, se viittaa
perfuusiopuutokseen. Jos puutos ndkyy sekd rasitus- ettd lepokuvissa, 10ydos viittaa
arpikudokseen. Lisdksi mahdollisen ahtautuneen sepelvaltimon sijainti voidaan paitella

kuvista [30,31]. Kuvassa 21 on esitetty QPS-ohjelmassa vertailtavat perfuusiokuvat.

Kuva 21: QPS-ohjelman tulostamat perfuusiokuvat, joista vertaillaan lepo- ja

rasituskuvien vilisié eroja.
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Visuaalisessa tulkinnassa sydén jaetaan leikkeisiin kahden akselin avulla ja kolmesta eri
suunnasta. Analyysissd kéytetddn pitkittdis- ja lyhytakselia, joista pitkittdisakselia
tarkastellaan vaaka- ja pystysuorasta suunnasta. Kuvien tulkinta perustuu vertailuun, jota
tehddin lepo- ja rasituskuvien vililldi samasta segmenttitasosta. Tulkinnassa kiytetdan
my0s monileikediagrammeja eli niin sanottuja hérinsilmikuvia, jotka kuvaavat tasoon
levitettyd vasenta kammiota. Liséksi tulkinnassa kdytetddn perfuusiokuvauksesta ja
tahdistetusta kuvauksesta laskettuja semikvantitatiivisia tuloksia. Kuvassa 22 on esitetty
QGS-ohjelman liikekuvat tahdistetusta kuvauksesta. Analyysin pohjalta potilas voidaan
luokitella pienen, keskisuuren tai suuren riskin ryhmiédn mahdollisen tulevan

sydantapahtuman suhteen [30,31].

Kuva 22: QGS-ohjelman tulostamat liikekuvat, jotka ovat méaaritetty EKG-tahdistetusta
tutkimuksesta. Syddmen liikkeitd voidaan tarkastella animaationa, jolloin voidaan tutkia

sydénlihaksen supistumista.
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4.1. Radiomerkkiaine
Sydéntutkimuksessa isotooppina kiytetddn *°™Tc:td, joka on liitettyni tetrofosmiiniin tai
sestamibiin. Molemmat biomolekyyleistd kiinnittyvét sydénlihassolujen
mitokondrioihin, jolloin radiomerkkiainetta ei kerry niin paljon vahingoittuneeseen
syddnlihassoluun kuin terveeseen lihassoluun. Tetrofosmiinia ei kerry niin paljon

maksaan kuin sestamibia [32].

4.2. EKG-tahdistus

Sydénlihasperfuusiokuvaus tehddén aina jos mahdollista EKG-tahdistettuna. Jokaisessa
kuvauskulmassa otetaan staattinen kuva kerddmélld aktiivisuutta koko kulma-ajan sekd

dynaamisia kuvia tasaisin véliajoin tahdistettuna EKG-kdyréin avulla.

EKG (elektrokardiogrammi) on syddmen séhkoistd toimintaa kuvaava signaali. EKG
mitataan iholle kiinnitettdvien elektrodien avulla, jotka havaitsevat sydimen synnyttdmia
sdahkokentin vaihteluja, jotka syntyvét sydinlihaksen de- ja repolarisaatiossa. EKG
koostuu aalloista ja aaltojen muodon, jirjestyksen ja keston avulla saadaan tietoa

syddmen toiminnasta [33].

EKG-kéyrédn osia eli aaltoja merkitdén kirjaimilla P, Q, R, S ja T. Aluksi syddmessd
aktivoituu sinussolmuke, joka ei ndy EKG:ssd. Tamén jdlkeen syntyvd P-aalto kuvaa
vasemman ja oikean eteisen depolarisaatiota. Alun nouseva osa kuvaa oikeaa eteisti ja
lopun laskeva osa vasenta eteistd. Tétd seuraa johtoratajédrjestelmin aktivaatio, miké ei
myOskddn ndy EKG-kédyrdssd. Seuraavaksi syntyvdd aaltomuotoa kutsutaan QRS-
kompleksiksi, joka kuvaa kokonaisuutena kammioiden depolarisaatiota. Viimeisend

syntyy T-aalto kammiolihasten repolarisoituessa [34].

EKG-tahdistettujen dynaamisten kuvien kerddminen alkaa R-aallon huipun kohdalla
jatkuen seuraavan R-aallon huippuun. Tdméa R-R-vili jaetaan tavallisimmin 8, 12 tai 16
yhtd pitkddn jaksoon, jolloin kuvauksen pédttyessd voidaan tarkastella syddmen
perfuusiojakaumaa tai tilavuutta sen syklin eri vaiheissa (kuva 23). Syddmen pienin
tilavuus on loppusystolinen (end-systole volume (ESV)) ja suurin tilavuus
loppudiastolinen (end-diastole volume (EDV)). Ejektiofraktio (ejection fraction (EF)) on

prosenttiosuus veresti, jonka kammio kerralla pumppaa ulos syddamesta [35].
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EF voidaan laskea EDV:n ja ESV:n avulla seuraavalla tavalla:

EDV — ESV
F=———.

5 100. (37)

Semikvantitatiiviset tulokset ovat tdrkeitd, kun arvioidaan sydénsairauksien
vaikeusastetta ja ennusteellista merkittdvyyttd. Normaalin aikuisen ejektiofraktio on

vililtd 50-70 % [36].

SPECT-tutkimuksessa tahdistusvilien maérad voidaan lisété, jolloin syddmen tilavuutta
syklin eri vaiheissa voidaan seurata tarkemmin. T&lloin voidaan kerétd pienempi
fotoniméddrd yhti jaksoa kohden kuin aiemmin. Titd voidaan kompensoida pidentaméalla

kuvausaikaa [35].

Systolinen i Diastolinen

Y
A

"
Eay _———
"

Tahdistusvalit

112|134 |5 (6|7 |8

Kuva 23: EKG-signaalin R-R-vili jaetaan tahdistetussa sydinlihasperfuusiokuvauksessa

tavallisesti 8, 12 tai 16 tahdistusviliin [35,37].

4.3. Kuvausohjelma tilli hetkella

Tyksin isotooppiosastolla on kdytdssd niin sanottu yhden pdivén protokolla, jossa tehddén
lepo- ja rasituskuvaus saman pdivdn aikana. Potilailla on usein tiedossa oleva
sepelvaltimotauti tai sydédninfarktin jilkitila, joten Euroopan isotooppilddketieteen
jarjeston (engl. European Association of Nuclear Medicine (EANM)) suosituksen

mukaan  kuvaus aloitetaan lepotutkimuksella, jonka jilkeen suoritetaan
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rasitustutkimus [38]. Rasituskoe toteutetaan mahdollisuuksien mukaan polkupyorilla,
mutta mikéli potilas ei kykene suorittamaan sitd saavuttaen 85 % ikdénsd vastaavasta
maksimisykkeestd, joudutaan rasitus toteuttamaan ladkkeilld. Toimenpidettd edeltdvina
pdiviand potilas paastoaa ja pitdytyy kofeiinipitoisista tuotteista, mitkd voivat haitata

mahdollista ladkerasitusta [39].

Sydénlihasperfuusiotutkimus aloitetaan antamalla potilaalle 250 MBq:n aktiivisuus
99MT¢_sestamibia kanyylin kautta laskimoon. Lepokuvaus aloitetaan aikaisintaan 45—60
min kuluttua injektiosta, jotta suoliston ja maksan kertymd kuvauksen aikana
minimoitaisiin. Kuvaus on kuitenkin aloitettava viimeistdin kahden tunnin kuluttua
injektiosta. Lepokuvauksen jidlkeen tehdddn rasituskoe mahdollisuuksien mukaan
polkupyorirasituksena. Rasituskokeessa 900 MBq:n aktiivisuus pyritdén injisoimaan
mahdollisimman 14helld maksimirasitusta. Tdmén jilkeen polkemista jatketaan vield
vahintddn 1 min. Kuvaus voidaan aloittaa aikaisintaan 15-20 min kuluttua injisoinnista.
Mikéli kdytetddn ladkerasitusta, kuvaus voidaan aloittaa aikaisintaan 60 min kuluttua

injektiosta [39].

Nykyisin Tyksin isotooppiosastolla kuvaus tehdddn EKG-tahdistettuna kéyttden
kahdeksaa tahdistusvilid ja £7,5 %:n energiaikkunaa. Gammakamera kerdi projektioita
’step-and-shoot” tilassa, jossa detektori liikkuu kerrallaan 3° ja pysdhtyy kerddméédn
pulsseja 40 s ajaksi lepo- ja 20 s ajaksi rasituskuvauksessa. Pienemmén injisoidun
aktitvisuuden takia lepokuvauksessa kdytetddn pidempdd kulma-aikaa. Detektorien
yhteinen kiertokulma potilaan ympéri on 180°, jolloin kumpikin detektori kiertdd 90°.
Talloin kokonaiskuvausaika on noin 20 min lepo- ja 10 min rasituskuvauksessa. Tamén
lisdksi  lepokuvauksen  yhteydessd  tehdddn  TT-kuvaus, jota  kéytetddn

vaimennuskorjauksen méarittimiseen rekonstruoitaessa lepo- ja rasituskuvausta [39].
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5. Materiaalit ja menetelmiit

5.1. Kiytetyt laitteistot ja ohjelmistot
Tyossd kéytetty potilasaineisto mitattiin Tyksin isotooppiosaston uudella Discovery
NM/CT 670 CZT SPECT-TT kameralla (GE Healthcare, Tirat Hacarmel, Israel).
Rekonstruktiot ja listamuotoisten tiedostojen kisittely tehtiin GE:n Xeleris 4.0
palvelimella (GE Healthcare, Tirat Hacarmel, Israel) kdyttden QGS/QPS rekonstruktio-
ja analysointi-ohjelmistoa (Cedars-Sinai Medical Center, Los Angeles, USA) ja GE:n

Lister—ohjelmaa.

5.2. Materiaali
Potilasaineistona kaytettiin 12.3 — 4.6.2018 tutkittujen potilaiden mittauksia. Potilaat
kuvattiin yhden péivin protokollalla ja kaikki tutkimukset sisélsivdt lepo- ja
rasituskuvauksen. Yhteensd analysoitavia potilaita oli 30. Potilaista naisia oli 15 ja miehié
15. Potilaiden keski-ikd kuvaushetkelld oli 65,8 + 12,5 wvuotta (keskiarvo =+
keskihajonta).

5.3. Menetelmit
Ty6ssini tutkin sydénlihasperfuusiotutkimuksen kuvausohjelman parametrien muutosten
vaikutusta semikvantitatiivisiin tuloksiin ja monileikediagrammeihin.
Kuvausparametreja voitiin  muuttaa alkuperdisistd, koska kuvaukset oli tehty
listamuotoisina, mikd mahdollistaa kuvausparametrien muuttamisen jilkikéteen. Kuvassa

24 on esitelty tyon eri vaiheet.
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1. Potilasaineisto

*n=30

*Lepo- ja rasituskuvaus kayttden listamuotoista
keraysta

2. Tiedostojen kisittely

*GE Xeleris 4.0:n Lister-ohjelma

«Jokaisesta kuvauksesta simuloitiin 15 uutta
sinogrammia

3. Rekonstruktio

*QGS/QPS
* Yhteensa tehtiin (30-15-2) = 900 rekonstruktiota

4. Tulosten analysointi

Semikvantitatiivisten tulosten tilastollinen analyysi
*Monileikediagrammien vertailu

5. Optimaalinen kuvausparametrien yhdistelma

Kuva 24: Tyon eri vaiheet

Potilasmittauksista laskettiin uusia sinogrammeja muuttaen kolmea kuvausparametria.
Ensin tutkittiin EKG-tahdistetun perfuusiokuvauksen tahdistusvilien maarda. Kaytetyt

parametrien arvot olivat alkuperdinen 8 tahdistusvélid sekd 12 ja 16 tahdistusvali.

Kulma-ajalla tarkoitetaan yksittdisen projektion kerdysaikaa. Kulma-aika on pidempi
lepovaiheen kuvauksessa, silld siind kdytetty injisoitu aktiivisuus on pienempi kuin
rasituskuvauksessa. Kulma-aikaa lyhentdmélld voitiin mallintaa samalla pienempad
aktiivisuutta, joka aikaansaa pienemmin midirdn gammafotoneja detektorille.
Alkuperdinen kulma-aika oli 40 s lepovaiheessa ja 20 s rasitusvaiheessa. Simuloinneissa

kiytettiin seuraavia lepo-/rasituskuvausten kulma-aikoja: 30/15, 20/10, 15/7,5 ja 10 s/5 s.
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Viimeinen tutkittu parametri oli fotopiikin energiaikkunan leveys. Fotopiikilld
tarkoitetaan ~ gammafotonin  maksimienergian  mittauksesta  syntyvdd  piikkid
gammaspektrissd. Esimerkiksi yleisimmén SPECT-kuvantamisessa kdytetyn isotoopin
eli *™Tc:n fotopiikin energia on 140 keV. Alkuperiisten potilaskuvausten +7,5 %
energiaikkunalla kerdtddn gammafotoneita, joiden energia on vélilld 129,5 - 150,5 keV.
Leved energiaikkuna lisdd havaittujen fotonien miérad, kun taas kapeammalla ikkunalla
voidaan vdhentdd sironneiden fotonien méaria detektorilla. Kuvaukset simuloitiin uusiksi

neljélla eri energiaikkunalla +5 %, +4 %, £3 %, £2 %.

5.4. Semikvantitatiiviset tulokset
Tyossd laskettiin semikvantitatiivisia tuloksia, joita olivat EDV, ESV ja EF. Liséksi

analysoitiin perfuusiotutkimuksen puutosalueen suhteellista kokoa eli ’extent:ia.

5.5. Tilastollinen analyysi
Tilastolliset analyysit suorettiin SPSS 25 -ohjelmistolla (IBM, Armonk, USA). Ensin
testattiin, ovatko arvot normaalijakautuneita. Normaalijakautuneiden arvojen tilastollinen
merkittdvyys testattiin Studentin t-testilld ja ei-normaalijakautuneiden Wilcoxonin
merkittyjen sijalukujen testilld. Kuvausparametrien muutosten vaikutusta tuloksiin
tarkasteltiin lopulta vertaamalla tulosten keskiarvoja ja mediaaneja toisiinsa, seké
laskemalla tulosten vilille regressioanalyysejd. Normaalijakautuneille arvoille laskettiin
Pearsonin korrelaatiokerroin ja ei-normaalijakautuneelle Spearmanin korrelaatiokerroin.
Tilastolliset analyysit osoittavat, miten eri kuvausparametrien muuttaminen vaikuttaa

tuloksiin.



42

6. Tulokset

Tutkimuksessa muutettiin ensin yksittdisid kuvausparametrejéd ja tutkittiin muutoksilla
saatuja etuja. Tédmidn jilkeen yksittdistarkastelussa 10ydetyistd parametreista luotiin

yhdistelmid, joissa sdilytettiin yksittdistarkastelun edut.
6.1. Tahdistusvilien lukumiéiran vaikutukset

6.1.1. Ejektiofraktio
Tahdistusvilien maérdn kasvattaminen 12 tai 16 véliin kasvattaa EF:n keskiarvoa
tilastollisesti merkittdvasti. Tahdistusvdlien muutosten vaikutukset on listattu
taulukukossa 2. Kun tahdistusvélien miird nostetetaan 16, saadaan tarkempi arvo EF:lle,
0,001) ja 3,23

prosenttiyksikkod suurempi rasituskuvauksessa (p = 0,001). EF:n muutos on tasainen koko

joka on 3,63 prosenttiyksikkdd suurempi lepokuvauksessa (p =
mittausjoukossa (kuva 25) ja yksittdisten mittausten muutosten vélilld on erittdin vahva

korrelaatio lepo- (r = 0,97) ja rasituskuvauksessa (r = 0,98). Tahdistusviélien mééraksi

valitaan 16, joka antaa tarkimman arvion EF:lle.

Taulukko 2: Tahdistusvilien méérian vaikutus vasemman kammion EF:n keskiarvoon.

Lepokuvaus Rasituskuvaus
Tahdistusvilien EF keskiarvo p-arvo r EF keskiarvo p-arvo  r
maari + +

keskihajonta keskihajonta

[70] [70]
8 50,00+ 11,89 - - 51,23+ 11,00 - -
12 52,07+ 12,38 0,001 0,97 52,93+11,56 0,001 0,98
16 53,63 +13,20 0,001 0,97 5447+12,41 0,001 0,98
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Kuva 25: a) Lepo- ja b) rasituskuvauksessa 16 tahdistusviélilld laskettujen EF:ien (EFi6

pin) arvot alkuperdisten EF:ien (EFg pin) arvojen funktiona. Molemmissa kuvissa

korrelaatio on erittidin vahva.

6.1.2. Loppudiastolinen tilavuus

Tahdistusvilien lisdykselld ei ole tilastollisesti merkittédvié vaikutusta EDV:hen. Tulokset

on koottu taulukkoon 3.

Taulukko 3: Tahdistusvilien méarian vaikutus vasemman kammion EDV:n keskiarvoon.

Lepokuvaus Rasituskuvaus
Tahdistusvidlien EDV keskiarvo p- r EDV p-arvo r
madra + keskihajonta  arvo keskiarvo +

[ml] keskihajonta

[ml]

8 104,60 + 38,30 - 103,70 = 40,80 -
12 105,50 39,61 0,287 0,99 103,03 +39,08 0,456 0,99
16 104,43 +37,06 0,825 0,99 104,27+39,55 0,618 0,99

6.1.3. Loppusystolinen tilavuus

Tahdistusvilien mairan kasvattaminen 12 tai 16 valiin kasvattaa ESV:n keskiarvoa

tilastollisesti merkittaviasti. Tulokset on listattu taulukossa 4.
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Taulukko 4: Tahdistusvilien maérian vaikutus vasemman kammion ESV:n keskiarvoon.

Lepokuvaus Rasituskuvaus
Tahdistusvidlien ESV p-arvo 1 ESV p-arvo T
maara keskiarvo + keskiarvo +

keskihajonta keskihajonta

[ml] [ml]
8 55,30 £29,70 - - 54,17 +32,12 - -
12 53,67+28,83 0,072 0,99 51,70+29,83 0,004 0,99
16 51,70 +£28,76 0,000 0,99 50,83 +£30,88 0,001 0,99

6.1.4. Perfuusiotutkimuksen tulokset
Tahdistusvilien lukuméddrdn muutokset eivét vaikuta perfuusiotutkimuksen tuloksiin,
koska ne vaikuttavat ainoastaan tahdistettuihin kuviin (kuva 26). Siten tahdistusvélien

muutokset eivit myOskéddn vaikuta QPS-ohjelman hiransilmékuviin.

8 bin
(Alkuperainen)

12 bin 16 bin

b)

Kuva 26: Tyypilliset QPS-ohjelman monileike- eli hirdnsilmiddiagrammikuvat eri
tahdistusvélien maérdlla. a) Rasitus- ja b) lepokuvat. Kuvien vilill4 ei havaita eroja, koska
tahdistusvélien méédrien muutokset vaikuttavat vain tahdistettuihin kuviin ja niistd

laskettuihin tuloksiin.
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6.2. Energiaikkunan leveys

6.2.1. Ejektiofraktio
Energiaikkunan kaventamisella ei ole tilastollista merkitystd EF:34n yli £2 %:n
energiaikkunalla. Tulokset on esitetty taulukossa 5. Energiaikkunaksi valitaan tilla
perusteella +£3 %, joka on kapein mahdollinen energiaikkuna ilman vaikutusta EF:&én.

Regressioanalyysin perusteella (kuva 27) muutos on tasainen koko mittausjoukossa ja

korreloi erinomaisesti £7,5 %:n energiaikkunan EF:ien kanssa.
9

Taulukko 5: Energiaikkunan leveyden vaikutus vasemman kammion EF:&én.

Lepokuvaus Rasituskuvaus
Energiaikkunan EF (keskiarvo p-arvo r EF (keskiarvo p-arvo r
leveys + +

keskihajonta) keskihajonta)

[7o] [7o]
+7,5% 50,00+ 11,89 - - 51,23+ 11,01 - -
+5 % 50,10+ 11,84 0,865 0,97 51,00+£10,68 0,562 0,98
+4 % 49,83 £12,10 0,759 0,97 51,60+10,83 0,373 0,98
+3 % 50,27+ 11,49 0,681 096 50,67+10,57 0,176 0,98
+2 % 52,07+11,94 0,001 097 5243+11,14 0,022 0,97
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a) b)
80 = 80 =«
70 70 s
g 60 + SKE
50 1 R50 +
+ I.I;H i
L 40 L' 40
30 s 30 -

20 L . . . 20 . . .

25 45 65 85 25 45 65 85

0,
EF, 7,5% [%] EFt 7,5% [%]

Kuva 27: a) Lepo- ja b) rasituskuvauksessa £3 %:n energiaikkunalla laskettujen EF:ien
(EF+ 3 ) arvot alkuperdisten EF:ien (EF: 75 %) arvojen funktiona. Molemmissa kuvissa

korrelaatio on erittdin vahva.

6.2.2. Loppudiastolinen tilavuus
Energiaikkunan kaventamisella ei ole tilastollista vaikutusta EDV:hen. Tulokset on

esitetty taulukossa 6.

Taulukko 6: Energiaikkunan leveyden vaikutus vasemman kammion EDV:hen.

Lepokuvaus Rasituskuvaus
Energiaikkunan EDV (keskiarvo p- r EDV (keskiarvo  p- r
leveys + keskihajonta)  arvo + keskihajonta)  arvo

[ml] [ml]
+7,5% 104,60 + 38,30 - - 103,70 40,80 - -
+5 % 104,00 £37,86 0,359 0,99 104,53 +40,93 0,304 0,99
+4 % 103,90 £36,65 0,595 0,98 102,90+39,98 0,351 0,99
+3 % 103,17+37,72 0,153 0,99 103,60+41,07 0,921 0,99
+2 % 106,23 £40,14 0,099 0,99 104,57 + 40,35 0,357 0,99




6.2.3. Loppusystolinen tilavuus

Energiaikkunan kaventamisella ei ole tilastollista vaikutusta ESV:hen. Tulokset on

esitetty taulukossa 7.

Taulukko 7: Energiaikkunan leveyden vaikutus vasemman kammion ESV:hen.
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Lepokuvaus Rasituskuvaus
Energiaikkunan ESV p-arvo  t ESV p-arvo  r
leveys (keskiarvo + (keskiarvo +

keskihajonta) keskihajonta)

[ml] [ml]
+7,5% 55,30+29,70 - - 54,17+32,12 - -
+5% 54,57 +28,08 0,349 0,99 54,60+31,21 0,497 0,99
+4% 54,90 +28,56 0,657 0,99 53,23 +£31,00 0,165 0,99
+3% 54,20+ 28,52 0,127 0,99 54,23+31,77 0,921 0,99
+2% 53,90+29,32 0,080 0,99 53,13+£31,20 0,165 0,99

6.2.4. Puutosalueen suhteellinen koko (Extent)
Energiaikkunan ollessa alle £5 % puutosalueen suhteellinen koko kasvaa. Kapeampi
energiaikkuna mahdollistaa tarkemman arvion puutosalueesta vihentdmalld sironneita
fotoneita. Optimaaliseksi energiaikkunaksi valitaan £3 % kohdan 6.2.1 EF muutosten
perusteella. Télloin puutosalueen koon mediaani kasvaa lepokuvauksessa 3 ja
rasituskuvauksesa 4 prosenttiyksikkod. Tulokset on listattu taulukossa 8. Koska
puutosalueen koon arvot eivdt olleet normaalijakautuneita kéytettiin Spearmanin

korrelaatiokerrointa (75).
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Taulukko 8: Energiaikkunan leveyden vaikutus puutosalueen suhteellisen kokoon

(Extent).

Lepokuvaus Rasituskuvaus
Energiaikkunan Extent (Mediaani p-arvo r;  Extent p-arvo 7
leveys (Kvartiilivili)) (Mediaani

[%0] (Kvartiilivali))

[%]

+7,5% 0,5(0-4) - - 2(0,25-5,75) - -
+5 % 1(0-4) 0,106 0,86 1,5(0-7) 0,260 0,90
+4% 2,5(0,25-5,75) 0,012 0,78 4.5(0,25-9,75) 0,012 0,88
+3% 3,5(1-6,75) 0,020 0,71 6(1-9,75) 0,001 0,84
+2% 2(1-6,75) 0,026 0,69 6(0,25-10) 0,008 0,79

6.2.5. QPS-ohjelman tuloskuvat
QPS-ohjelman monileikediagrammeista ndhdddn puutosalueiden selkedd kasvua
energiaikkunan kaventuessa etenkin rasituskuvissa (kuva 28). Lepokuvissa puutosalueen

kasvu ei ole niin selvésti nahtavissd kuin rasituskuvissa.

+5 % +4 % +3 % +2 %

Kuva 28: QPS-ohjelman monileikediagrammi tyypillisestd potilaasta, jolla havaitaan
perfuusiopuutosalueita. a) Rasitus- ja b) lepokuvat. Rasituskuvien puutosalueiden koko

kasvaa selvésti energiaikkunan kaventuessa.
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6.3. Kulma-ajan vaikutukset

6.3.1. Ejektiofraktio
Kulma-ajalla ei ole kuvanlaadun kannalta positiivisia vaikutuksia, joten sitd voidaan
lyhentdd, kunnes se alkaa vaikuttaa EF:ddn. Kulma-aikaa on mahdollista lyhentda
lepokuvauksessa 30 s. Rasituskuvauksessa kulma-ajalla ei ole tilastollista vaikutusta
EF:34dn. Tulokset on esitetty taulukossa 9. Kuvan 29 regressioanalyysissd todetaan

muutoksen olevan yhtendinen koko mittausjoukossa.

Taulukko 9: Kulma-ajan vaikutukset EF:d4n

Lepokuvaus Rasituskuvaus
Kuvausaika EF (keskiarvo p-arvo r EF (keskiarvo p-arvo r
(Lepo-/ + +
Rasituskuvaus) keskihajonta) keskihajonta)

[70] [70]
40s/20s 50,00+ 11,89 - - 51,23+ 11,00 - -
30s/15s 49,60+ 12,61 0,502 097 51,17+11,26 0,845 0,99
20s/10s 48,30+ 12,30 0,012 0,97 50,63+11,79 0,242 0,97
15s/7,5s 48,03 +£12,33 0,037 0,96 50,67+11,20 0,365 0,97
10s/5s 46,87 13,54 0,010 0,92 50,87+12,89 0,590 0,96
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4; é;
EF405[96]

85

50

25 35 45 55

65

75 85

Kuva 29: a) Lepokuvauksessa 40 s kulma-ajan EF:t (EF405) 30 s kulma-ajan EF:ien (EF30

s) funktiona. b) Rasituskuvauksen 20 s kulma-ajan EF:t (EF205) 15 s kulma-ajan EF:ien

(EF15s) funktiona. Molemmissa kuvissa korrelaatio on erittdin vahva.

6.3.2. Loppudiastolinen tilavuus

Kulma-ajan lyhentdminen laskee EDV:téd tilastollisesti merkittdvésti sekd lepo- ettd

rasitustutkimuksissa. Tulokset on listattu taulukkoon 10.

Taulukko 10: Kulma-ajan vaikutukset EDV:hen

Lepokuvaus Rasituskuvaus
Kuvausaika EDV (keskiarvo p- r EDV (keskiarvo  p- r
(Lepokuvaus /  + keskihajonta)  arvo + keskihajonta)  arvo
Rasituskuvaus) [ml] [ml]
40s/20s 104,60 + 38,30 - - 103,70 + 40,80 - -
30s/15s 101,73 £37,06 0,004 0,99 101,03 + 37,67 0,009 0,99
20s/10s 101,93 £37,39 0,007 0,99 100,83 + 38,47 0,010 0,99
15s/7,5s 101,60 £37,82 0,006 0,99 101,80 + 39,62 0,059 0,99
10s/5s 100,10 £36,21 0,005 0,98 101,67 +41,51 0,066 0,99
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6.3.3. Loppusystolinen tilavuus
Kulma-ajan lyhentédmiselld ei ole tilastollista vaikutusta ESV:hen paitsi kédytettdessd 30
s kulma-aikaa rasituskuvauksessa. Tdmékin tulos on kuitenkin hyvin ldhelld muita
ESV:n arvoja, joten muutos voidaan todeta kliinisesti merkittdméattomaksi. Tulokset on

listattu taulukkoon 11.

Taulukko 11: Kulma-ajan vaikutukset ESV:hen

Lepokuvaus Rasituskuvaus
Kuvausaika ESV p-arvo  r ESV p-arvo r
(Lepokuvaus /  keskiarvo keskiarvo
Rasituskuvaus) [ml] [ml]
40s/20s 55,30 - - 54,17 - -
30s/15s 54,47 0,260 0,99 52,47 0,032 0,99
20s/10s 55,63 0,671 0,99 53,33 0,280 0,99
15s/7,5s 55,43 0,888 0,99 53,17 0,189 0,99
10s/5s 55,93 0,487 0,98 53,50 0,553 0,98

6.3.4. Puutosalueen suhteellinen koko (Extent)
Kulma-ajan lyhentdminen kasvattaa puutosalueen suhteellista kokoa lepokuvauksessa
tilastollisesti merkittdvasti, ja rasituskuvauksessa kun kulma-aika on 7,5 s tai sen alle.
Télld perusteella lepokuvauksessa kulma-aikaa ei ole mahdollista lyhentdd toisin kuin

rasituskuvauksessa. Tulokset on koottu taulukkoon 12.
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Taulukko 12: Kulma-ajan vaikutukset puutosalueen suhteelliseen kokoon (Extent)

Lepokuvaus Rasituskuvaus
Kuvausaika Extent p-arvo r,  Extent p-arvo T
(Lepokuvaus /  (Mediaani (Mediaani
Rasituskuvaus) (Kvartiilivéli)) (Kvartiilivali))

[70] [70]
40s/20s 0,5(0-4) - - 2(0,25-5,75) - -
30s/15s 1 (0-5,75) 0,007 0,89 2(1-5) 0,792 0,88
20s/10s L5(1-4) 0,003 0,84 2(1-4,75) 0,173 0,88
15s/7,5s 3,5(1-17,5) 0,001 0,85 3(1,25-7,5 0,004 0,87
10s/5s 4(2-8,75) 0,001 0,69 4(1,25-7,75) 0,004 0,83

6.3.5. QPS-ohjelman tuloskuvat
QPS-ohjelman monileikediagrammeista ndhddén selviasti puutosalueen koon kasvua seki

lepo- etté rasituskuvissa kulma-ajan lyhentyessé (kuva 30).

Rasitus 20 s
Lepo 40 s
(Alkuperainen)

Rasitus 15 s Rasitus 10 s Rasitus 7,5 s Rasitus 5 s
Lepo 30 s Lepo 20 s Lepo 15 s Lepo 10 s

Kuva 30: QPS-ohjelman monileikediagrammit tyypillisestd potilaasta, jolla havaitaan
perfuusiopuutosalueita: a) Rasituskuvat ja b) lepokuvat. Sekd rasitus- ettd lepokuvissa

havaitaan puutosalueiden koossa selvié kasvua kulma-ajan lyhentyessa.
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6.4. Kuvausparametrien optimaalinen yhdistelmi
Tutkimuksen seuraavassa vaiheessa kisitteltiin asetusyhdistelmid, joissa yhdistettiin
yksittdisten parametrien muutoksissa havaitut edut. Kaytetyt asetusyhdistelmait on esitetty
taulukossa 13. Tavoitteena oli selvittdd, kuinka paljon kulma-aikaa on mahdollista
lyhentdd  kiytettdessd 16  tahdistusvélida sekd 43  %:n  energiaikkunaa.
Yksittdistarkasteluissa 10ydetyt edut, jotka haluttiin sdilyttdd, olivat tahdistusvélien
madrdn lisddmisen myotd kasvaneet EF:t ja energiaikkunan kaventamisen myo6ta
kasvaneet perfuusiopuutosalueen koot. Lyhyemmillda kulma-ajalla laskettavia
litketuloksia (EF, EDV ja ESV) verrattiin 16 tahdistusvélilld saatuihin tuloksiin (katso
kohdat  6.1.1-6.1.3).  Vastaavasti  kulma-ajan  lyhentdmisen  vaikutuksia
perfuusiopuutosalueen kokoon selvitettiin vertaamalla laskettavia tuloksia kohdassa 6.2.4

saatuihin £3 %:n energiaikkunalla laskettuihin tuloksiin.

Taulukko 13: Téssd kappaleessa kéytetyt asetusyhdistelmaét: * = kdytetdén liiketulosten

muutosten arviointiin. ** = kdytetddn perfuusiotulosten muutosten arviointiin.

Asetus Tahdistusvalit Energiaikkunan Kulma-aika (lepo-
leveys (%) /rasituskuvaus) (s)
1 16 +3 40/20
2 16 +3 30/15
3 16 +3 20/10
4% 16 +7,5 40/20
S** 8 +3 40/20
6.4.1. Ejektiofraktio

EF:n tuloksia verrattiin kohdassa 6.1.1 laskettuihin EF:n tuloksiin. 16 kerdysikkunalla
saavutettu kasvanut EF:n arvo haluttiin sdilyttdd. Rasituskuvauksessa EF sdilyi 16
kerdysikkunan tulosten tasolla kaikilla yhdistelmilld. Lepokuvauksessa tahdistusvélien
lisddmisen myo6td kasvanut EF laskee jélleen vakioasetusten tulosten tasolle, kun kulma-
aika on 20 s tai sen alle. Tulokset on esitetty taulukossa 14 sekd Box & Whiskers

kaaviossa kuvassa 31. Kuvissa 32 ja 33 on esitetty regressioanalyysi verrattuna
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alkuperdisiin asetusyhdistelmiin, joissa todetaan kasvavaa hajontaa lepokuvauksessa
kulma-aikaa lyhennettiessd. Téstd syystd optimaalisin kulma-aika lepokuvauksessa 16
tahdistusvililld ja +3 %:n energiaikkunalla on 40 s. Rasituskuvauksessa EF ei aseta

rajoitteita kulma-ajan lyhentdmiselle.

Taulukko 14: Asetusyhdistelmien vaikutukset EF:44n. * = Verrattuna 16 tahdistusvélilla

ja£7,5 % energiaikkunalla laskettuihin EF:iin

Lepokuvaus Rasituskuvaus
Asetus (bin/ EF (keskiarvo p- r* EF (keskiarvo + p-arvo* r*
energiaikkuna + arvo* keskihajonta)
(%)/ kulma- keskihajonta) [%]
aika(s)) [%]
16/ £7,5/40 & 53,63 £13,20 - - 54,47 £12,41 - -
20
16/+3/40 & 54,10+ 12,76 0,556 0,94  55,17+11,95 0,246 0,97
20
16/+£3/30& 52,90 +£14,57 0,548 0,90  54,07+11,35 0,585 0,95
15
16/+£3/20& 49,40+ 14,51 0,007 0,84  53,27+11,33 0,126 0,94

10
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a) b)
90} ol
ns * ns
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70 |- ok
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S/ 60 - S~ 60}
L . Y o ﬁ - . . .
W 5o} . o sl .
40 |- l J_ a0 l
30| ok . . |

20 |- 2o}

(Alkuperdinen)

EFy6/47,5 wra0s |-
EF16/2+3 /40 s |-
EFi6/23 %305 |
EFi6/23 96/20 5 I
EFg/+7,5 %/40s |-

(Alkuperdinen)
EFI&/U,S %/20 5 |-
EFi6/+3 %20 |
EFi6/43 /15 |-
EFy6/43 /10 |-

EFg/+7,5 9/20 s

Kuva 31:Box & Whiskers kaaviot asetusyhdistelmien vaikutuksesta EF:&4én a) lepo- ja b)
rasituskuvauksessa. Piste kuvassa tarkoittaa keskiarvoa. Merkkien selitykset: ns p > 0,05;

*p<0,05 **p<0,01; *** p<0,001.

15 . . . 15 e,
25 a5 65 85 25 35 45 55 65 75 85
[+)
EF8/1‘7,5 %/40 s [%] EF8/1‘7,5 %/20s [A]

Kuva 32: a) Lepokuvauksessa uusien asetusten EF:t (EF ¢/ 3 /40 ) alkuperdisten asetusten
EF:ien (EFsx75 w40 s) funktiona. b) uusien asetusten EF:t (EFi6x 3 %20 s) alkuperdisten

asetusten EF:ien (EFgu7,5 %20s) funktiona.. Molemmissa kuvissa korrelaatio on erittdin

vahva.



56

25 as 65 85 25 35 45 55 65 75 85
[+)
EFg/.7,5 %7405 [%] EFg/. 7,5 %7205 [%]

Kuva 33: a) Lepokuvauksessa uusien asetusten EF:t (EF1¢/+3 %30 s) alkuperdisten asetusten
EF:ien (EFsgx75 %40 s) funktiona. b) uusien asetusten EF:t (EFi6x 3 %15 s) alkuperdisten
asetusten EF:ien (EFg/75 %20 s) funktiona.. Molemmissa kuvissa korrelaatio on erittdin

vahva.

6.4.2. Loppudiastolinen tilavuus
EDV:n tuloksia verrattiin kappaleessa 6.2.2 saatuihin 16 tahdistusvililld laskettuihin
EDV:n tuloksiin. Lepokuvauksessa 16 kerdysikkunalla saavutettu EDV:n kasvu
menetettiin kulma-ajan ollessa alle 40 s. Rasituskuvauksessa uusilla asetusyhdistelmilld
jakulma-ajan lyhentémiselld ei ollut tilastollista vaikutusta EDV:hen. Tulokset on esitetty

taulukossa 15.
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Taulukko 15: Asetusyhdistelmien vaikutukset EDV:hen. * = Verrattuna 16
tahdistusviélilld ja +7,5 % energiaikkunalla saavutettuun EDV:hen.
Lepokuvaus Rasituskuvaus
Asetus (bin/ EDV (keskiarvo p- r* EDV (keskiarvo  p- r*
energiaikkuna + keskihajonta)  arvo* + keskihajonta) arvo*
(%) / kulma-  [ml] [ml]
aika(s))
16/+7,5/40 104,43 +3790 - - 104,27 + 39,55 - -
& 20
16/+3/40 & 104,87 +38,07 0,648 0,99 106,10+ 41,00 0,145 0,98
20
16/+3/30& 101,07+37,54 0,006 0,99 1053 +41,17 0,479 0,98
15
16/£3/20 & 98,57 £39,22 0,005 0,96 103,80 +40,23 0,739 0,98
10

6.4.3. Loppusystolinen tilavuus

ESV:n 16 tahdistusvililla kohdassa 6.1.3 esitetty tulosten pieneneminen siilyi kaikilla

asetusyhdistelmilld kun kulma-aikaa lyhennettiin. Tulokset on esitetty taulukossa 16.
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Taulukko 16: Kulma-ajan vaikutukset ESV:hen. * = Verrattuna 16 tahdistusvililld ja

+7,5 % energiaikkunalla saavutettuun ESV:hen.

Lepokuvaus Rasituskuvaus
Asetus (bin/  ESV p-arvo* r* ESV p-arvo*  r*
energiaikkuna (keskiarvo = (keskiarvo +
(%) / kulma-  keskihajonta) keskihajonta)
aika(s)) [ml] [ml]
16/+7,5/40  51,7+2892 - - 50,83 + 30,88 - -
& 20
16/+£3/40 & 51,10£27,70 0,470 0,99 51,40+31,89 0,553 0,99
20
16/+£3/30 & 50,60+28,19 0,267 0,98 51,73+31,00 0,364 0,99
15
16/+3/20& 52,03+27,36 0,805 0,97 51,57+29,85 0,430 0,99
10

6.4.4. Puutosalueen suhteellinen koko (Extent)
Kayttdmélld kapeampaa energiaikkunaa ja lyhempédd kulma-aikaa saadaan rasitus- ja
lepokuvauksessa suurempi puutosalueen suhteellinen koko. Kulma-ajan lyhentdmisen
myoOtd syntyvdt muutokset eivit ole toivottuja. Taulukossa 17 parametriyhdistelmien
muutoksia on verrattu aiemmin kohdassa 6.2.4. todettuun optimaaliseen +3 %:n
energiaikkunalla laskettuihin tuloksiin. Tuloksista havaitaan, ettd rasituskuvauksessa
saadaan kaikilla kulma-ajoilla samankaltaisia tuloksia. Tdmd mahdollistaa kulma-ajan
lyhentdmisen ainakin 15 s:iin. Lepokuvauksessa tulokset poikkeavat merkittivasti, kun
kulma-aikaa on lyhennetty 30s:iin. Vaikka 20 s:n kulma-ajalla lasketut tulokset eivit
tilastollisesti poikkea 40 s:n kulma-ajan tuloksista, korrelaatiokerroin laskee, mika viittaa
huonompilaatuisiin tuloksiin. Tédmin perusteella kulma-aikaa ei voida lyhentdd
lepokuvauksessa. Saadut tulokset on esitetty taulukossa 17 ja Box & Whiskers kaaviossa

kuvassa 34.
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Taulukko 17: Asetusyhdistelmien vaikutukset puutosalueen suhteelliseen kokoon. * =

Verrattuna +3 % energiaikkunalla ja 8 tahdistusvalilla laskettuihin puutosalueisiin.

Lepokuvaus Rasituskuvaus
Asetus (bin/ Extent p- r.*  Extent p-arvo® ¥
energiaikkuna/ (Mediaani arvo* (Mediaani
kulma-aika) (Kvartiilivili)) (Kvartiilivili))

[70] [70]

8/£3/40s &  3,5(1-6,75) 6 (1-9,75)

20's

16/ £3/40s & 2,5(0,25-6) 0,640 0,90 7(0,25-10) 0,701 0,86
20s

16/£3/30s & 4,5(1,25-8,5) 0,014 0,88 5(1-11,5) 0,987 0,91
15s

16/£3/20s & 4,52 -17,75) 0,221 0,74 55@2-11) 0,250 0,87
10s

a) b)
5L 40
30| —~ 3
o
~
o 30f
:525_ <
o + ns
[ 5 5L
€ 20} +
9 i 20f
<
1]

_|

o 5]
T

n)

(Alkuperdinen)

(Alkuperdines
Extent;g .3 o155 -I-

Extenty/s3 %10 -|_

3 o
T T
Extents/.s o/40s -I- —|
S
wn
Extent;s; .3 o130 s-l- —| *
Extentys.3 s/20 -}— —| a
*
*
*
s o
T T
Extentg s o205 ~|- —|
_| 2
w
_| >
w
*
*
*

Extent;s;.3 w40 sH
Extents, .75 sza0 s
Extent;g;ss 020 s H
Extents,.7,s5 oy20 sH

Kuva 34: Box & Whiskers kaaviot asetusyhdistelmien vaikutuksesta puutosalueen
kokoon a) lepo- ja b) rasituskuvauksessa. Viiva kuvassa osoittaa mediaania. Merkkien

selitykset: ns p > 0,05; * p <0,05; ** p <0,01; *** p <0,001.
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6.4.5. QPS-ohjelman tuloskuvat
Monileikediagrammeissa havaitaan puutosalueen kasvua kulma-ajan lyhtentyessi, mika

ndkyy eniten rasituskuvauksessa (kuva 35).

8 bin £7,5 % / 16 bin /£3 %/ 16 bin /£3 %/ 16 bin /£3 %/
40s & 20 s 40s & 20 s 30s & 15 s 20s & 10 s

Kuva 35: QPS-ohjelman monileikediagrammit tyypillisestd potilaasta, jolla havaitaan
perfuusiopuutosalueita: a) Rasituskuvat b) lepokuvat. Rasitus- ettd lepokuvissa havaitaan

puutosalueiden koossa selvdi kasvua kulma-ajan lyhentyessé.
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Yhteenveto

Tyossd tarkasteltiin  kuvausparametrien vaikutuksia semikvantitatiivisesti liike- ja
perfuusiotuloksiin sekd visuaalisesti monileikediagrammeihin. Tutkimuksessa muutettiin
ensin yksittdisid kuvausparametrejd ja tarkasteltiin niiden vaikutuksia tuloksiin.
Tahdistusvilejd lisddamailld EF:n havaittiin kasvavan ja ESV:n laskevan tilastollisesti

merkittavasti. Sama tulos on havaittu myos aiemmissa tutkimuksissa [40,41].

SPECT:1la kahdeksalla tahdistusvélilld mitatut EF:t ovat pienempid kuin MRI:I14
mitatut [42]. MRI:1ld mitatut arvot ovat suurempia, koska sen ajallinen erotuskyky on
SPECT:id parempi, joka mahdollistaa tarkemman ESV:n ja EDV:n méirityksen. Téten

suurempaa EF:44 voidaan pitdd oikeellisempana tuloksena.

Energiaikkunan kaventamisella ei ole vaikutusta liikeparametreihin (EF, EDV ja ESV),
mutta se vaikuttaa perfuusiotuloksiin lisddmaélla puutosalueen suhteellista kokoa.
Kapeampi energiaikkuna vdhentdd sironneiden fotonien mé&édrdd detektorilla, mika
mahdollistaa puutosalueen tarkemman méérityksen. Monileikediagrammeista ndahddin,
ettd puutosalueen kasvu oli merkittivampad rasitustutkimuksissa kuin lepotutkimuksissa
huolimatta rasituskuvauksen suuremmasta fotonomiméérdstd ja siitd johtuvasta
paremmasta statistiikasta. Tédstd voidaan paitelld, ettd muutos oli seurausta sironneiden

fotonien mééridn vdhenemisesti ja siten tulos vaikuttaa oikeellisemmalta.

Lyhyempi kulma-aika vihentdd EF:43 pienentdmaéllda EDV:td. ESV:hen kulma-ajalla ei
ole niin suurta vaikutusta kuin EDV:hen. Tami johtui todenndkdisesti suuremmasta
tilavuuksien vaihtelusta systolisessa vaiheessa tehtyjen mittausten valilld sydanlihaksen
ollessa paksumpi kuin diastolisessa vaiheessa [43]. Télloin suhteessa pienet muutokset
eivit erotu jo valmiiksi suuren vaihtelun sisédlld. Kulma-ajan lyhentdminen lisdd myos
perfuusiokuvan epétasaisuutta. Tdmd muutos viittaa pienemmadstd fotonimadristd
johtuvan kohinan lisddntymiseen. Monileikediagrammeissa kuvan epétasaisuus kasvoi
tasaisesti lepo- ja rasituskuvauksessa kulma-ajan lyhentyessd, mikd johtuu kohinan
lisddntymisestd. Muutos on ei-toivottu ja valittaessa optimaalista kulma-aikaa, kohinan

lisdéntymisté pyrittiin valttdmaan.

Yksittdisid kuvausparametrejd muuttamalla saatiin seuraavat tulokset: tahdistusvéleji
lisidmalla EF:n arvo tarkentuu ja kulma-ajan lyhennys vihentdd EF:44. Energiaikkunaa

kaventamalla perfuusiokuvan puutosalueen koko kasvaa ja kulma-ajan lyhentdminen
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lisdd perfuusiokuvan epitasaisuutta etenkin lepokuvauksessa. Lisdksi kaikki
parametrimuutokset vihentdvét havaittujen gammahiukkasten médrié, mika johtaa myos

kohinaisempaan kuvanlaatuun.

Ty6ssd tutkittiin - kuvausparametrien yhdistelmid, ja optimaaliseen yhdistelméiin
sisdllytettiin yksittiistarkasteluissa 16ydetyt edut. Yhdistelméprotokollaan valittiin 16
tahdistusvélid tarkemman EF:n miérittdmiseksi. Energiaikkunaa kavennettiin +3 %:n,
koska se oli kapein ikkuna, joka ei vield vaikuttanut tilastollisesti merkittdvésti
litkkekuvien tuloksiin. Lopuksi tutkittiin kulma-ajan lyhentdmisen vaikutusta EF:ddn ja
perfuusiopuutosalueen kokoon. EF laski merkittavisti lepokuvauksissa, kun kulma-aika
vahennettiin 20 s:iin. Kuitenkin perfuusiokuvan epétasaisuus kasvaa lepokuvauksessa jo
kulma-ajan ollessa 30 s. Rasituskuvauksessa vastaavaa vaikutusta ei ollut, jolloin se
voitaisiin lyhentda 15 s:n pituiseksi. Optimaaliseksi kulma-ajaksi valittiin tilla perusteella

40 s lepo- ja 15 s rasituskuvauksessa.

Uutta kuvausprotokollaa voidaan kédyttdd vaimennuskorjauksen yhteydessd, jolloin
syntyy selkedmpi kontrasti puutos- ja normaalialueen vélille. Tdlld hetkelld Tyksin
isotooppiosastolla ei ole kaytdssd sydéanlihasperfuusiotutkimuksen rekonstruktiossa
sirontakorjausta, joten optimaalisen protokollan kapeampi energiaikkuna véhentdd
sironneiden fotonien médrdd kuvassa. Optimaalisen kuvausprotokollan kéyttoonotto
vaatii  vield kokeneen isotooppilddkdrin visuaalisen arvion ja mahdollisesti

sydéntestikohteella suoritettuja lisitesteja.
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Paatelmat

GE:n Lister -ohjelma on tehokas tydkalu kuvausprotokollien optimointiin
isotooppitutkimuksissa. Tasséd tutkimuksessa hyddyntdmaélla listamuotoisia mittauksia ja
Lister-ohjelmaa tilastollisten = menetelmien avulla  Idydettiin  optimaalinen
kuvausprotokolla sydinlihasperfuusiotutkimukseen. Optimaalisessa kuvausprotokollossa
kiytetddn 16 tahdistusvélid, energiaikkunan leveys on +3 % sekd kulma-ajat ovat 40 s
lepo- ja 15 s rasituskuvauksessa. Optimaalisella kuvausprotokollalla voidaan aiempaa
tarkemmin mitata EF ja perfuusiopuutosalueen koko ja sitd kdyttdmalld voidaan vihentdd

rasitustutkimuksessa kuvausaikaa tai siteilyannosta 25 %:ia nykyisesta.
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