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Tiivistelmä

Positroniemissiotomografia (PET, engl. Positron emission tomography) on lää-
ketieteellinen kuvantamismenetelmä, jonka sovellukset ovat pääasiassa kardio-
logiassa, neurologiassa ja onkologiassa. PET:n avulla voidaan tutkia kohteen
toiminnallisia ominaisuuksia, kuten potilaan aineenvaihduntaa ja eri sairauk-
sien aiheuttamia muutoksia. PET-kuvantaminen perustuu kahden annihilaatio-
fotonin samanaikaiseen havaitsemiseen, jotka syntyvät kohteeseen injektoidun
radioaktiivisen lääkeaineen hajoamisen seurauksena. Menetelmän haasteena on
sen käänteisongelman huonokuntoisuus, jolloin pieni virhe mittausdatassa voi
aiheuttaa suuria virheitä ongelman ratkaisuun. Huonokuntoisuuden vuoksi, esi-
merkiksi suurikokoisia kohteita tai erityisen pieniä kohteita kuvattaessa, PET-
kuvien laatu voi kärsiä. Näin ollen parempilaatuisille PET-kuville on kysyntää.

Lentoajalla (TOF, engl. time of flight) tarkoitetaan annihiloituneen fotonipa-
rin fotonien saapumisaikojen välistä aikaeroa. TOF-tiedon lisääminen PET:n
kuvarekonstruktioon parantaa PET-kuvien laatua, sillä se pienentää kääntei-
songelman huonokuntoisuutta. TOF:lla pystytään parantamaan rekonstruktio-
kuvan laatua etenkin suuria kohteita kuvattaessa. Lisäksi sillä voidaan paran-
taa pienten kohteiden havaitsemistodennäköisyyttä. Toisaalta, jos PET-kuvien
laatu halutaan pitää ennallaan, TOF-tietoa voidaan hyödyntää esimerkiksi ku-
vausajan lyhentämiseen tai lääkeannoksen pienentämiseen.

Tässä pro gradu -tutkielmassa toteutettiin kaksiulotteinen TOF-PET-kuvan-
muodostusalgoritmi ja tarkasteltiin PET-laitteen aikaresoluution vaikutusta re-
konstruktiokuvan laatuun simuloitua dataa käyttäen. Lisäksi tutkielmassa tut-
kittiin TOF-binien ja TOF-painomatriisin integrointipisteiden määrän vaiku-
tusta rekonstruktiokuvan laatuun. Tuloksissa havaittiin, että kuvanlaatu parani
aikaresoluution parantuessa. Lisäksi työssä havaittiin, että binien määrän kas-
vattaminen paransi kuvanlaatua siihen saakka, kunnes yhden binin leveys oli
maksimissaan käytetyn aikatarkkuuden levyinen ja binien yhteisleveys oli kuva-
alueen halkaisijan levyinen. TOF-painomatriisin integrointipisteiden määrä ei
puolestaan vaikuttanut merkittävästi rekonstruktiokuvan laatuun.



Abstract

Positron emission tomography (PET) is a medical imaging technique which has
applications for example in cardiology, neurology, and oncology. PET can be
used to study functional properties of a target such as metabolic processes of a
patient and how they are affected by different diseases. PET imaging is based
on simultaneous detection of two annihilated photons following a radioactive
decay of injected radiopharmaceutical. The reconstruction of PET image is
ill-posed inverse problem which means that a small error in the measurements
can cause large errors in the solution. The ill-posedness of the problem can
decrease the resolution of the reconstructed image for example in the situations
when imaging targets are bigger than usual. Therefore, better image resolution
for PET imaging is needed.

The difference of the arrival times of the annihilated photon pair is called a
time-of-flight (TOF). When TOF information is added to the image recon-
struction, it reduces the ill-posedness of the inverse problem and therefore im-
proves the resolution of the reconstructed images. TOF information can be
used to enhance the image resolution especially when imaging large targets.
Furthermore, it can be used to improve the probability to detect small targets.
However, if the image resolution is not an issue, TOF information can be used,
for example, to reduce the imaging time or the dose of the radiopharmaceutical.

In this thesis, a two-dimensional TOF-PET image reconstruction algorithm
was implemented and the effect of time resolution to the image resolution was
studied using simulated data. In addition, the effect of the number of bins
and the number of integration points of TOF weight matrix was analyzed.
The results shows that image resolution enhanced when time resolution was
improved. In addition, when then number of bins was increased the image
resolution improved until the overall width of the bins was equal to the diameter
of the field of view and the width of one bin was smaller than the time resolution
of the PET device. Nevertheless, increasing the number of integration point
seemed to have only a minor effect to the resolution of the reconstructed image.
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1 Johdanto
Positroniemissiotomografia (PET, engl. positron emission tomography) on lääketie-
teellinen kuvantamismenetelmä, joka esiteltiin ensimmäisen kerran 1980-luvulla [1].
Kliinisellä PET-kuvantamisella voidaan tutkia kohteen toiminallisia ominaisuuksia,
kuten potilaan aineenvaihduntaa ja eri sairauksien aiheuttamia muutoksia [2]. Klii-
niset PET-laitteet yhdistetään usein tietokonetomografia (TT) tai magneettikuvaus
(MRI, magnetic resonance imaging) -laitteen kanssa, jolloin saadaan tietoa myös koh-
teen anatomisesta rakenteesta [3]. Ensimmäinen hybridi PET/TT-laite otettiin käyt-
töön vuonna 1998 [4]. PET-kuvantamisen sovellukset ovat pääasiassa kardiologiassa,
neurologiassa ja onkologiassa, ja sitä käytetään päivittäin esimerkiksi eri sairauksien,
kuten syöpien, diagnosoinnissa [1, 5].

Monien syöpien tunnusmerkkinä on kasvanut glukoosin kulutus syöpäkasvaimessa.
PET:ssä käytettävät biomerkkiaineet, eli radioaktiivisia isotooppeja sisältävät lää-
keaineet, hajoavat positroniemissiolla, missä hajoamistuotteena syntyy kaksi kohti-
suorassa toisiaan vastaan liikkuvaa fotonia. Tällainen lääkeaine on esimerkiksi fluo-
rodeoksiglukoosi (FDG), joka hakeutuu kohteisiin, joiden glukoosin kulutus on suu-
ri. Näin ollen sitä voidaan käyttää esimerkiksi syöpien havaitsemiseen. Käytännössä
PET-kuvauksessa potilaaseen injektoidaan aluksi lääkeainetta, joka hakeutuu koh-
dekudokseen. Tämän jälkeen kuvaus suoritetaan yleensä 60 minuutin sisällä [6, 7].
Lopuksi mitatusta datasta pyritään selvittämään radiomerkkiaineen jakauma koh-
teessa esimerkiksi iteratiivisilla kuvan rekonstruktiomenetelmillä. PET-kuvantamisen
haasteena on sen käänteisongelman huonokuntoisuus, jolloin pieni virhe mittausda-
tassa voi aiheuttaa suuria virheitä ongelman ratkaisuun. Ongelman huonokuntoisuus
voi näkyä esimerkiksi heikkona kuvanlaatuna ja esimerkiksi pieniä kohteita kuvan-
nettaessa paremmalle kuvanlaadulle on kysyntää [8, 9, 10].

Lentoajalla (TOF, engl. Time of flight) tarkoitetaan positroniemissiossa syntyneiden
fotoniparin fotonien välistä aikaeroa. TOF-tiedon lisääminen PET:n kuvarekonstruk-
tioon parantaa rekonstruktioiden laatua, sillä TOF:n sisältämä paikkatieto pienen-
tää käänteisongelman huonokuntoisuutta. Edelleen TOF-rekonstruktioiden parempi
kuvanlaatu parantaa pienten kohteiden havaitsemistodennäköisyyttä. Lisäksi TOF:n
tuoma hyöty on suurempi suurikokoisten kohteiden kohdalla, joiden rekonstruktioi-
den kuvanlaatu on perinteisessä PET:ssä normaalia huonompi. Lääketieteessä ollaan
yleisesti kiinnostuneita potilaiden ja hoitohenkilökunnan radioaktiivisen kuorman pie-
nentämisestä. Täten myös PET-kuvantamisen kohdalla ollaan kiinnostuneita sen ai-
heuttamaa radioaktiivista kuorman pienentämisestä. PET-kuvaus on myös kallis ja
potilaalle epämukava toimenpide pitkän kuvausajan vuoksi. Näin ollen, jos kuvanlaa-
tu halutaan pitää entisellään, TOF-PET:ä voidaan käyttää lyhentämään kuvausaikaa
tai pienentämään lääkeannoksen suuruutta [11, 12].

Tässä tutkielmassa muodostettiin kaksiulotteinen TOF-PET-kuvanmuodostusalgo-
ritmi, ja tarkasteltiin aikatarkkuuden vaikutusta rekonstruktioiden kuvanlaatuun si-
muloitua dataa käyttäen. Lisäksi tutkielmassa tarkasteltiin TOF-binien ja TOF-
painomatriisin integrointipisteiden määrän vaikutusta rekonstruktiokuvan laatuun.
Työn hypoteesina oli, että kuvanlaatu paranee, kun aikatarkkuus paranee. Tutkiel-
massa havaittiin, että TOF-PET-kuvien laatu parani, kun aikatarkkuus parani. Lisäk-
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si binien määrän lisääminen paransi kuvanlaatua tiettyyn arvoon saakka, jonka jäl-
keen binien lisääminen ei vaikuttanut kuvanlaatuun. Vastaavasti TOF-painomatriisin
integrointipisteiden määrällä ei ollut suurta vaikutusta rekonstruktioiden kuvanlaa-
tuun. Tulevaisuudessa muodostettuun TOF-PET-algoritmiin voitaisiin lisätä tarvit-
tavat datan korjaukset, ja työssä tehdyt vertailut voitaisiin toistaa kokeellisella da-
talla.
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2 Positroniemissiotomografia
Radioaktiivisesti epävakaan atomin, eli radionuklidin, epävakaa olemus johtuu sen yli-
määräisestä energiasta tai protonien ja neutronien epäsopivasta yhdistelmästä. Radio-
aktiivisella hajoamisella tarkoitetaan radionuklidin spontaania reaktiota, jossa epä-
vakaan atomin ydin muuttuu toiseksi vakaammaksi ytimeksi emittoimalla hiukkasia
ja/tai fotoneita samalla vapauttaen energiaa. Radioaktiivisen näytteen atomit hajoa-
vat satunnaisesti, joten ei siis tiedetä, milloin yksittäinen atomi hajoaa. Näytteen
atomien keskimääräinen hajoaminen voidaan kuitenkin määrittää. Näytteen keski-
määräinen hajoamisnopeus, eli aktiivisuus, kuvaa kuinka paljon ytimiä hajoaa tiet-
tyä ajanjaksoa kohden. Hajoamisen seurauksena radioaktiivisen aineen aktiivisuus
pienenee hajoamisyhtälön mukaisesti, joka on muotoa

A(t) = A0 exp (−λt) , (1)

missä A0 on aktiivisuus alussa, λ on hajoamisvakio ja t on aika [9, 10].

Positroniemissiolla tarkoitetaan tapahtumaa, jossa epävakaan ytimen protoni p+ muut-
tuu neutroniksi n emittoiden positiivisesti varautuneen hiukkasen e+ (positroni) ja
neutriinon ν. Tapahtuma voidaan esittää kaaviona seuraavasti

p+ → n+ e+ + ν . (2)

Koska neutroni on yhden elektronimassan (vastaa lepoenergiassa 511 keV) painavam-
pi kuin protoni, yhtälön (2) oikea puoli on kaksi eletronimassaa enemmän kuin vasen
puoli. Näin ollen energian säilymislain perusteella positroniemission siirtymäenergian
tulee olla vähintään (2× 511 keV = 1022 keV), josta ylijäänyt siirtymäenergia jakau-
tuu positronille ja neutriinolle liike-energiaksi [9, 10].

Emittoitunut positroni liikkuu väliaineessa tietyn matkan (positronikantama) me-
nettäen energiaansa vuorovaikuttamalla väliaineen atomien elektronien kanssa. Kun
positroni on lähes pysähtynyt, positroni ja väliaineen elektroni annihiloituvat vuoro-
vaikuttaessaan toistensa kanssa muodostaen kaksi fotonia (kuva 1). Yhtä elektronia
tai positronia vastaava energia voidaan laskea Einsteinin yhtälöllä, joka on muotoa

E = mec
2 = 0, 9108 · 10−30 kg ·

(
2, 998 · 108m

s

)2
≈ 511 keV , (3)

missä me on yhden elektronin tai positronin lepomassa ja c on valonnopeus tyhjiös-
sä. Näin ollen energian säilymislain nojalla annihilaatiossa muodostuu kaksi 511 keV
fotonia, jotka liikkuvat toisiinsa nähden vastakkaisiin suuntiin 180◦ kulmassa liike-
määrän säilymislain mukaisesti. Koska positroni ja elektroni eivät ole täysin pysäh-
dyksissä ennen annihiloitumista syntyneiden fotonien välinen kulma voi poiketa 180◦

muutaman asteen kymmenesosan. Positroniemissiotomografia (PET) perustuu näi-
den kahden annihiloituneen fotonin havaitsemiseen [9, 10].

Syntyneet fotonit vuorovaikuttavat väliaineen kanssa pääosin kolmella eri tavalla: pa-
rinmuodostuksella, valosähköisellä ilmiöllä tai Comptonin sironnalla. Parinmuodos-
tuksessa fotoni vuorovaikuttaa väliaineen atomin nuklidin kanssa muodostaen positro-
nin ja elektronin. Positroniemissiossa syntyneet fotonit eivät vuorovaikuta väliaineen
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Kuva 1: Havainnollistava kuva β+-hajoamisesta, missä atomin hajoamisen seuraukse-
na syntynyt positroni vuorovaikuttaa väliaineen elektronin kanssa muodostaen kaksi
kohtisuorassa toisiaan vasten liikkuvaa 511 keV:n fotonia. Kuva on muokattu lähtees-
tä [9].

kanssa parinmuodostuksella, koska parinmuodostusessa fotonin energian tulee olla
yli 1022 keV. Valosähköisessä ilmiössä fotoni vuorovaikuttaa väliaineen atomin kans-
sa törmäyksessä, jonka seurauksen fotonin energia siirtyy kokonaan väliaineen atomin
(sisäkuoren) elektronille irrottaen kyseisen elektronin. Osa fotonin energiasta kuluu
elektronin irrottamiseen, ja loput jäävät irronneen elektronin liike-energiaksi. Lopuk-
si ulomman kuoren elektroni siirtyy irronneen elektronin paikalle, jonka seurauksena
vapautuu karakteristista röntgensäteilyä. Valosähköisen ilmiön tapahtumisen toden-
näköisyys pienenee, kun fotonin energia kasvaa. Ihmiskudoksessa valosähköisen ilmiön
osuus on hyvin pieni fotonien vuorovakutustavoista PET:n energioilla [9, 10].

Comptonin sironnassa fotoni vuorovaikuttaa väliaineen atomin uloimman kuoren
elektronin kanssa, jolloin osa fotonin energiasta siirtyy ulkokuoren elektronille ir-
rottaen sen. Vuorovaikutuksen seurauksena osa fotonin luovuttamasta energia kuluu
elektronin irrottamiseen ja osa sen liike-energiaksi. Sironnut fotoni voi edelleen ener-
giastaan ja paikastaan riippuen joko sirota uudelleen Comptonin sironnalla, vuorovai-
kuttaa väliaineen kanssa muulla tavoin tai poistua väliaineesta ilman vuorovaikutusta
[9, 10].

Fotonin vaimenemisella tarkoitetaan yllä esitettyjen vuorovaikutustapojen yhteisvai-
kutusta fotonien vaimenemiseen (väliaineessa). Koska PET kuvantamisessa parin-
muodostus ei ole merkittävässä roolissa, syntyneiden fotonien lineaarinen vaimennus-
kerroin µ voidaan approksimoida seuraavaasti

µ ≈ µvs + µc , (4)

missä µvs on valosähköisen ilmiön vaikutus ja µc on Comptonin sironnan vaikutus.

5



Comptonin sironta aiheuttaa myös annihilaatiofotonien vaimenemista, joka tulee ot-
taa huomioon PET-datan korjauksissa (kappale 2.2.2). Säteilyn vaimenemista väliai-
neessa kuvaa Beer-Lambertin laki, joka on muotoa

I(t) = I0 exp (−µx) , (5)

missä I0 on säteilyn intensiteetti alussa, x on säteilyn kulkema matka ja I(t) on sä-
teilyn intensiteetti ajan hetkellä t [9, 10].

2.1 Laitteisto
PET-laite koostuu kolmesta pääkomponentista: säteilyilmaisimesta, valoilmaisimesta
ja elektroniikasta, joka liittyy näkyvän valon aiheuttaman sähköisen signaalin muok-
kaukseen, vahvistamiseen, erotteluun ja aikaleimaukseen [2, 12]. Säteilyilmaisimia on
kolmenlaisia: kaasukammioita, puolijohdeilmaisimia ja tuikeilmaisimia, joista PET-
laittessa yleisin on tuikeilmaisin. Tuikeilmaisimen kristalli muuttaa korkeaenergisten
511 keV:n fotonien energian valoksi, jonka jälkeen valo siirtyy valonjohtimeen ja siitä
edelleen valoilmaisimeen, jossa näkyvä valo muutetaan sähköiseksi signaaliksi [13, 14].

2.1.1 Tuikeilmaisin

Yleisin PET-laitteessa käytetty tuikeilmaisin on epäorgaaninen kristalli (tuikeaine),
joka emittoi näkyvän valon tai ultravieoletin valon tuikefotoneja vuorovaikuttaessaan
annihilaatiofotonien kanssa tuikeilmaisimessa [3, 8, 14]. Annihilaatiofotonit vuoro-
vaikuttavat ilmaisimen tuikeaineessa Rayleigh, Comptonin ja valosähköisen ilmiön
kautta. PET:n energian tasolla vain Comptonin sironta ja valosähköinen ilmiö va-
pauttavat energiaa ilmaisimessa, joten Raylegh-sironta voidaan jättää huomioimatta.
Kristallissa annihilaatiofotoni siirtää energiansa Comptonin sironnan kautta [8]. Ab-
sorboitunut energia nostaa kristallin energiatasoa (virittäytyminen), joka purkautues-
saan (fluoresenssi) emittoi matalaenergisiä tuikefotoneja noin 104 kappaletta [8, 14].
Syntyneen tuikepulssin kesto on noin 10−2 − 10−1 s, ja se tulee voida havaita valoil-
maisimella huoneenlämmössä [3, 14].

Tuikeaineet voivat olla orgaanisia, muovisia, nestemäisiä tai epäorgaanisia. Kuiten-
kin kaikki nykyiset kaupalliset PET-laitteet käyttävät epäorgaanisia kristalleja [8].
Tuikeaineet ovat yleensä tiheitä, niillä on suuri järjestysluku Z, hyvä energiatarkkuus
511 keV:n kohdalla, joka pienentää sironnan vaikutusta, ja korkea valotuotto, joka
parantaa tunnistamista ja aikatarkkuutta [15]. Suuri järjestysluku Z mahdollistaa
hyvän havaitsemistehokkuuden ja valosähköisen osuuden, sillä se parantaa tuikeai-
neen todennäköisyyttä vuorovaikuttaa annihilaatiofotonien kanssa ja todennäköisyyt-
tä valosähköiseen vuorovaikutukseen Comptonin sironnan sijaan [11]. Edellä mainitut
ominaisuudet vaikuttavat suoraan rekonstruktiokuvan kontrastiin [3, 15]. Aikatark-
kuuden tärkeimpiä tekijöitä ovat puolestaan tuikeaineen nousuaika, hajoamisaika ja
absoluuttinen valotuotto. Nousuaika ja hajoamisaika määrittävät tuikeaineen ajoi-
tusominaisuuksia, joiden lisäksi aikatarkkuus riippuu myös havaittujen valofotonien
määrästä [15].
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Kristallit

Valonjohdin

Valoilmaisimet

Kuva 2: Vasemmalla on esitetty tuikeilmaisimien kristallien matriisilohkojärjestys si-
vusuunnassa ja oikealla sama kristallien päältä. Kuva ei ole oikeassa skaalassa. Kuva
on muokattu lähteestä [14].

Tuikeilmaisimen tärkeimmät ominaisuudet ovat annihilaatiofotonien pysäytysteho,
fluoresenssin elinikä, valotuotto ja (sisäinen) energiatarkkuus. Pysäytysteholla tar-
koitetaan keskimääräistä matkaa, jonka annihilaatiofotoni kulkee kristallissa, ennen
kuin se siirtää sille koko energiansa [14]. Pysäytysteho riippuu annihilaatiofotonien
vaimennuskertoimesta ilmaisimen tuikeaineessa, ja se määrittää laitteen havaitsemis-
herkkyyden. Fluoresenssin eliniällä tarkoitetaan aikaa, joka tuikeaineella kuluu virit-
tymisen jälkeen ennen kuin varaus purkautuu. Fluorenssin elinikä vaikuttaa ilmai-
simen havaitsemistehokkuuteen, joka kuvaa sen kykyä havaita yksittäisiä annihilaa-
tiofotoneita. Tuikeaineen valotuotto taas määrittää ilmaisimen energiatehokkuuden
[8], joka kuvaa sen kykyä muuttaa annihilaatiofotonien luovuttama energia tuike-
fotoneiksi. Tuikeilmaisimen ennergiatarkkuus puolestaan vaikuttaa laitteen kykyyn
hylätä ei-toivottuja sirontatapahtumia [15]. Tuikeilmaisimen ominaisuudet vaikutta-
vat siis suoraan laitteen herkkyyteen, eli sen kykyyn havaita annihilaatiofotoneita,
ja avaruudelliseen tarkkuuteen [11, 14]. Näiden lisäksi tuikeilmaisimen suoritusky-
kyyn vaikuttavat mm. tuikeilmaisimen kristallin muoto ja tuikeilmaisimen ja valoil-
maisimen välinen kytkentätapa [16]. Tyypillisesti sormimaiset kristallit järjestetään
muutaman millimetrin kokoisiin matriisilohkoihin (kuva 2), joiden koko määrittää
laitteen avaruudellisen tarkkuuden. Pituudeltaan kristallit ovat yleensä pitkiä, muu-
taman senttimetrin luokkaa, joka mahdollistaa hyvän havaitsemistehokkuuden [3, 15].

2.1.2 Valoilmaisin

Valoilmaisimet havaitsevat säteilyilmaisimien lähettämät (näkyvän valon) fotonit ja
muuttavat ne sähköisiksi signaaleiksi. Tämän jälkeen syntynyt signaali vahvstetaan, ja
vahvistuneesta signaalista mitataan tuikefotonien määrä [8, 14]. Aiemmin tyypillisin
PET-kuvantamisessa käytetty valoilmaisin oli valomonistinputki (PMT, engl. photo-
multiplier tube), joka on vanhin ja luotettava menetelmä tuikefotonien havaitsemiseen
ja mittaamiseen. Valomonistinputket koostuvat tyhjiökoteloista, jonka sisäänkäynti-
ikkunassa on ohut valokatodi. Saapuva tuikefotoni luovuttaa energiansa valokatodil-
le, jonka seurauksena valokatodilta vapautuu elektroneja. Jos valoelektronin energia
on tarpeeksi suuri, se voi irrottautua valokatodin pintapotentiaalista, jonka jälkeen
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se kiihdytetään sähkökentässä läheiselle dynodille, jonka potentiaali on valokatodiin
verrattuna positiivinen. Dynodilla elektronin kasvanut energia aiheuttaa uusien elekt-
ronien emission. Kiihdyttämistä ja emissiota toistetaan useiden dynodien avulla, kun-
nes signaali on voimistunut tarpeeksi (yleensä miljoonakertainen viimeisellä dynodilla
(anodi) katodiin verrattuna) [14].

Muodostuneen elektronisen signaalin amplitudi on verrannollinen tuikefotonien mää-
rään (havaitun valon intensiteetti) ja näin ollen tuikekristalliin saapuneen energian
määrään [8, 14]. Havaittujen konsidenssifotonien energialle voidaan siis valita kynny-
sarvo, jonka ansiosta mittauksessa voidaan jättää huomiotta kohteen sisällä useasti
sironneet fotonit, joiden energia on valittua kynnystä pienempi. PMT:n etuna on sen
korkea hyötysuhde, vakaus ja vähäinen virhe sähköisen signaalin vahvistuksessa [8].
PMT:n heikkoutena on puolestaan sen matala emissioteho ja kvanttihyötysuhde se-
kä se, etteivät ne ole yhteensopivia magneettikentän kanssa. Kvanttihyötysuhteella
tarkoitetaan valoelektronien karkaamista katodilta sen jälkeen, kun tuikefotoni on
siirtänyt sille energiansa [14].

Pii-valomonistin (SiPM engl. Silicon photomultiplier) on puolijohdevaloilmaisin, joka
kehitettiin 2000-luvun alussa. Tällä hetkellä erityisesti kliiniset laitteet ovat suosineet
niiden käyttöä [3, 17]. Pii-valomonistin koostuu pienten (3− 100 µm kokoisten) mik-
rosolujen 2D matriisista, jonka solut koostuvat useasta piikerroksesta, joihin on lisät-
ty eri määrä epäpuhtautta kuten booria ja fosforikaasua [8, 18]. Matriisin mikrosolut
ovat identtisiä ja toimivat itsenäisinä ilmaisimina, jotka kykenevät laskemaan yksittäi-
siä (tuike)fotoneita [18, 19]. Näin ollen niitä kutsutaan yhden fotonin “lumivyörydio-
deiksi” (SPAD, engl. Single photon avalanche photodiodes). SPAD:it toimivat Geiger-
tilassa, jolloin niiden esijännite on diodin läpilyöntijännitettä suurempi [12, 16, 19].
Geiger-tilassa kaikki SPAD:n herkällä alueella tapahtuvat (elektronin) tapahtumat ai-
heuttavat suuren varauksien virran, jonka vahvistus on jopa 106 alkuperäisestä [19].
Näin ollen kun fotoni osuu yhteen soluista, syntyy varauksien “lumivyöry”, joka ai-
heuttaa diskreetin signaalin [16]. Kaikki purkautuneiden solujen aiheuttamat saman-
laiset signaalit vastaavat yhdessä yhden tuikefotonin absorptiota [12, 16]. Signaali
voidaan muodostaa esimerkiksi analogisesti tai digitaalisesti. Analogisessa SiPM:ssä
Geiger-tilan signaalit summataan yhteen, jonka jälkeen se muutetaan elektroniseksi
signaaliksi. Digitaalisessa SiPM:ssä yksittäisen solun signaali muutetaan ensin digi-
taaliseksi, jonka jälkeen sitä kerrotaan tuikefotonien aktivoimien mikrosolujen mää-
rällä [16, 19].

SiMP:n vahvistus on samaa luokkaa PMT:n kanssa (noin 106) ja ajoitus on yhtä hy-
vä tai jopa parempi kuin PMT:lla [12]. SiPM:n pieni koko mahdollistaa yksi-yhteen
kytkennän (yksi valoilmaisin kytketään yhteen tuikeilmaisimeen), joka parantaa sen
ajoitusominaisuuksia ja avaruudellista tarkkuutta [17]. SiPM:n etuna on myös nii-
den kustomoitava muotoilu. SiPM:ien muokattava koko ja pakkaustapa sekä iso-
jen SPAD-matriisien käyttö mahdollistavat ilmaisimien uuden kompaktin muotoi-
lun, joka minimoi kristallien väliset raot (kuollut alue) tai jopa poistaa ne kokonaan
[2]. Kuolleen alueen minimoiminen parantaa valoilmaisimen ajoitusominaisuuksia ja
(tuike)fotonien havaitsemistehokkuutta [17]. Lisäksi SiPM:t ovat yhteensopivia MRI-
laitteiden kanssa, joka mahdollistaa PET/MRI-laitteiden käytön ja kehityksen [20].
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2.2 Datan käsittely
Datan käsittelyllä tarkoitetaan dataan tehtäviä muutoksia, joiden avulla kerätystä da-
tasta saadaan informatiivistä tietoa. PET-datan käsittely sisältää esimerkiksi datan
tallentamisen, järjestelyn (esim. sinogrammin muodostaminen) ja datan korjaukset,
jotka tehdään ennen rekonstruktiota tai sen aikana.

2.2.1 Datan tallentaminen

Annihilaatiossa fotonit emittoituvat vastakkaisiin suuntiin ja saapuvat vastakkaisille
ilmaisimille eri aikaan. Vastakkaisten ilmaisimien välistä suoraa kutsutaan vastesuo-
raksi (LOR, engl. Line of response) [12]. Perinteinen PET-laite käyttää havaittujen
fotonien saapumisaikojen välistä aikaeroa määrittämään ovatko kyseiset fotonit “ai-
kakoinsidenssissa” ja näin ollen peräisin samasta positronielektroniparin annihilaa-
tiosta [16]. Jos havaittu aikaero kyseisten fotonien välillä on pienempi kuin laitteen
koinsidenssiaikaikkuna, fotonipari on peräisin hyväksytyn kulman omaavalta vaste-
suoralta ja fotonien energiat ovat valitun energiaikkkunan sisällä, kyseiset kaksi foto-
nia oletetaan olevan peräisin samasta annihilaatiotapahtumasta [9, 16]. Tyypillisesti
koinsidenssiaikaikkunan leveys on 4 − 12 ns laitteesta riippuen [11, 21]. Perinteinen
PET siis määrittää annihilaation paikan vastesuoran tarkkuudella, jolloin emission
tapahtumapaikan todennäköisyys vastesuoran pikselissä riippuu säteen kulkemasta
matkasta pikselin sisällä [11].

Kaikkia koinsidenssitapahtumia kutsutaan yhteisesti täsmällisiksi tapahtumiksi, jot-
ka sisältävät todelliset, satunnaiset ja sirontatapahtumat (kuva 3) sekä monikoinsi-
denssitapahtumat. Todelliset koinsidenssitapahtumat sisältävät ne tapahtumat, joissa
havaitut 511 keV fotonit ovat peräisin samasta annihilaatiotapahtumasta, ja havaittu
asetetun aikaikkunan sisällä. Satunnaiset tapahtumat sisältävät ne tapahtumat, joissa
eri annihilaatiotapahtumista olevat fotonit havaitaan ilmaisinparilla saman aikaikku-
nan sisällä. Satunnaiset tapahtumat aiheuttavat kuvaan kohinaa. Sirontatapahtumat
johtuvat annihilaatiofotonien Comptonin sironnasta potilaan sisällä, missä toinen tai
molemmat saman annihilaatiotapahtuman fotoneista siroavat ja sisältyvät edelleen
ilmaisinparin energiaikkunaan saman aikaikkunan sisällä. Kaksi sironnutta fotonia,
jotka ovat peräisin eri annihilaatiotapahtumista luetaan satunnaisiin tapahtumiin.
Sironneet tapahtumat aiheuttavat kuvaan korreloitunutta kohinaa. Monikoinsidens-
si tapahtuu, kun enemmän kuin kaksi toisistaan riippumatonta 511 keV:n fotonia
havaitaan koinsidenssissa eri ilmaisimilla saman aikaikkunan sisällä. Monikoinsidens-
sitapahtumat tapahtumat hylätään, sillä niiden paikantaminen on erittäin vaikeaa [9].
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Sironta-
tapahtuma

Satunnainen
tapahtuma

Todellinen
tapahtuma

Annihilaatiotapahtuma
Fotonin kulkema matka
Määrätty LOR

Kuva 3: Havainnollistava kuva eri tapahtumista, joita PET-laite tallentaa. Vasemmal-
la on esitetty sirontatapahtuma, keskellä satunnainen tapahtuma ja oikealla todellinen
tapahtuma. Kuviin on merkitty annihilaatiotapahtuman paikka pisteellä, annihilaa-
tiofotonien kulkemat matkat nuolilla ja määrätyt vastesuorat katkoviivalla. Kuva on
muokattu lähteestä [14].

PET-laitteen koinsidenssitapahtumat tallennetaan usein sinogrammimuodossa [9]. Si-
nogrammimuodossa kuva-alue asetetaan xy-koordinaatistoon siten, että sen keskipis-
te on origossa (kuva 4 A). Perinteisessä PET:ssä sinogrammin (2D) kukin sinogram-
min elementti vastaa vastesuoran radiaalista etäisyyttä r kuva-alueen keskipisteestä
ja kiertokulmaa φ xy-tasosta [9, 10]. Yksi sinogrammin elementti kuvaa siis havaittu-
jen koinsidenssien määrää sitä vastaavalla LOR:lla. Sinogrammin muodostumista on
havainnollistettu kuvassa 4. 3D-dataa vastaa Michelogrammi, joka saadaan kokoamal-
la 2D sinogrammit 3D matriisiksi. Sinogrammien koko riippuu laitteen ilmaisimien
määrästä. Nykyaikaisten PET-laitteiden suuri aksiaalinen peittävyys ja hyvä avaruu-
dellinen tarkkuus vaatii 104−105 ilmaisinta [11]. Nykyään sinogrammimuodon sijaan
voidaan käyttää myös listamuotoista dataa, jossa jokainen havaittu koinsidenssi tal-
lennetaan omana tapahtumanaa sitä mukaa kun ne rekisteröidään [9, 10]. Listaan
voidaan tallentaa jokaisesta tapahtumasta ilmaisimien paikkaleimat ja mm. annihi-
laatiofotonien energiamäärä sekä niiden välinen aikaero.
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Kuva 4: Kuvat A ja B havainnollistavat sinogrammin muodostamista. Kuvassa A
on kuva-alue, johon on merkitty sinisellä xy-koordinaatisto ja kirjaimilla A-D neljä
esimerkkivastesuoraa. Kuva B havainnollistaa sinogrammia, johon on merkitty pis-
teillä vastesuorien A-D paikat. Kuvassa C on aivojen rekonstruktiokuvaa D vastaava
sinogrammi. Muokattu lähteestä [22].

2.2.2 Datan korjaukset

PET-laitteesta saatu emissiodata käsitellään ennen rekonstruktiota tai rekonstruk-
tion aikana, jotta erilaiset virhetekijät saadaan poistettua [11, 12]. Esikäsittely koos-
tuu mm. normalisoinnista, satunnaisten ja sirontatapahtumien korjauksista sekä vai-
mennuskorjauksesta. Jos korjauksia ei tehdä tai ne ovat virheellisiä, ne aiheuttavat
artifakteja rekonstruktiokuviin [11].

Normalisointi Normalisoinnilla pyritään minimoimaan PET-laitteen kristallipa-
rien toimintakyvyn vaihtelun vaikutusta rekonstruktiokuvaan [20]. Kristalliparien toi-
mintakyky vaihtelee esim. niiden välisen kulman ja yksittäisen ilmaisimen tehon mu-
kaan [14]. Normalisointi tehdään joko yksittäiselle ilmaisimen vasteelle tai vastesuo-
ralle [11]. Yksinkertaisimmillaan normalisointi voidaan tehdä käyttämällä niin kut-
suttua suoraa normalisointia (engl. direct normalization), jossa emissiolähteenä voi-
daan käyttää esimerkiksi yhtenäistä sylinterin muotoista tasolähdettä tai pyörivää
viivalähdettä. Normalisointi voidaan tehdä myös käyttäen esimerkiksi komponentti-
pohjaista menetelmää, jossa normalisointikertoimet jaetaan tekijöihin, joista kukin
huomioi yhden muuttujan (kuten kristallin tehon vaihtelu ja eri geometriset muuttu-
jat) vaikutuksen laitteen herkkyyteen [14].
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Sirontakorjaus Sirontatapahtumien korjauksessa estimoidaan ja poistetaan siron-
neiden tapahtumien osuus [11]. Sirontakorjaus voidaan laskea esimerkiksi nopean
Monte Carlo –menetelmän avulla, joka käyttää sirontajakauman määrittämiseen emis-
siojakaumaa ja tietokonetomografia (TT) -datasta saatavaa tiheyskarttaa [20]. Monte-
Carlo -menetelmä perustuu sironnan simuloimiseen, joka mahdollistaa siroamatto-
mien ja sironneiden tapahtumien erottamisen projektiodatasta [14, 20].

Satunnaisten tapahtumien korjaus Vastaavasti kuin sirontatapahtumien koh-
dalla, myös satunnaisten tapahtumien korjauksessa estimoidaan ja poistetaan satun-
naisten tapahtumien osuus [11]. Satunnaiset tapahtumat voidaan estimoida käyttäen
esimerkiksi viivästyneen ikkunan menetelmää (engl. delayed window method) [20], jo-
ka on käytetyin satunnaisten tapahtumien estimointitapa. Menetelmässä käytetään
toista aikaikkunaa, joka viivästytetään useaan kertaan koinsidenssiaikaikkunan ver-
ran. Tämän jälkeen datasta määritetään uudet koinsidenssitapahtumat muodostetulla
viivästetyllä aikaikkunalla. Viivästyminen poistaa todelliset koinsidenssit, jolloin jäl-
jelle jäävät koinsidenssit ovat satunnaisia. Lopuksi satunnaisten tapahtumien osuus
poistetaan täsmällisistä tapahtumista, jolloin saadaan todellisten (ja sironneiden) ta-
pahtumien osuus [14].

Vaimennuskorjaus Vaimennuskorjauksilla huomioidaan fotonien vaimeneminen koh-
teessa [11]. Fotonit vaimenevat Beer-Lambertin lain mukaan, joka on esitetty yhtä-
lössä (5). Vaimennuskorjauksissa käytettävä vaimennuskartta saadaan useimmiten
PET/TT-laitteen TT-kuvasta. Vaihtoehtoisesti vaimennuskartta voidaan muodostaa
myös PET/MRI-laitteen MRI-kuvasta [20, 23].
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3 Lentoaikapositroniemissiotomografia
Lentoaikapositroniemissiotomografian (TOF-PET, engl. Time-of-flight positron emis-
sion tomography) hyödyt ja toteutettavuus havaittiin jo 1980-luvun alussa. Tällöin ke-
hitettiin ensimmäiset rekonstruktiomenetelmät ja PET-laitteiden prototyypit, joihin
lisättiin myös TOF-ominaisuus [24, 25, 26, 27]. Kuitenkin siihen aikaan TOF-PET:n
ongelmana oli muun muassa sopivien ilmaisimien ja matemaattisten algoritmien puu-
te [27]. Nykypäivän nopeiden tuikeaineiden, kehittyneen elektroniikan, halvemman
laskentavoiman ja kehittyneiden rekonstruktiomenetelmien myötä TOF-PET:stä on
muodostunut uusi standarditeknologia kaikille suurimmille kliinisten PET-laitteiden
valmistajille [12]. TOF-PET:n merkittävin hyöty perinteiseen PET-teknologiaan ver-
rattuna on rekonstruktiokuvan laadun parantuminen, joka johtuu siitä, että TOF-
PET-laite paikantaa säteilylähteen kohteessa perinteistä PET-laitetta paremmin [9].

Koinsidenssifotonien saapumisaikojen välistä aikaeroa kutsutaan lentoajaksi (TOF,
engl. Time-of-flight) [9]. TOF-tieto on verrannollinen fotonien kulkeman matkan
eroon, jolloin se antaa tietoa annihilaation paikasta vastesuoralla [12]. Paikan epä-
varmuuden määrittää laitteen aikatarkkuus, joka määräytyy laitteen ominaisuuksien
mukaan. Säteilylähteen paikantamisen tarkkuus on verrannollinen laitteen aikatark-
kuuteen. Kuvassa 5 tarkastellaan ilmaisinparia (Ilmaisin 1 ja Ilmaisin 2), jotka ovat
yhtä kaukana kuva-alueen keskikohdasta (CFOV, engl. center of field of view) ja po-
sitronia, jonka annihilaation paikka on ∆x:n etäisyydellä CFOV:sta. Toinen annihi-
laatiofotoneista kulkee matkan x+∆x ajassa t1 ja toinen kulkee matkan x−∆x ajassa
t2. Koska fotonit kulkevat valonnopeudella c, fotoniparin saapumisaikojen välinen ero
on

∆t = t1 − t2 = 2∆x
c

. (6)

Vastesuoran keskipisteen paikka x on tiedossa, mutta positronin annihilaation paikka
vastesuoralla on tuntematon [9].

Ilmaisin 2 Ilmaisin 1

Kuva 5: Ilmaisimilla 1 ja 2 havaitun fotoniparin lentaikaero t1− t2 on verrannollinen
sen paikan etäisyyteen ∆x vastesuoran keskipisteestä. Muokattu lähteestä [9].
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TOF-mittaukset havaitulle koinsidenssifotoniparille määritellään fotonien saapumisa-
jan erona ∆t, mutta käytännössä mitattu aika muutetaan etäisyydeksi ∆x, joka ku-
vaa annihilaation paikkaa vastesuoralla [28]. Aikatarkkuutta käytetään rekonstruktio-
algoritmin lokalisaation epävarmuusfuntiona [11]. Annihilaation paikka vastesuoral-
la paikannetaan asettamalla todennäköisin piste mitatun TOF-eron ∆t osoittamaan
paikkaan, joka voidaan laskea yhtälöstä (6)

∆x = c∆t
2 , (7)

ja valitsemalla laitteen aikatarkkuuden arvo todennäköisyysfunktion puoliarvolevey-
deksi (FWHM, engl. full width at half maximum) [9, 11]. Yleensä todennäköisyys-
funktiona käytetään Gaussin jakaumaa [11].

3.1 Lentoaikalisäyksen edut
TOF-tiedon lisääminen parantaa perinteisen PET:n todennäköisyysjakauman avaruu-
dellista tarkkuutta [11]. Sen seurauksena perinteisiin PET-kuviin verrattuna TOF-
PET-kuvien laatu on parempi, sillä niissä on vähemmän kohinaa, parempi kontrasti
ja niiden sisältämien yksityiskohtien tarkkuus on parempi [12, 16, 29]. Kohinan pie-
neneminen johtuu TOF-ominaisuuden taipumuksesta vähentää tilastollisen virheen
kasautumista vastesuoralla rekonstruktion aikana [11, 12]. Lisäksi TOF-tiedon avul-
la satunnaiset tapahtumat voidaan erottaa paremmin oikeista tapahtumista, koska
satunnaiset tapahtumat sijoittuvat usein kuvattavan kohteen ulkopuolelle, jolloin ne
eivät sisälly kuvan kohinaan ja kohinan määrä pienenee [20].

TOF-tiedon etuna on myös se, että iteratiivinen TOF-rekonstruktio suppenee perin-
teistä PET-rekonstruktiota nopeammin ja tasaisemmin lopulliseen rekonstruktioku-
vaan, jolloin rekonstruktiossa tarvitaan vähemmän iteraatiokierroksia [12, 20]. TOF-
rekonstruktion suppenemisnopeus riippuu laitteen aikatarkkuudesta. Mitä tarkempi
laitteen aikatarkkuus on, sitä nopeammin TOF-rekonstruktio suppenee [16]. Tasai-
sempi suppeneminen johtuu siitä, ettei rekonstruktio ole niin riippuvainen kohteen
koosta ja taustan aktiivisuudesta [20]. Kaiken kaikkiaan TOF-tiedon lisääminen pa-
rantaa kuvarekonstruktion luotettavuutta, sillä TOF-rekonstruktio kestää paremmin
kaikkia mahdollisia ihmisen ja laitteen aiheuttamia virheitä ja jopa PET ja TT-
laitteen välisiä epäsopivuuksia [16, 20]. Esimerkiksi metallisten implanttien aiheutta-
mien aftifaktien (PET/MRI), potilaan liikkeen aiheuttamien vääristymien, virheelli-
sen normalisoinnin, huonosti estimoitujen sirontakorjauksien ja väärien vaimennus-
korjauksien vaikutus on pienempi perinteisiin PET-kuviin verrattuna [11, 12, 20].

TOF-lisäyksen vaikutusta kuvanlaatuun voidaan arvioida käyttämällä samaa dataa
sekä perinteisessä PET-rekonstruktiossa että TOF-PET-rekonstruktiossa [30]. Tämä
on mahdollista, sillä TOF-PET-datalla voidaan muodostaa myös perinteinen PET-
kuva jättämällä TOF-tieto huomiotta kuvanmuodostuksen aikana [20, 30]. TOF:n vai-
kutusta kuvanlaatuun estimoitiin jo 1980-luvun alussa käyttäen fantomeja ja analyyt-
tistä rekonstruktiota. Kuitenkin kvantitatiivisen ja pysyvän arvion tekeminen nyky-
aikaisilla iteratiivisilla menetelmillä ja kliinistä potilasdataa käyttäen on haastavam-
paa. Ensinnäkin kliininen iteratiivinen rekonstruktio usein pysäytetään ennen kuin
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se suppenee lopulliseen ratkaisuun. Toiseksi eri rekonstruktiomenetelmien lopullinen
ratkaisu ei ole välttämättä sama, etenkään tapauksissa, joissa data sisältää paljon
kohinaa. Kolmanneksi vertailu on hankalaa, sillä TOF-PET-rekonstruktio suppenee
perinteistä PET-rekonstruktiota nopeammin, jolloin vertailussa ei voida käyttää sa-
maa iteraatiomäärää. Lisäksi potilasta kuvattaessa oikea ratkaisu on tuntematon [11].
Tästä huolimatta TOF-lisäyksen tuomalle hyödylle on esitetty useita eri mittareita.
Esitettyjen mittarien taustalla on kuitenkin useimmiten monia oletuksia, jotka ra-
joittavat niiden käyttöä ja paikkansapitävyyttä [11, 31]. Esimerkiksi suurin osa kir-
jallisuudessa esitetyistä TOF-hyödyn mittareista pitävät paikkaansa vain analyyt-
tisillä rekonstruktioalgoritmilla muodostetuilla kuvilla, eikä niitä voi suoraan sovel-
taa iteratiivisiin menetelmiin, kuten maximum-likelihood expectation-maximization
-algoritmiin (ML-EM) [31].

3.2 Aikatarkkuus
Kappaleessa 2.1 esitettyjen peristeisen PET-ilmaisimen vaatimuksien lisäksi TOF-
ilmaisimella on oltava hyvä aikatarkkuus [11], jolla tarkoitetaan koinsidenssifotonien
aikaeron määrittämisen tarkkuutta [12]. Mitattu ero havaitsemisajoissa on suoraan
verrannollinen fotonien todelliseen lentoaikaeroon, jonka sisältämä mittausvirhe on
laitteen aikatarkkuuden suuruinen. Laitteen aikatarkkuus voidaan määrittää kuvan-
tamalla ilmaisinparin keskikohdassa sijaitsevaa pistelähdettä, jolloin aikatarkkuus on
syntyneen TOF-jakauman puoliarvoleveys [11]. Laitteen aikatarkkuuteen vaikuttavat
laitteen eri osat, kuten käytetyn kristallin materiaali, kristallin muoto, pinta ja heijas-
tukset, ilmaisimen muotoilu, valojohtimet, valomonistinputki, laitteen elektroniikka
sekä tuikeaineet ja tuikeilmaisimet [11, 12, 15, 20].

Hyvän aikatarkkuuden saavuttamiseksi TOF-PET:ssä käytetyn tuikeaineen tulee ol-
la nopea ja sillä on oltava mahdollisimman korkea 511 keV:n fotonien pysäytysteho
[20]. Tuikeaineen ominaisuuksien lisäksi tuikeilmaisimen aikatarkkuuteen vaikuttaa
mm. valon heijastuminen kristallissa ja valonjohtimessa, jolloin myös kristallin pituus
itsessään luo hajontaa valon kulkemaan matkaan ja TOF-tietoon [12, 15]. Kristal-
lin leveys puolestaan aiheuttaa hajontaa valon kulkemassa matkassa ja näin ollen
se aiheuttaa hajontaa myös kulkeutumisajassa [12]. Lisäksi kuollut alue, joka joh-
tuu valonjohtimen tai tuikeaineen sekä valoilmaisimen osien epäsopivuudesta toisiin-
sa huonontaa laitteen aikatarkkuutta [15]. Ilmaisimen ajoituskyvyn lisäksi ilmaisi-
men tulee olla myös ajallisesti vakaa, sillä laitteen aikatarkkuus riippuu myös kali-
broinnista ja ilmaisimen suorituskyvyn vaihtelusta [3, 17]. Nopean tuikeaineen lisäksi
TOF-PET-laitteella tulee olla myös nopea valoilmaisin, jolla on hyvä ajoituskyky ja
korkea kvanttihyötysuhde emittoituneiden fotonien aallonpituudella [20]. Tällä het-
kellä iso osa TOF-PET-laitteista käyttävät SiPM:jä valoilmaisimina, koska muiden
ominaisuuksien lisäksi niiden aikatarkkuus on parempi kuin esimerkiksi PTM:illä [12].

Yksi aikatarkkuuteen vaikuttava tekijä, joka on herättänyt kiinnostusta viime aikoina,
on vuorovaikutussyvyyden (DOI, Depth-of-interaction) huomioiminen [20]. DOI:lla
tarkoitetaan matkaa, jonka fotoni kulkee kristallissa, ennen kuin se luovuttaa sille
kaiken energiansa. Tyypillisesti PET-laite ei mittaa DOI-tietoa, vaan energian luo-
vuttamispaikka valitaan kristallin keskelle sen etureunaan [14]. Parallaksivirheellä
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tarkoitetaan DOI-tiedon huomiotta jättämisestä aiheutuvaa virhettä, jonka johdos-
ta vastesuora paikannetaan väärin silloin, kun absorptio tapahtuu myöhemmin il-
maisimessa tai toisessa ilmaisimessa [3, 32]. DOI-tiedon lisääminen minimoi paral-
laksivirheen vaikutusta [32]. TOF-PET:ssä DOI:n huomiotta jättäminen aiheuttaa
epävarmuutta myös TOF-tietoon, koska fotonit kukevat eri matkan kristallissa [20].
Näin ollen DOI:n huomioimista voidaan käyttää parantamaan laitteen aikatarkkuut-
ta. Esimerkiksi artikkelissa [33] on esitetty TOF-PET-mittausasetelma, johon on li-
sätty DOI-ominaisuus. DOI:n lisääminen paransi aikatarkkuutta noin 300 pikosekun-
nista noin 150 pikosekuntiin [33].

3.2.1 Aikatarkkuuden kehitys

Ensimmäisen sukupolven kokeelliset PET-laitteet käyttävät tuikeaineenaan cesiumfluo-
ridia (CsF) ja bariumfluoridia (BaF2) [11], joiden hajoamisaika on lyhyt, mutta niitä
rajoittavat niiden matala tiheys, valosähköinen osuus, ja valotuotto [12, 34]. Näin
ollen kyseisten laitteiden herkkyys ja avaruudellinen tarkkuus on hyvin rajoittunut
[35, 11]. Lisäksi ensimmäisen sukupolven PET-laitteet kykenevät TOF-mittauksiin,
mutta niiden kristallien ominaisuudet, käytetty teknologia ja analyyttiset rekonstruk-
tiomenetelmät ovat liian alkeellisia vakaata menetelmää varten [29, 34, 35]. Systee-
mitasolla laitteet saavuttivat 470− 750 ps aikatarkkuuden, vaikkakin yksittäisen de-
tektoriparin mittauksissa CsF:lla saavutettiin 156 ps aikatarkkuuus ja BaF2:lla 212
ps aikatarkkuus [11]. Kameran kalibrointi oli myös hyvin epävakaa, jolloin aikatark-
kuus heikentyi jopa mittauksen aikana [29]. Lisäksi BaF2:n ultravioletin emission
takia valon kerääminen on vaikeaa, ja vaatii kalliiden kvartsi-ikkunoilla varustettu-
jen valomonistinputkien käyttöä. Näiden rajoitteiden vuoksi ensimmäisen sukupolven
TOF-PET-laitteiden käyttö rajoittui vain tutkimuskäyttöön [11].

Korkean avaruudellisen tarkkuuden tarpeen myötä, 1970-1980-lukujen vaihteessa vis-
mutti germanaatin (Bi4Ge3O13, BGO) käyttö yleistyi perinteisissä PET-laitteissa [16].
BGO:sta muodostui standardituikeaine perinteiseen PET-kuvantamiseen sen korkean
tiheyden (hyvä havaitsemisteho) ja hyväksyttävän valotuoton ansiosta [11, 12]. BGO
on perinteisessä mielessä mielekäs tuikeaine PET-kuvantamisessa nimenomaan sen
erinomaisen 511 keV fotonien pysäyttämistehon ansiosta [30]. Se ei kuitenkaan sovel-
lu tuikeaineeksi TOF-PET-kuvantamiseen sen pitkän hajoamisajan ja matalan valo-
tuoton vuoksi. Aikatarkkuus ei itsessään kompensoi huonoa havaitsemistehoa tai ma-
talaa avaruudellista tarkkuutta, jonka vuoksi BGO:ta käyttävät laitteet ohittivat suo-
siossaan ensimmäisen sukupolven TOF-PET-laitteet, jolloin TOF-PET-teknologian
kehittyminen jäi hetkellisesti tauolle [12]. Ensimmäisen sukupolven laitteiden tuike-
aineet olivat suhteellisen nopeita, mutta niiden pysäyttämisteho oli BGO:ta huomat-
tavasti matalampi [30].

BGO:ta on tutkittu viime aikoina uudelleen Tserenkovin säteilyn käytön yhteydessä
[20, 36]. Tserenkovin säteilyä syntyy, kun annihiloitunut fotoni absorboituu kristallis-
sa, ja Sen etuna on hyvä aikatarkkuus (alle 100 ps, kun kristalleina käytettiin PbF2
tai PbWO4). Menetelmän haasteena on kuitenkin annihilaatiofotonien absorptiossa
syntyvien fotonien pieni määrä, jonka johdosta ilmaisimen energiatarkkuus on huono.
Toimiakseen itsenäisesti Tserenkov-tekniikka vaatii todella tehokkaita valoilmaisimia,
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joilla on korkea järjestysluku, sopiva taitekerroin ja hyvät näkyvän valon optiset omi-
naisuudet [20]. Artikkelissa [36] esitetyssä BGO:hon perustuvassa yhdistelmäilmaisi-
messa Tsernekov-tekniikan huonoa energiatarkkuutta on kompensoitu yhdistämällä
se (BGO) tuikeilmaisimen kanssa. Yhdistelmäilmaisimen aikatarkkuudeksi on mitat-
tu 200 ps [36].

1990-luvulla löydettiin uusia tuikeaineita, kuten luonnostaan radioaktiiviset lute-
tium ortosilikaatti (Lu2SiO5, LSO) ja sen muunnos lutetium-yttrium ortosilikaatti
(Lu2(1−x)Y2xSiO5, LYSO) sekä lantaanibromidi (LaBr3) [12, 37]. Nämä tuikeaineet
ovat yleisesti nopeita, ja hyvän aikatarkkuuden lisäksi ne ovat tiheitä, niillä on iso
järjestysluku, hyvä energiatarkkuus ja korkea valotuotto [11, 12]. Nämä toisen suku-
polven erittäin nopeat tuikeaineet antoivat tarkempaa tietoa positronin annihilaation
paikasta, jonka vuoksi ne herättivät uuden kiinnostuksen TOF-PET-kuvantamiseen
[30].

LSO:hon verrattuna LaBr3:lla on lyhyempi hajoamisaika, erinomaisen energiatark-
kuus ja kaksinkertainen valotuotto, jonka vuoksi se on kiinnostava tuikeaine LSO:n
rinnalla, vaikkakin sen pysähtymisteho on LSO:ta matalampi, jolloin sen herkkyys
ja avaruudellinen tarkkuus ovat huonompia [12, 16]. LaBr3 perustuvan TOF-PET-
laitteen aikatarkkuudeksi on mitattu 420 ps. LYSO on rakenteeltaan samanlainen
materiaali kuin LSO, mutta osa sen lutetium atomeista on korvattu yttriumilla [11],
joten suurin ero niiden välillä on se, että LSO on tiheämpi, koska yttrium on lutetiu-
mia kevyempi [11]. LSO:n ja LYSO:n hyvän aikatarkkuuden lisäksi niillä oli parempi
avaruudellinen tarkkuus ja havaitsemisteho (engl. count rate) aiempiin tuikeaineisiin
verrattuna [16]. LYSO:a tai LSO:ta käyttävien laitteiden aikatarkkuudeksi on mitattu
210 − 350 ps. TOF-tiedon yhdistäminen LSO:n ominaisuuksien kanssa teki LSO:sta
uuden standardituikeaineen [11, 16]. Lisäksi sen lyhyt hajoamisaika yhdessä nopeam-
man elektroniikan kanssa pienensi koinsidenssi-ikkunan leveyden aiemmasta 12 ns
(BGO) jopa 4, 5 ns [11].

Ensimmäinen kliininen TOF-PET-laite oli Gemini TF PET/TT, jonka Philips esitti
vuonna 2006 [21]. Gemini TF käyttää LYSO tuikekristalleja ja sen aikatarkkuus on
585 ps, kun käytetään matala-aktiivista lähdettä [21]. Yleisesti ensimmäisen sukupol-
ven kliiniset TOF-PET-laitteet käyttävät tuikeaineenaan LSO:ta ja niiden aikatark-
kuus on 500− 600 ps [12, 30, 34], joka vastaa alle 9 cm:n avaruudellista epävarmuut-
ta. Vaikkakin annihilaatiota ei voida näillä laitteilla paikantaa yksittäisen vokselin
tarkkuudella, saavutettu epävarmuus on pienempi kuin se, ettei paikannuksessa käy-
tettäisi paikkatietoa ollenkaan [30].

Viimeaikaiset digitaaliset TOF-PET-laitteet edustavat toisen sukupolven kliinisiä
TOF-PET-laitteita, joiden parempi aikatarkkuus, johtaa lyhyempään kuvausaikaan
(< 10 min kokovartalokuvaus) ja mahdollisesti parannettuun diagnostiseen suoritus-
kykyyn [17]. Lutetium-pohjaiset tuikeaineet ja SiPM:t ovat mahdollistaneet laitteiden
aikatarkkuuden merkittävän kehityksen. Uudet PET-laitteet hyödyntävät SiPM:ien
pientä kokoa käyttämällä pienempiä 3, 2 mm kristalleja, joka parantaa avaruudel-
lista tarkkuutta ja aikatarkkuutta samanaikaisesti [16]. Yleisesti toisen sukupolven
kliinisten pii-valoilmaisimia käyttävien laitteiden aikatarkkuus on 210− 350 ps, joka
vastaa 30− 50 mm avaruudellista tarkkuutta [1, 34]. Vastaavasti prekliinisten PET-
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laitteiden aikatarkkuudeksi on mitattu noin 200 ps [38]. Esimerkiksi SAFIR:n (preklii-
ninen PET/MRI) aikatarkkuus on 194 ps [39]. Tällä hetkellä prekliinisissä sovelluk-
sissa saavutetun aikatarkkuuden hyöty on suhteellisen pieni, sillä 200 ps aikatark-
kuus vastaa noin 30 mm etäisyyttä kuva-alueella, joka on suurempi kuin useammat
kuvauskohteet (esim. hiiren halkaisija on noin 25 mm) [38]. Näin ollen TOF-tiedon
hyödyntäminen ei ole vielä kovinkaan yleistä prekinisissä PET-laitteissa [38, 39, 40].

3.3 Datan käsittely
3.3.1 Datan tallentaminen

Kaikista luonnollisin formaatti TOF-PET-datan tallentamiseen on listamuotoisen da-
tan käyttö, johon sisällytetään kunkin tapahtuman annihilaatiofotonien aikaerot [20].
TOF-PET datan tallentaminen tehdään pääpiirteissäin samalla tavalla kuin perintei-
sessä PET:ssä, sillä TOF-mittaukset ovat ylimääräistä tietoa, eivätkä ne näin ollen
muuta kerätyn datan muita ominaisuuksia [28]. Ainoa ero perinteiseen PET:iin verrat-
tuna on se, että jokaista havaittua fotoniparia vasten tallennetaan myös TOF-tiedosta
kertova aikaleima [11]. Toinen vaihtoehto on tallentaa mittaukset TOF-sinogrammiin
joka on sinogrammi, jossa on ylimääräinen dimensio TOF-tietoa varten [11, 20].

Listamuotoinen data mahdollistaa 3D listamuotoisen rekonstruktion. Kuitenkin lista-
muotoisen datan korjaukset ovat huomattavasti vaikeampi toteuttaa kuin sinogram-
mimuotoisen datan korjaukset [20]. Lisäksi sinogrammimuotoinen TOF-rekonstruktio
on laskennallisesti kevyempi kuin listamuotoinen rekonstruktio [11]. Sinogrammimuo-
toisessa esityksessä on kuitenkin myös joitain haasteita. Esimerkkiksi dynaamisen tut-
kimuksen kohdalla sinogrammien koko kertautuu käytettyjen vaiheiden tai aikaikku-
noiden määrällä, kuin taas listamuotoinen data pysyy ennallaan [20].

3.3.2 Lentoaikabinit

Lentoaikabineillä tarkoitetaan jakovälejä, joihin koinsidenssitapahtumat jaetaan nii-
den lentoaikatiedon perusteella. Käytännössä TOF-binit muodostetaan ryhmittele-
mällä kunkin vastesuoran tapahtumat, joiden TOF-tieto on tietyllä aikavälillä, omaan
joukkoon, eli biniin, jonka jälkeen kullekin joukolle muodostetaan oma sinogrammi.
Lentoaikabinit muodostetaan vain sinogrammimuotoiselle datalle [28].

Lentoaikatieto määritetään poikkeamana vastesuoran keskipisteestä fotonien saapu-
misjärjestyksessä, suunnasta riippumatta, joten sen arvo on aina positiivinen, eikä
lentoaikatiedosta voida suoraan päätellä kumpaan suuntaan poikkeama on vastesuo-
ralla. Tämän vuoksi ennen binien muodostamista toinen suunnista muutetaan nega-
tiiviseksi lentoaikatiedon etumerkkiä vaihtamalla ilmaisimien paikkatietojen avulla.
Ilmaisimen paikka kertoo sen sijainnin ilmaisinrenkaassa. Yhden ilmaisirenkaan il-
maisimet voidaan esittää esimerkiksi (x, y) koordinaatteina avaruudessa, jonka origo
on kuva-alueen keskellä. Tällöin, kun ensimmäisen ilmaisimen paikan x-koordinaatti
oli pienempi kuin toisen ilmaisimen x-koordinaatti, vaihdetaan kyseisen tapahtuman
TOF-arvo negatiiviseksi. Nyt TOF-tiedon jakauma seuraa pistelähteen tilanteessa
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normaalijakaumaa, jonka odotusarvo on 0 ja FWHM käytetyn PET-laitteen aika-
tarkkuuden levyinen.

Binien määrä nb ja leveys lb ovat käyttäjän määrättävissä. Yleensä TOF-binit va-
litaan vastesuoran keskipisteen suhteen symmetrisesti samalle etäisyydelle keskipis-
teestä, jolloin binien määrä on pariton, ja tasaväliseksi, jolloin niiden leveys on vakio.
Nämä valinnat helpottavat laskentaa huomattavasti [28]. Esitetyillä binien määrän ja
leveyden valinnoilla binien reunat sisältävä vektori γb ∈ R1×(nb+1) on muotoa

γb =
[
− lbnb

2 − lb(nb−2)
2 . . . − lb

2
lb
2 . . . lb(nb−2)

2
lb(nb)

2

]
. (8)

Edelleen binin k keskipiste µb(k) on nyt

µb(k) = γb(k) + lb
2 , (9)

missä k = 1, .., nb. Näin ollen binien määrän ollessa pariton, keskimmäisen binin
keskipiste saa aina arvon nolla. Binien leveys määrätään usein siten, että yhden binin
leveys on maksimissaan laitteen aikatarkkuuden levyinen. Lisäksi binejä tulee valita
niin monta, että binien kokonaisleveys on kuva-alueen halkaisijan levyinen. Saadaan

nb ≥
d

FWHM , (10)

missä d on laitteen kuva-alueen halkaisijan leveys ja FWHM laitteen aikatarkkuus
[41].

0 bini -1 bini -2 bini 1 bini 2 bini 

0kuva-alueen leveys

Kuva 6: TOF-binit ja niiden numerointi, kun binien määrä on viisi ja valittu vas-
tesuora on kuva-alueen levyinen. Punaisella on merkitty kuva-alueen leveys. Lisäksi
nollabinin keskelle on merkitty vastesuoran nollakohta.

Binit voidaan numeroida siten, että keskimmäinen bini saa arvon 0, sen oikealla puo-
lella oleva arvon +1, vasemmalla puolella -1 jne. Binien numerointia on havainnol-
listettu kuvassa 6. Nyt jokainen mitattu koinsidenssi voidaan sijoittaa oikeaan biniin
helposti sen lentoaikatiedon mukaisesti esimerkiksi histogrammin avulla. Toisin sa-
noen koinsidenssille annetaan tunnus sj ∈ [0,+1,−1, ...,+(nb − 1)/2,−(nb − 1)/2]
sen mukaan mihin biniin sen lentoaikatiedon arvo sisältyy.

Kun kaikki tapahtumat on jaettu bineihin, muodostetaan jokaiselle binille oma sino-
grammi, joka sisältää sitä vastaavat tapahtumat. Sinogrammit muodostetaan kuten
perinteisessä PET-kuvanmuodostusalgoritmissa (kappale 2.2), jolloin saadaan nb kap-
paletta samankokoisia kolmiulotteisia sinogrammimatriiseja, jotka ovat yhtä suuria
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kuin perinteisellä PET-datalla. Sinogrammit järjestetään järjestykseen 0,+1,−1, ...
vastaavasti, kuten binit aikaisemmin. Lopulta TOF-sinogrammi saadaan järjestämäl-
lä binejä vastaavat sinogrammit 4D-matriisiksi.

3.3.3 Datan korjaukset

TOF-PET-dataan täytyy tehdä vastaavat korjaukset kuin perinteiseen PET-dataan
(kappale 2.2.2), joita tulee tarvittaessa muokata TOF-PET:iin sopiviksi. Sirontakor-
jauksella on selvästi TOF-rakenne ja näin ollen se vaatii TOF muutoksia [11]. Siron-
tajakauma on riippuvainen TOF-erosta, sillä sirontatapahtuman fotonit ovat useim-
miten peräisin samasta annihilaatiosta. Sen sijaan satunnaiset tapahtumat ovat pe-
räisin eri tapahtumista, jotka ovat toisistaan riippumattomia, jolloin niiden mitatut
TOF-erot eivät anna mitään tietoa lähteen paikasta, eikä niillä ole erityistä TOF-
rakennetta [11, 20]. Näin ollen perinteisen PET:n satunnaisten tapahtumien korjaus-
ta voidaan hyödyntää TOF-PET:ssä skaalaamalla satunnaisten tapahtumien määrää
kullekkin binille siten, että yksittäisen binin satunnaiset tapahtumat vastaavat sen si-
sältämien tapahtumien osuutta kokonaismäärästä. Myös normalisointi voidaan olet-
taa olevan TOF:sta riippumaton, jolloin perinteisen PET:n normalisointia voidaan
käytettää myös TOF-PET:ssä [11].

Vaimennuskorjauksen voidaan myös olettaa olevan riippumaton TOF-lisäyksestä [11,
20], joten perinteisen PET:n vaimennuskorjausta voidaan hyödyntää myös TOF-
PET:ssä [11]. Jos vaimennuskarttaa ei ole saatavilla, TOF-PET:n paikallisen luon-
teen ansiosta emissio- ja transmissiokuvat on mahdollista rekonstruoida käyttäen vain
TOF-PET-dataa [20]. Tällöin vaimennustodennäköisyys määritetään vertaamalla ul-
koisella (transmissio) lähteellä mitattua dataa saman lähteen vaimentumattomaan
mittaustulokseen (tyhjä mittaus), jossa potilas ei ole ollut laitteen sisällä [14]. Kun
tapahtumien välimatka on kuva-avaruudessa 1−2 TOF-FWHM:n suuruinen, emissio-
ja transmissiotapahtumat on mahdollista erottaa lähes täydellisesti [20].

Perinteisen PET:n korjauksien lisäksi TOF-PET-dataan täytyy tehdä myös TOF-
poikkeaman korjaus. Jotta TOF-poikkeama voidaan laskea, täytyy lähteen tarkka
paikka olla tiedossa, joten lähteenä käytetään useimmiten piste-, suora-, taso- tai yh-
tenäistä sylinterilähdettä. Esimerkiksi pistelähteellä, joka on saman etäisyyden päässä
kummastakin kristallista, jotka osallistuvat koinsidenssiparin havaitsemiseen, TOF-
tiedon tulisi olla keskimäärin nolla. Aikatiedossa on kuitenkin joitain eroja, jotka
johtuvat mm. valoilmaisimen ominaisuuksista, osien elektroniikasta ja kristallin pai-
kan suhteesta valoilmaisimen keskipisteeseen. TOF-poikkeaman korjauksen tavoittee-
na on minimoida TOF-jakauman keskipisteen paikan virhettä vastesuoralla [20].

PET-laitteen suuren kristalliparien lukumäärän (useita miljoonia) johdosta aikapoik-
keama määritetään yleensä yhtä kristallia kohden. Kunkin ilmaisimen kristallin pik-
selin aikapoikkeama saadaan laskemalla jokaisen kristallin pikselin keskimääräinen
poikkeaman arvo vastapäisen pikselin kanssa. Lopullisena tuloksena saadaan haku-
taulukko, jossa on jokaista ilmaisimen kristallia vastaava poikkeama. Korjaus lisätään
esimerkiksi listamuotoiseen dataan lisäämällä kunkin kristallin poikkeama kuhunkin
pariin [20].
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3.4 Lääketieteen sovellukset
Lähes heti, kun kliiniset TOF-PET-laitteet alkoivat olla laajasti saatavilla, sen kvan-
titatiivinen suorituskyky osoitettiin perinteistä PET:ä paremmaksi [16]. TOF-PET:iä
voidaan hyödyntää lääketieteessä karkeasti jaoteltuna kolmella eri tavalla. Ensinnä-
kin voidaan parantaa kuvanlaatua, joka parantaa kohteiden havaitsemistarkkuutta.
Toinen vaihtoehto on pitää kuvanlaatu samana ja pienentää injektoitavan radioaktii-
visen aineen annosta, jolloin potilaan säteilyaltistuminen on pienempi. Kolmas vaih-
toehto on pitää kuvanlaatu samana ja lyhentää kuvausaikaa, jolloin toimenpide on
potilaalle mukavampi ja sairaalalle helpompi [12]. Kuvassa 7 on esitetty TOF-PET ja
perinteinen PET-rekonstruktio maksasta, joka havainnolllistaa lyhemmän kuvausa-
jan vaikutusta TOF-PET-rekonstruktioon ja perinteiseen PET-rekonstruktioon.

Pienempien kohteiden havaitsemistodennäköisyys paranee, kun TOF-tietoa hyödyn-
netään parantamaan rekonstruktiokuvan laatua (kuva 7) [12, 16, 42]. Lisäksi TOF-
rekonstruktion pienempi kohina ja parempi herkkyys mahdollistavat onkologisten ku-
vien pikselikoon pienentämisen tyypillisistä 4 mm pikseleistä 2 mm pikseleihin. Pie-
nempi pikselikoko parantaa laitteen avaruudellista tarkkuutta ja näin ollen mahdollis-
taa laitteen tarkkuuden paremman hyödyntämisen, joka puolestaan parantaa edelleen
pienempien kohteiden havaitsemista [12].

Perinteinen PET
1min/sängyn
 asento

Perinteinen PET
3 min/sängyn
 asento

TOF-PET
1min/sängyn
 asento

TOF-PET
3min/sängyn
 asento

Kuva 7: Perinteinen PET- ja TOF-PET-rekonstruktio maksasta, jonka leesio on mer-
kitty kuvaan nuolella. Rekonstruktiot on tehty kahdella datalla, joista toisessa ku-
vausaika oli lyhempi (1 min sängyn asentoa vastaten). Muokattu lähteestä [42].
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Perinteisessä PET-kuvantamisessa suurempien potilaiden kohdalla kuvanlaatu on ylei-
sesti huono, koska kuvausaika on normaalia pidempi säteilyn suuremman vaimene-
misen vuoksi. Pidempi kuvausaika ja suurempi vaimeneminen johtaa rekonstruktio-
kuvan kohinan lisääntymiseen. Pidemmästä kuvausajasta huolimatta kuvanlaatu on
yleensä normaalia heikompi [12]. TOF:n avulla voidaan kompensoida suurempien po-
tilaiden kohdalla tapahtuvaa vaimenemista, sillä TOF:n hyöty on niiden kohdalla mer-
kittävämpi [12, 30]. TOF-tiedon lisääminen tuo suurempien potilaiden kuvan laadun
samalle tasolle normaalikokoisten potilaiden kanssa [12]. TOF-tieto toimii siis tasa-
painoittavana tekijänä, jonka ansiosta saadaan tasalaatuisia kuvia potilaan koosta
riippumatta [16]. Kuvassa 8 on esitetty perinteinen PET- ja TOF-PET-rekonstruktio
keuhkosyöpäpotilaasta, jonka painoindeksi on 34, 2 (merkittävä ylipaino).

Kuva 8: PET-rekonstruktio (A) ja TOF-PET-rekonstruktio (B) keuhkosyöpäpotilaas-
ta, jonka painoindeksi on 34, 2 (merkittävä ylipaino). On huomioitavaa, että maksan
ja pernan yläpuolella oleva fotopeeninen aukko (eli alue, jossa ei ole aktiivisuutta) on
lähes kokonaan hävinnyt TOF-rekonstruktiossa (B). Muokattu lähteestä [30].

TOF-teknologia on nykyään käytössä kaikkien suurimpien kliinisten PET-laitteiden
valmistajien PET/TT-laitteissa sekä useissa PET/MRI-laitteissa [20, 43, 44]. Ensim-
mäisen SiPM:ä käyttävän kaupallisen laitteen esitti Philips vuonna 2015, jonka aika-
tarkkuus oli 345 ps, jota myöhemmin parannettiin 310 ps:n [45, 46]. Toisen laitteen
kehitti GE Helthcare, jonka aikatarkkuus on 375 ps [47]. Tällä hetkellä paras aika-
tarkkuus on 214 ps, joka on Biograph Vision PET/TT-laitteella, jonka on kehittänyt
Siemens Heathineers [1].

Kiinnostus injektoitavan aineen annoskoon pienentämiseen johtuu huolesta potilai-
den, yleisen populaation ja lääketieteellisen henkilökunnan radioaktiivisen säteilyn
altistumiskuormasta [16] Pieniannoksinen (10 − 30 % normaaliannoksesta) TOF-
PET-kuvantaminen tuottaa samanlaatuisia kuvia normaaliannoksiseen perinteiseen
PET-kuvantamiseen verrattuna, kun käytetään samaa kuvausaikaa [12, 48]. Pienem-
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pi säteilyn altistumisannos mahdollistaa toistuvien PET-kuvien ottamisen (useampi
mittaus ennen hoitoa ja sen jälkeen), jolloin hoitojen hyötyjä voitaisiin monitoroida
tehokkaammin [16, 49]. Injektoitavan annoksen koon merkittävä pienentäminen (alle
10 % normaaliannoksesta) taas mahdollistaisi uusien PET-sovellusten käyttöönoton
syövän diagnosoinnin lisäksi [2]. Mahdollisia sovelluskohteita voisi olla esimerkiksi tu-
lehdukset, sydän- ja verisuonitaudit, verenmyrkytys ja infektiotaudit [2, 16].

3.5 Tulevaisuuden näkymä
Koska TOF-ero on verrannollinen kahden fotonin kulkeman matkan eroon, sen avul-
la voitaisiin määrittää lähteen ”tarkka” paikka vastesuoralla (ja jos jätetään huo-
mioimatta positronikantama, tämä on myös käytetyn radiomerkkiaineen paikka), jos
aikaero voitaisiin määrittää tarpeeksi pienellä epävarmuudella [16]. Tällaisessa täy-
dellisessä TOF-PET-systeemissä ajallinen erotuskyky olisi hyvin tarkka, jolloin TOF-
epävarmuusfunktio olisi delta funktio [20]. Tällöin kuvan rekonstruktioita ei tarvit-
taisi, sillä tarkka positronielektroniannihilaation paikka (fysiikan lakien sallimissa
rajoissa) voitaisiin laskea sen vastesuoran koordinaattien ja TOF-tiedon perusteella.
Nykyaikaisilla TOF-PET-laitteilla tällaista aikamittauksien tarkkuutta ei kuitenkaan
voi saavuttaa [16, 20].

10 ps:n aikatarkkuuden tavoittaminen on esitetty kunnianhimoisena, mutta mahdol-
lisena tulevaisuuden tavoitteena. Alle 10 ps:n aikatarkkuus vastaa annihilaation pai-
kan 1, 5 mm avaruudellista tarkkuutta vastesuoralla, joka mahdollistaisi estimoidun
positroniemissio radiomerkkiaineen suoran 3D avaruudellisen esityksen virtuaalisesti
ilman kuvarekonstruktiota. 10 ps:n TOF-PET/TT-laite edistäisi kohteiden havaitse-
miskyvyn kehitystä kliinisessä ympäristössä, erityisesti pienikokoisten tuumoreiden
kohdalla. Tämä parantaisi potilaiden hoitoa, niissä tapauksissa, joissa havaittaisiin
muutoksia, jotka jäisivät perinteisellä PET/TT:llä huomaamatta. 10 ps:n aikatark-
kuuden saavuttaminen on mahdollista vain siinä tapauksessa, että löydetään uusia
tuikeaineiden emissiotapoja, jotka yhdistetään niihin sopivien korkean suorituskyvyn
valoilmaisimiin ja sopivaan elektroniikkaan. Vaikkakin standardit epäorgaaniset tui-
keaineet eivät luultavasti tule mahdollistamaan 10 ps:n aikatarkkuutta, ne voisivat
mahdollisesti yltää 40 ps (noin 6 mm) aikatarkkuuteen, joka voisi olla hyvä alku oi-
kean avaruudellisen paikan havaitsemiseen kokovartalo PET-laitteella [2].

Optimaalisen rekonstruktion ratkaiseminen on vaikeampaa, kun käytössä on vain ra-
jallinen määrä projektioita, jolloin puuttuva data aiheuttaa kuviin artifaktoja. Ylei-
sesti PET-laitteet muodostuvat kokonaisista ilmaisinrenkaista ja kaikkien kulmien
data on käytettävissä tarkan rekonstruktion muodostamiseen [20]. TOF-tiedon avul-
la voidaan korvata puuttuvaa tai epäjohdonmukaista dataa esimerkiksi tapauksissa,
joissa laite ei voi käyttää kokonaista rengassysteemiä datan keräämiseen. TOF-datan
hyödyntäminen mahdollistaa myös uusien monimutkaisempien kuvausgeometrioiden
käytön, joka puolestaan edistää erikoistuneiden PET-laitteiden kehittämistä. Tällä
hetkellä on kehitetty esimerkiksi rintojen kuvantamiseen erikoistunut TOF-PET-laite
ja Hardon-terapiassa käytettävä ”in-beam” -PET, jossa potilasta säteilytetään PET-
laitteen sisällä [12, 20].
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4 Kuvarekonstruktio
Tomografinen kuvarekonstruktio pyrkii estimoimaan kohteen radiofarmaseuttista kon-
sentraatiota käyttäen syötteenään laitteen mittaamaa dataa [34]. Perinteisen PET:n
rekonstruktio on matemaattisesti huonokuntoinen ongelma, jolloin pieni virhe mit-
tausdatassa voi aiheuttaa suuria virheitä ratkaisuun. TOF-tiedon lisääminen rekon-
struktio-ongelmaan vähentää sen huonokuntoisuutta [12]. Toisaalta TOF-tiedon lisää-
minen rekonstruktioalgoritmiin tekee rekonstruktio-ongelmasta laskennallisesti haas-
tavamman, sillä se monimutkaistaa datan käsittelyä ja lisää rekonstruktioalgoritmin
laskenta-aikaa [11].

Iteratiiviset menetelmät pyrkivät sovittamaan kerätyn datan mittalaitteen tilastolli-
seen malliin, joka perustuu Poissonin jakaumaan [34]. Rekonstruktiovaiheessa tulee
valita käytettävä algoritmi ja datan muoto (sinogrammi vai listamuotoinen). Nykyai-
kaisissa PET-laitteissa käytetään yleisesti iteratiivisia rekonstruktiomenetelmiä [11].

4.1 Iteratiivinen rekonstruktio
Olkoon i vastesuora, joka vastaa yhtä ilmaisinparia. Tällöin keskimääräinen yhdellä
vastesuoralla havaittujen tapahtumien määrää voidaan mallintaa Poissonin muuttu-
jan avulla siten, että

qi =
∫
f(r̄)Ψi(r̄)dr̄ , (11)

missä Ψi(r̄ = (x, y, z)), i = 1, ..., I on PET-laitteen herkkyysfunktio ja f(r̄) kertoo
merkkiaineen pitoisuuden avaruuden pisteessä (x, y, z) ∈ R3 ja I on vastesuorien lu-
kumäärä [14]. Radiomerkkiaineen jakauma voidaan esittää jatkuvana funktiona f(r̄),
joka määrittää radiomerkkiaineen pitoisuuden. Jatkuva funktio voidaan diskretisoida
kantafunktioiden avulla, jolloin saadaan

f(r̄) ≈
J∑
j=1

cjαj(r̄) , (12)

missä cj on kantafunktion αj(r̄) kerroin [14, 50]. Suurin osa algoritmeista käyttää
paloittain vakioita kantafunktioita, jotka jakavat kuva-alueen pikseleihin, jolloin j =
1, ..., J vastaa pikseleitä [14].

Yhdistämällä yhtälöt (11) ja (12) voidaan PET-kuvantamisongelma esittää lineaaris-
ten yhtälöiden yhtälöryhmänä

qi =
J∑
j=1

aijcj, (13)

missä systeemimatriisin A elementit aij ovat muotoa

aij =
∫
αj(r̄)Ψi(r̄)dr̄ , (14)

Edelleen yhtälö (13) voidaan esittää matriisimuodossa [14]

q = Ac . (15)

24



Nyt qi on mitattu aktiivisuus vastesuoralla i, cj on tuntemattoman radiomerkkiaineen
pitoisuus pikselissä j ja aij kertoo todennäköisyyden, että fotoni on peräisin pikselis-
tä j ja havaittu vastesuoralla i. Toisin sanoen A on systeemimatriisi, joka mallintaa
laitteen geometriaa ja fyysistä kuvantamisprosessia [34].

Kun TOF-tieto huomioidaan yhtälössä (13), saadaan TOF-PET:n suora ongelma,
joka on muotoa

q
(k)
i =

J∑
j=1

a
(k)
ij cj , (16)

missä k kertoo käytetyn binin ja

a
(k)
ij = aijw

(k)
ij , (17)

missä w(k)
ij sisältää elementin TOF-painotuksen binissä k, josta kerrotaan tarkemmin

kappaleessa 4.3 [34].

4.2 Systeemimatriisi
Ihanteellisessa tilanteessa TOF-PET:n systeemimatriisi tulisi mallintaa siten, että se
huomio kaikki prosessin vaiheet samanaikaisesti, TOF-tieto mukaan lukien [28]. Kui-
tenkin käytännössä on helpompaa ja kohtuullisen paikkansapitävää approksimoida
systeemimatriisia useamman riippumattoman tekijän matriisitulona ja lisätä siihen
TOF-tieto painomatriisin avulla. Tällöin Perinteisen PET:n systeemimatriisiksi saa-
daan

A = NSOV GH , (18)
missä N on diagonaalimatriisi, joka sisältää vastesuorien normalisointikertoimet, S
sisältää sironnan vaikutukset, O sisältää ilmaisinavaruuden tarkkuusvaikutukset (esi-
merkiksi DOI:n vaikutus), V diagonaalimatriisi, joka sisältää vastesuorien vaimennus-
korjaukset, G on geometrinen projektiomatriisi ja H sisältää kuva-avaruuden tark-
kuusvaikutukset (esimerkiksi positronikantaman huomioiminen) [28, 51, 52]. Yksin-
kertaisimmillaan, kun huomioidaan ainoastaan geometrinen jakauma, A:n painotus
voidaan approksimoida vokselin ja vastesuoran leikkauksesta jokaisella ilmaisinparilla
[34]. Leikkauksen määrittämisessä voidaan käyttää esimerkiksi Siddonin säteenjälji-
tysalgoritmia, jonka avulla voidaan laskea säteen kulkema matka nopeasti ja tarkasti
pikseli tai vokseliavaruudessa [53]. Ne vokselit, jotka eivät risteä kyseisen vastesuoran
kanssa jätetään automaattisesti huomiotta.

TOF-muutokset perinteisen PET:n systeemimatriisiin A voidaan nyt tehdä painot-
tamalla sitä TOF-painomatriisilla. Olkoon W = [W (1),W (2), ...,W (nb)]T ∈ RI×J×nb

matriisi, joka sisältää TOF-painotuksen, missä W (k) on TOF-biniä k vastaavan to-
dennäköisyysfunktion painomatriisi (Luku 4.3). Tällöin TOF-PET havaintomatriisi
ATOF on muotoa [34]

ATOF =


A ◦W (1)

A ◦W (2)

...
A ◦W (nb)

 , (19)
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missä ◦ tarkoitetaan elementeittäin laskettua matriisien kertolaskua, joka on muotoa[
a11 a12
a21 a22

]
◦
[
b11 b12
b21 b22

]
=
[
a11b11 a12b12
a21b21 a22b22

]
. (20)

4.3 Painomatriisi
Kirjallisuudessa TOF-painomatriisin todennäköisyysfunktion oletetaan yleensä vas-
taavan Gaussin jakaumaa [34]. Tätä on havainnollistettu kuvassa 9. Tällöin TOF-
painomatriisin W (k), k = 1, 2, ..., nb rivit ovat muotoa

W
(k)
i =

∫
ξi

gk(r̄)dr , (21)

missä ξi on vastesuoran i polku ja gk on Gaussin jakauma vastesuoran pisteessä
r̄, jonka odotusarvo µk on binin keskipiste ja FWHM laitteen aikatarkkuus, jolloin
jakauman keskihajonta σ on

σ = FWHM
2
√

2 ln (2)
. (22)

Ilmaisin b

Ilmaisin a

Kuva 9: TOF-PET jakauma on esitetty punaisella viivalla, ja yhden pikselin integroin-
nin tulos vuorovärein vaaleanpunaisella ja vaaleansinisellä säteen kulkemalle pikselille.
Harmaalla on esitetty perinteisen PET:n todennäköisyysjakauma, joka on vakioarvoi-
nen.
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Painomatriisi voidaan muodostaa hyödyntämällä säteenseurannan välitulosta. Väli-
tuloksen avulla voidaan laskea kunkin vastesuoran pituus, jonka avulla voidaan laskea
vastesuoran keskipiste ja asettaa sen arvo nollaksi. Tämän jälkeen yksittäisen pikse-
lin painokerroin jokaisella vastesuoralla kussakin binissä voidaan laskea integroimalla
biniä vastaavaa Gaussin jakaumaa kyseisen pikselin yli, jolloin

W
(k)
ij =

∫
ξij

gk(r̄)dr̄ =
∫
ξij

1
σ
√

2π
exp

(
− (r̄ − µk)2

2σ2

)
dr̄ , (23)

missä ξij on vastesuoran i polku pikselissä j, ja laitteen aikatarkkuuden keskihajonta
σ ja jakauman odotusarvo, eli binin keskikohta µk on muutettu etäisyydeksi vaste-
suoran keskipisteestä yhtälöllä (7).

Muodostetut painomatriisit W (k), k = 1, 2, ..., nb tulee normalisoida binien yli si-
ten, että kaikkien binien painot yhtä alkiota kohti summautuvat arvoon yksi. Toisin
sanoen kaikille w(k)

ij pätee [28]
nb∑

k=1
w

(k)
ij = 1 . (24)

TOF-painomatriisi W voidaan muodostaa pinoamalla saadut painomatriisit päällek-
käin siinä järjestyksessä, että ensimmäinen painomatriisi W1 vastaa biniä 0, toinen
painomatriisi W2 vastaa biniä +1, kolmas painomatriisi W3 vastaa biniä −1 jne. eli

W =


W1
W2
...

Wnb

 . (25)
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5 Materiaalit ja menetelmät
Työssä kehitettiin kaksiulotteinen TOF-PET-kuvanmuodostusalgoritmi lisäämällä len-
toaikaosuus PET-kuvanmuodostusalgoritmiin. Toteutus tehtiin MATLAB:ssa hyö-
dyntäen avoimen lähdekoodin emissiotomografiaohjelmistoa (OMEGA, engl. Open-
source MATLAB emission tomography software) [51].

Rekonstruktioissa käytettiin kaksiulotteista sinogrammimuotoista dataa valitsemalla
rekonstruktiovaiheessa sinogrammista vain yksi leike. TOF-PET-rekonstruktioiden li-
säksi simuloiduille kohteille laskettiin myös perinteiset kaksiulotteiset PET-rekonstruktiot.
Työssä muodostettiin rekonstruktiot kuvantamiskohteen kolmelle eri geometrialle, jot-
ka on esitetty kuvassa 10. Rekonstruktiot muodostettiin ML-EM -algoritmilla (kappa-
le 5.4) käyttäen 30 iteraatiokierrosta. Kuvanmuodostusalgoritmin systeemimatriisina
käytettiin geometrista projektiomatriisia (A ≈ G).

I II III

Kuva 10: Työssä käytettyjen simuloitujen kohteiden todelliset geometriat I, II ja III.

5.1 Lentoaikabinien muodostus
Lentoaikabinit ja niitä vastaavat sinogrammit muodostettiin kappaleen 3.3.2 mukai-
sesti. Perinteiset PET-sinogrammit olivat kooltaan 128× 160× 4319, jolloin käytössä
oli 128 radiaalista paikkaa, 160 kulmaa ja 4319 leikettä. TOF-sinogrammit olivat
kooltaan 128× 160× 4319× nb, missä nb oli TOF-binien määrä.

Käytetty kuva-alue oli leveydeltään 100 mm ja korkeudeltaan 100 mm, jolloin sen
halkaisijaksi saatiin

d = 100 ·
√

2 mm ≈ 141 mm , (26)
Aika-avaruudessa kuva-alueen halkaisija on

daika = d

c
≈ 470 ps . (27)

Käytetty binien määrä kutakin työssä käytettyä aikatarkkuutta vasten on esitetty
taulukossa 1.
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Taulukko 1: PET-laitteen aikatarkkuutta vastaavat binien määrät, jolloin yhden binin
leveys on maksimissaan esitetyn aikatarkkuuden levyinen, kun kuva-alueen leveys oli
daika ≈ 470 ps.

Aikatarkuus [ps] Binien määrä
300 3
200 3
100 5
50 11
20 25

Kun aikatarkkuus oli 100 ps, valittiin binejä 5, jotta yhden binin leveys lb = 94 ps on
aikatarkkuutta pienempi. Tällöin binien reunoiksi (8) saatiin

γb(100ps) =
[
−235 −141 −47 47 141 235

]
ps . (28)

Binit merkittiin kappaleen 3.3.2 mukaisesti, jolloin binien keskipisteet järjestyksessä
0,+1,−1,+2,−1 olivat

µb(100ps) =
[
0 94 −94 188 −188

]
ps (29)

Käytetyt aikatarkkuudet valittiin kohteen mukaan siten, että epätarkin aikatarkkuus
oli noin kuvattavan kohteen halkaisijan levyinen, ja tarkin aikatarkkuus mahdollisim-
man tarkka. Tarkimman aikatarkkuuden valintaa rajoittivat käänteisongelman rat-
kaisussa tarvittava muistin määrä ja laskenta-aika.

5.2 Painomatriisin toteutus
Painomatriisi muodostettiin kappaleen 4.3 mukaisesti. TOF-todennäköisyyden oletet-
tiin seuraavan Gaussin jakaumaa, jonka integrointi (23) approksimoitiin numeerisesti
puolisuunnikassäännön avulla. Approksimointi tehtiin pikseleittäin käyttämällä yh-
dessä pikselissä viittä integrointipistettä M . Kun integroidaan funktiota g(x) välin
[a, b] yli puolisuunnikassääntö on muotoa

b∫
a

g(r)dr ≈ ∆r
2

M∑
m=1

(g(rm-1) + g(rm)) , (30)

missä a = r0 < r1 < · · · < rM = b ja rm − rm-1 = ∆r, kaikilla m = 1, 2, ...,M .
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5.3 Simulaatiot
Kehitetyn kuvanmuodostusalgoritmin testauksessa käytettiin GATE-ohjelmistolla si-
muloitua dataa [54]. Simuloitu data vastasi prekliinistä A.I. Virtanen instituutin Sie-
mens Inveon PET-laitetta, jonka kuvaustunnelin halkaisija on 161 mm ja kuva-alueen
koko on 100 mm×100 mm. Simuloitu kohde vastasi NEMA kuvanlaatufantomia [54],
joka sisältää kolme eri geometriaa I, II ja III, jotka on esitetty kuvassa 10. Käytetty
kuvakoko on 128× 128 pikseliä ja leikkeitä on 4319. Malligeometria I vastaa leikkeitä
50 − 73, II vastaa leikkeitä 75 − 88 ja III vastaa leikkeitä 90 − 106. Koska kuvat
muodostettiin kaksiulotteisina, datan sisältämää kohinaa vähennettiin summaamal-
la yhteen 11 vierekkäistä geometrialtaan identtistä leikettä. Summatut leikkeet ovat
geometrialle I 55− 65, geometrialle II 76− 86 ja geometrialle III 93− 103.

Koska simuloidun datan TOF-tieto oli lähes virheetöntä, lisättiin siihen normaali-
jakautunutta kohinaa siten, että se vastasi haluttua aikatarkkuutta. Virheen lisäys
tehtiin sen jälkeen, kun TOF-tiedon poikkeaman suunta oli huomioitu kappaleen 3.3.2
esittämällä tavalla. Lisätyn virheen odotusarvo oli nolla ja puoliarvoleveys oli halutun
aikatarkkuuden levyinen. Virheen lisäyksen jälkeen datasta poistettiin ne tapaukset,
joiden TOF-arvo oli suurempi kuin käytetyn PET-laitteen koinsidenssi-ikkunan le-
veys, joka oli tässä työssä 3, 434 ns.

5.4 Maximum-likelihood expectation-maximization -menetelmä
Maximum-likelihood expectation Maximization (ML-EM) on iteratiivinen kuvanmuo-
dostusalgoritmi [55]. Sinogrammimuotoiselle perinteiselle PET:lle, jonka suora ongel-
ma on esitetty yhtälössä (13), ML-EM-algoritmi on muotoa [10]

ĉ
(t+1)
j =

ĉ
(t)
j∑
i Aij

∑
i
Aij

qi∑
j ĉ

(t)
i Aij

. (31)

Vastaavasti sinogrammimuotoisen TOF-PET:n suora ongelma on esitetty yhtälössä
(16), ja sen ML-EM -algoritmi pikselille j on muotoa [28]

ĉ
(t+1)
j =

ĉ
(t)
j∑

i,n A
(n)
ij

∑
i,n
A

(n)
ij

q
(n)
i∑

j ĉ
(t)
j A

(n)
ij

. (32)

5.5 Kuvien vertailu
Muodostettujen rekonstruktioiden kuvanlaatua arvioitiin keskineliövirheen (MSE, engl.
Mean Square Error) avulla, joka mittaa kuvien ĉ ja c keskinäistä etäisyyttä. Olkoon
ĉ = [ĉ1, ĉ2, ..., ĉJ ] kuvan pikselin lukuarvot ja c = [c1, c2, ..., cJ ] sen referenssikuvan
lukuarvot. Tällöin kuvien välinen MSE-arvo on muotoa

MSE(ĉ, c) = 1
J

J∑
j=1

(ĉj − cj)2 . (33)
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MSE mittaa kuvien ĉ ja c keskinäistä etäisyyttä. MSE-arvo kasvaa kuvien keskinäi-
sen etäisyyden funktiona. Näin ollen pieni MSE-arvo viittaa pieneen MSE-virheeseen
ja vastaavasti suuri MSE-arvo suureen MSE-virheeseen [56].

Tässä työssä MSE-arvo laskettiin normalisoiduille kuville c̃. Kuvat normalisoitiin ja-
kamalla pikseleiden arvot kuvan pikseleiden keskiarvolla, jolloin

ĉnorm = ĉ
1
J
· (∑J

i=1 ĉi)
. (34)

MSE:n verrokkikuvana c käytettiin kuvassa 10 esitettyjä todellisia kohteita, jotka oli
normalisoitu yhtälön (34) mukaisesti.
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6 Tulokset

6.1 Aikatarkkuuden vaikutus rekonstruktiokuvan laatuun
Kuvassa 11 on esitetty todellinen kohde I ja sille muodostetut perinteinen PET-
rekonstruktio ja TOF-PET-rekonstruktiot. TOF-PET-rekonstruktioissa käytetyt ai-
katarkkuudet ja niitä vastaavat binien määrät on esitetty taulukossa 1. Kuvassa 12 on
esitetty kohteen I rekonstruktioille yhtälöllä (33) lasketut MSE-arvot aikatarkkuuden
funktiona, jotka on laskettu yhtälön (34) mukaisesti normalisoiduille kuville. Kuvassa
13 on esitetty todellinen kohde II ja sille muodostetut samat rekonstruktiot, joiden
MSE-arvot aikatarkkuuden funktiona on esitetty kuvassa 14. Vastaavasti kuvassa 15
on esitetty todellinen kohde III ja sille muodostetut samat rekonstruktiot, joiden
MSE-arvot aikatarkkuuden funktiona on esitetty kuvassa 16. Kuvassa 17 on esitet-
ty kohteen III normalisoitujen todellisen kohteen, perinteisen PET-rekonstruktion ja
TOF-PET-rekonstruktioiden (aikatarkkuuksilla 100 ps ja 20 ps) riviä 64 vastaavat
intensiteettiprofiilit.
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Kuva 11: Ylhäällä vasemmalta oikealle on esitetty todellinen kohde I, sen perintei-
nen PET-rekonstruktio ja TOF-PET-rekonstruktio aikatarkkuudella 300 ps. Toisella
ja kolmannella rivillä vasemmalta oikealle on esitetty TOF-PET-rekonstruktiot koh-
teesta I, aikatarkkuuksilla 200 ps, 100 ps, 50 ps ja 20 ps.
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Kuva 12: Sinisillä x:llä on esitetty kohdetta I vastaavien TOF-PET-rekonstruktioden
MSE-arvot aikatarkkuuden funktiona. Punaisella viivalla on merkitty kohdetta I vas-
taavan perinteisen PET-rekonstruktion MSE-arvo. MSE-arvot on laskettu yhtälön
(34) mukaisesti normalisoiduille kuville yhtälöllä (33).
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Kuva 13: Ylhäällä vasemmalta oikealle on esitetty todellinen kohde II, sen perintei-
nen PET-rekonstruktio ja TOF-PET-rekonstruktio aikatarkkuudella 300 ps. Keskel-
lä ja alhaalla vasemmalta oikealle on esitetty TOF-PET-rekonstruktiot kohteesta II
aikatarkkuuksilla 200 ps, 100 ps, 50 ps ja 20 ps.
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Kuva 14: Sinisellä x:llä on esitetty kohteen II TOF-PET-rekonstruktioiden MSE-
arvot aikatarkkuuden funktiona. Punaisella viivalla on merkitty kohteen II perintei-
sen PET-rekonstruktion MSE-arvo. MSE-arvot on laskettu yhtälön (34) mukaisesti
normalisoiduille kuville yhtälöllä (33).
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Kuva 15: Ylhäällä vasemmalta oikealle on esitetty todellinen kohde III, sen perintei-
nen PET-rekonstruktio ja TOF-PET-rekonstruktio aikatarkkuudella 300 ps. Keskellä
ja alhaalla vasemmalta oikealle on esitetty TOF-PET-rekonstruktiot kohteesta III
aikatarkkuuksilla 200 ps, 100 ps, 50 ps ja 20 ps.
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Kuva 16: Sinisellä x:llä on esitetty kohteen III TOF-PET-rekonstruktioiden MSE-
arvot aikatarkkuuden funktiona. Punaisella viivalla on merkitty kohteen III perintei-
sen PET-rekonstruktion MSE-arvo. MSE-arvot on laskettu yhtälön (34) mukaisesti
normalisoiduille kuville yhtälöllä (33).
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Kuva 17: Sinisellä viivalla on esitetty intensiteettiprofiili kohteen III todellisesta ku-
vasta kuvan keskeltä riviltä 64. Punaisella viivalla on esitetty vastaava intensiteet-
tiprofiili perinteisestä PET-rekonstruktiosta. Keltaisella viivalla on esitetty vastaa-
va intensiteettiprofiili TOF-PET-rekonstruktiosta aikatarkkuudella 100 ps. Violetilla
viivalla on esitetty vastaava intensiteettiprofiili TOF-PET-rekonstruktiosta aikatark-
kuudella 20 ps. Intensiteettiprofiilit on otettu kuvista, jotka on normalisoitu yhtälön
(34) mukaisesti.
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6.2 Binien määrän vaikutus rekonstruktiokuvan laatuun
Kuvassa 18 on esitetty kohteelle III lasketut TOF-PET-rekonstruktiot aikatarkkuu-
della 50 ps. Käytetyt binien määrät oli 3, 5, 11, 19, 29 ja 39. Käytetty data tapausten
(3 biniä, 5 biniä jne.) välillä ei ollut identtinen, sillä aikatarkkuus lisättiin dataan
satunnaisena kohinana (kappale 5.3). Näin ollen binien määrän vaikutusta kuvanlaa-
tuun arvioidessa laskettiin yhtä tapausta kohden viisi rekonstruktioita, jotta voitiin
poissulkea datan eroista johtuvat erot rekonstruktioiden välillä. Rekonstruktioiden
MSE-virheet binien määrän funktiona, jotka laskettiin yhtälöllä (33) käytttäen yhtä-
löllä (34) normalisoituja kuvia, on esitetty kuvassa 19.
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Kuva 18: Ylhäällä vasemmalta oikealle on esitetty TOF-PET-rekonstruktiot, joiden
binien määrä oli 3, 5 ja 11. Vastaavasti alarivillä vasemmalta oikealle on esitetty
TOF-PET-rekonstruktiot, joiden binien määrä oli 19, 29 ja 39. Rekonstruktiot on
muodostettu kohteesta III aikatarkkuudella 50 ps.
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Kuva 19: Punaisella x:llä on esitetty TOF-PET-rekonstruktioiden MSE-arvot tois-
tokokeelle binien määrän funkti ona. Sinisellä katkoviivalla on esitetty toistokokeen
keskiarvo kutakin binin määrän arvoa vastaten. TOF-PET-rekonstruktiot laskettiin
kohteesta III aikatarkkuudella 50 ps. Rekonstruktioita muodostettiin viisi kappaletta
kutakin binin määrää vastaten.
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6.3 Integrointipisteiden määrän vaikutus rekonstruktiokuvan
laatuun

Kuvassa 20 on esitetty TOF-PET-rekonstruktiot kohteesta III, missä laitteen aika-
tarkkuus oli 20 ps, binien määrä oli 25 ja havaintomatriisin painomatriisia laskettaes-
sa integrointipisteiden määräksi kussakin pikselissä valittiin 2, 3, 4, 5 tai 10. Rekon-
struktioissa käytettiin identtistä dataa. Muodostettujen rekonstruktioden MSE-arvot
integrointipisteiden määrän funktiona on esitetty kuvassa 21. MSE-arvot laskettiin
yhtälöllä (33), jossa käytettiin yhtälöllä (34) normalisoituja kuvia.
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Kuva 20: Ylhäällä vasemmalta oikealle on esitetty TOF-PET-rekonstruktiot kohtees-
ta III, aikatarkkuudella 20 ps käyttäen 25 biniä, missä integrointipisteiden määrä
oli 2 ja 3. Alhaalla vasemmalta oikealle on esitetty vastaavat rekonstruktiot, joiden
integrointipisteiden määrä oli 4 ja 5.
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Kuva 21: Sinisellä katkoviivalla on esitetty kohteen III TOF-PET-rekonstruktioiden
MSE-arvot integrointipisteiden määrän funktiona. TOF-PET-rekonstruktioiden aika-
tarkkuus oli 20 ps ja binien määrä 25. MSE-arvot laskettiin yhtälön (34) mukaisesti
normalisoiduille kuville yhtälöllä (33).
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7 Pohdinta
Tutkielman tavoitteena oli muodostaa ja lisätä TOF-osuus PET-kuvanmuodostus-
algoritmiin, ja selvittää TOF-PET-laitteen aikatarkkuuden vaikutusta rekonstruk-
tiokuvan laatuun. Lisäksi työssä tutkittiin TOF-binien määrän ja systeemimatrii-
sin (TOF-)painomatriisin integrointipisteiden määrän vaikutusta rekonstruktiokuvan
laatuun. Muodostettuja TOF-PET-rekonstruktioita verrattiin niitä vastaaviin perin-
teisiin PET-rekonstruktiokuviin. Toteutus tehtiin MATLAB:ssa hyödyntäen OMEGA-
ohjelmistoa ja käyttäen GATE-ohjelmistolla simuloitua dataa [51, 54]. Käytetty laite
vastasi prekliinistä A.I. Virtanen -Instituutin Siemens Inveon PET-laitetta ja kohde
vastasi NEMA kuvanlaatufantomia.

7.1 Aikatarkkuuden vaikutus rekonstruktiokuvan laatuun
Kuvasta 11 nähdään, että visuaalisesti tarkasteltuna kuvanlaatu paranee, kun laitteen
aikatarkkuus paranee. Erityisen selvästi huomataan, että perinteisessä PET-kuvassa,
300 ps:n ja 200 ps TOF-PET-kuvassa, näkyvä kohinan rakenteellinen luonne vähenee
ja kuvioiden reunat tarkentuvat, kun aikatarkkuutta parannetaan. Edelleen 100 ps ja
50 ps TOF-PET kuvissa kohina on pääosin satunnaista ja erityisesti 20 ps TOF-PET
kuvan kohdalla kohinan rakenteellisuus on lähes kokonaan hävinnyt. Lisäksi voidaan
nähdä, että aikatarkkuuden parantuessa kohina painottuu kuvan keskelle ja reunoilla
olevat tapahtumat vähenevät. Koska muodostettuun rekonstruktioalgorimiin ei ole li-
sätty satunnaisten tapahtumien korjausta (kappale 3.3.3), on kuvissa havaittu satun-
nainen kohina toivottu ilmiö. Lisäksi kohinan painottuminen kuvan keskelle johtuu
sirontakorjauksen puutteesta. Sirontakorjaus poistaisi korreloituneen kohteen ympä-
rillä esiintyvän kohinan. Kuvasta 12 nähdään, että kuvien MSE-virhe pienenee, kun
aikatarkkuus huononee. Lisäksi perinteisen PET-kuvan MSE-virhe on 300 ps TOF-
PET-kuvan MSE-arvoa lukuun ottamatta TOF-PET-kuvien MSE-arvoja pienempi.
MSE-virheen arvot eivät tässä tapauksessa vastaa visuaalista arviota kuvien välises-
tä virheestä. Ero johtunee siitä, että MSE-virhe mittaa vain kuvien arvojen välistä
etäisyyttä ja usein toimii kohinaisten kuvien vertailussa huonosti kuvanlaadun mitta-
rina. Lisäksi voidaan silmämääräisesti havaita, että kun aikatarkkuus paranee kuvan
kontrasti hieman laskee, jolloin myös kuvan MSE-virhe kasvaa. Vaikkakin visuaali-
sesti tarkasteltuna kontrastin vähenemisen vaikutus kuvanlaatuun on pienempi kuin
kohinan määrä ja laatu (satunnainen vai rakenteellinen) sekä kuvan reunojen saman-
kaltaisuus.

Kuvasta 13 nähdään, että rakenteellisen kohinan vähenemisen lisäksi rekonstruktio-
kuvan yhtenäiset aktiiviset alueet tasaantuvat, kun aikatarkkuus paranee. Kuvasta
14 nähdään myös, että TOF-PET-kuvien MSE-virhe kasvaa aikatarkkuuden huo-
nontuessa. Lisäksi 300 ps TOF-PET-kuvan MSE-virhe on samaa luokkaa perintei-
sen PET-kuvan MSE-virheen kanssa. Myös silmämääräisesti arvioituna perinteinen
PET-kuva ja 300 ps TOF-PET-kuva ovat keskenään hyvin samanlaatuisia. Näin ol-
len visuaalinen arviointi ja MSE-virheen tulokset tukevat toisiaan kohteen II koh-
dalla. Perinteisen PET-kuvan ja 300 ps TOF-PET-kuvan samankaltaisuus selittyy
sillä, että laitteen kuva-alueen halkaisija (470 ps) ja laitteen aikatarkkuus ovat samaa
kokoluokkaa. Lisäksi 300 ps:n tapauksessa käytössä on kolme biniä, jolloin kuva-alue
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jaetaan kolmeen osaan ja yhden binin leveys on 157 ps. Näin ollen keskimmäinen bini,
eli nollabini, sisältää suurimman osan mittaustapahtumista, sillä tässä tapauksessa
suurin osa aktiivisuudesta on kuva-alueen keskellä. Lisäksi nollabinin TOF-jakauma
levittyy koko kuva-alueen leveydelle. Asetelmaa on havainnollistettu ja verrattu 50 ps
tapaukseen kuvassa 22. Kuvasta nähdään, että 50 ps:n tapaukseen verrattuna TOF-
jakauman vaihtelu kuva-alueen sisällä on 300 ps:n tapauksessa paljon pienempää.
Näin ollen TOF-tiedon lisääminen 300 ps:n tapauksessa ei lisää juurikaan uutta tie-
toa perinteiseen PET-kuvaan verrattuna.

Kuva-alueen halkaisija

Kuva 22: Punaisella on havainnollistettu nollabinin TOF-jakauma, kun aikatarkkuus
on 300 ps ja violetilla nollabinin TOF-jakauma, kun aikatarkkuus on 50 ps. Lisäksi
sinisellä on merkitty kuva-alueen halkaisijan leveys pikosekunteina.

Kuvasta 15 nähdään, kuinka aikatarkkuuuden parantuessa kuvan sisältäminen tyh-
jien kohtien aktiivisuus pienenee ja aktiivisen alueen yhtenäiset alueet tasaantuvat.
Tämä voidaan havaita myös kuvassa 17 esitetyistä intensiteettiprofiileista, joista näh-
dään, että 100 ps ja 20 ps TOF-PET kuvien arvot ovat lähempänä alkuperäisen
kuvien arvoja kuin perinteisessä PET-kuvassa. Lisäksi kuvan reunat yhtenäistyvät
aikatarkkuuden parantuessa, jolloin kuvan tarkkuus paranee. Toisaalta kuvasta näh-
dään, että TOF-PET kuvien kohina pienenemisen lisäksi myös aktiivisten alueiden
intensiteetti pienenee. Näin ollen aktiivisten alueen tasaantuessa kuvan kontrasti hie-
man laskee. Tämä näkyy, kun verrataan 20 ps TOF-PET-kuvaa esimerkiksi 200 ps
TOF-PET-kuvaan, sillä 20 ps:n kuvan aktiivinen alue on tasaisempi, mutta sen kont-
rasti on pienempi kuin 200 ps:n kuvassa. Vastaavasti kuin kohteen II kohdalla myös
kuvan kohteen III MSE-virhe (kuva 16) kasvaa aikatarkkuuden huonontuessa ja 300
ps TOF-PET-kuvan MSE-virhe on perinteisen PET-kuvan MSE-virheen kanssa sa-
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maa kokoluokkaa. MSE-virhe siis tukee visuaalisia havaintoja siitä, että perinteinen
PET-kuva ja 300 ps TOF-PET kuva ovat samanlaatuisia ja edelleen kuvanlaatu pa-
ranee laitteen aikatarkkuuden parantuessa.

Työssä käytetyn prekliinisen laitteen kuva-alueen halkaisija dpre = 14 cm, kun taas
kliinisten PET-laitteiden kuvaputken halkaisija vaihtelee ja esimerkiksi Biograph Vi-
sion PET/TT-laitteen kuva-alueen halkaisija dk ≈ 50 cm. Oletetaan, että aikareso-
luution vaikutus kuvanlaatuun on suoraan verrannollinen laitteen kuva-alueen hal-
kaisijan kanssa. Halkaisijoiden suhde on

dk

dpre
= 50

14 ≈ 4 . (35)

Nyt esimerkiksi artikkelin [16] mukaan kliinisillä laitteilla jo 1200 ps aikatarkkuudella
(joka vastaa noin tämän työn 300 ps aikatarkkuutta) TOF-PET-rekonstruktioissa on
havaittu hieman parannusta perinteiseen PET-kuviin verrattuna. Edelleen kuvassa 8
aikatarkkuudella 590 ps (vastaa prekliinisen laitteen 150 ps) muodostetun TOF-PET-
kuvan ja perinteisen PET-kuvan välinen ero kuvanlaadussa on selvästi silmämääräi-
sesti havaittavissa. Näin ollen työssä havaitut tulokset aikatarkkuuden vaikutuksesta
kuvanlaatuun näyttäisivät tukevan kirjallisuutta.

7.2 Binien määrän vaikutus rekonstruktiokuvan laatuun
Kuvasta 18 nähdään, että kun binejä on kolme, kuvassa on selvä artifakta. Edelleen
binien määrän ollessa viisi, kuva on selvästi kohinaisempi, kun sitä verrataan kuvaan,
jossa on 11 biniä. Kun binien määrää kasvatetaan yli 11 biniin rekonstruktion laa-
tu ei visuaalisesti tarkasteltuna enää parane merkittävästi. Kuvassa 19 on esitetty
MSE-arvot, jotka on laskettu kaikille viidelle toistokokeen rekonstruktiolle yhtä bi-
nin määrän arvoa vastaten. Kuvaajan perusteella nähdään, että MSE-arvo pienenee
keskimäärin 0, 06 yksikköä, kun binien määrää kasvatetaan 5 binistä 11 biniin. Kun
binien määrää kasvatetaan yli 11, MSE-arvo laskee hieman. Esimerkiksi 11 binin ja
19 binin rekonstruktioiden MSE-arvojen ero on keskimäärin alle 0, 005, jonka jälkeen
MSE-arvon lasku hidastuu entisestään. Optimaalinen binien määrä näyttäisi siis ole-
van 11, joka vastaa asetelman kirjallisuudessa esitettyä määrää, sillä epähtälö (10) on
nyt muotoa

nb ≥
470ps
50ps = 9, 5 , (36)

jolloin ensimmäinen pariton kokonaisluku, joka toteuttaa yhtälön on 11.

7.3 Integrointipisteiden määrän vaikutus rekonstruktiokuvan
laatuun

Kuvasta 20 nähdään, että integrointipisteiden määrän lisääminen ei vaikuta rekon-
struktion laatuun merkittävästi. Kuitenkin kuvan 21 kuvaajasta nähdään, että ku-
vien MSE-virhe laskee noin 0, 001 yksikköä, kun integrointipisteiden määrää kas-
vatetaan neljästä viiteen. Edelleen kun integrointipisteiden määrää kasvatetaan yli
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viiden, MSE-virhe pysyy lähes muuttumattomana. Koska visuaalisesti tarkastettuna
kuvien välinen ero on huomaamaton ja MSE-arvojen ero on pieni, voidaan olettaa,
ettei integtointipisteiden määrällä ole huomattavaa vaikutusta kuvanlaatuun. Kuiten-
kin MSE-virheen perusteella integrointipisteitä voisi olla hyvä valita vähintään viisi.
Tässä työssä kaikissa muissa rekonstruktioissa valittiin viisi integrointipistettä. Va-
linta perustui kuvassa 21 havaittuun MSE-virheen laskuun ja siihen huomioon, ettei
integrointipisteiden kasvattaminen kahdesta viiteen lisännyt merkittävästi työssä las-
kettujen rekonstruktioiden laskenta-aikaa.

7.4 Tulevaisuus
Tulevaisuudessa muodostettu kaksiulotteinen TOF-PET-algoritmi tulisi laajentaa kol-
miulotteiseksi. Lisäksi algoritmiin tulisi muodostaa ja lisätä TOF:iin sopiva sironta-
korjaus ja satunnaisten tapahtumien korjaus sekä valita sopiva iteraatioiden pysäyttä-
miskriteeri. Kolmiulotteisen TOF-PET-algoritmin avulla tulokset voitaisiin todentaa
monimutkaisemman fantomin ja kokeellisen datan avulla. Lisäksi, jotta TOF-PET:n
käyttö saataisiin yleistymään, sen kuvanmuodostusalgotmin laskenta-aikaa tulisi pie-
nentää (sekunteja minuuttien sijaan).

TOF-PET:n kliininen käyttö vaatisi nopean kuvanmuodostusalgoritmin lisäksi myös
laitteiden aikatarkkuuden kehitystä. Tällä hetkellä saavutettu 210 ps aikatarkkuus
kylläkin parantaa kuvanlaatua myös tässä työssä käytetyn pekliinisen PET-laitteen
kohdalla (kuva 15), mutta pienemmälle aikatarkkuudelle on kysyntää [1]. Lisäksi ku-
vanmuodostusalgoritmin nopeuttaminen vaatii algoritmien kehittämistä tai vaihtoeh-
toisesti nopeampaa laskentatehoa.
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8 Johtopäätökset
Tässä pro gradu -tutkielmassa muodostettiin ja lisättiin TOF-osuus PET-kuvanmuo-
dostusalgoritmiin, ja selvitettiin TOF-PET-laitteen aikatarkkuuden vaikutusta re-
konstruktiokuvan laatuun. Tuloksista havaittiin, että kuvanlaatu parani laitteen ai-
katarkkuuden parantuessa. Mitä parempi aikatarkkuus oli, sitä vähemmän kuvissa
oli rakenteellista kohinaa ja sitä tasaisempia olivat kuvien yhtenäiset alueet. Lisäksi
tuloksista havaittiin, että binien määrän kasvattaminen paransi kuvanlaatua siihen
saakka, kunnes yhden binin leveys oli maksimissaan laitteen aikatarkkuuden levyi-
nen ja binien kokonaisleveys oli kuva-alueen halkaisijan levyinen. Havaintomatriisin
painomatriisin integrointipisteiden määrän kasvattaminen ei puolestaan vaikuttanut
juurikaan rekonstruktiokuvien laatuun. Tulokset vastasivat työn hypoteesia ja kirjal-
lisuudessa esitettyjä tuloksia.
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