
 

 

         

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

DIPLOMITYÖ 

2016 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Peter Ehrnrooth 



II 

 

   

Aalto-yliopisto 

Sähkötekniikan korkeakoulu          

[ELEC] 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

PAUL PETER EHRNROOTH 

 

 

 

 
FUNKTIONAALISEN MAGNEETTIKUVANTAMISEN SOVELTAMINEN 7 TESLAN MAGNEETTIKENTÄSSÄ 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Diplomityö 

 

23.5.2016 

 

 

 

 

 

Työn ohjaaja: 

 

Raimo Sepponen / Professori, Aalto-yliopisto, Sähkötekniikan korkeakoulu 

 

 

  



III 

 

   

 

AALTO-YLIOPISTO   

SÄHKÖTEKNIIKAN KORKEAKOULU 

PL 13000 

00076 AALTO 

DIPLOMITYÖN TIIVISTELMÄ 

Tekijä: Peter Ehrnrooth 

Työn nimi: Funktionaalisen magneettikuvantamisen soveltaminen 7 teslan magneettikentässä 

Koulutusohjelma: Elektroniikka ja Sähkötekniikka 

Päiväys: 23.5.2016 Sivumäärä: 91 

Vastuuopettaja: Raimo Sepponen 

Ohjaaja: Raimo Sepponen / Professori, Aalto-yliopisto, Sähkötekniikan korkeakoulu 

Kieli: Suomi 

Työssä tutustuttiin ydinmagneettiseen resonanssiin fysikaalisena ilmiönä ja esitettiin sen muodostavan 

magneettikuvantamisen (MRI) perustan. Tarkasteltiin kuvakontrastiin vaikuttavia tekijöitä ja 

perustyypin kuvantamistekniikoita, spinkaikua ja gradienttikaikua. Näistä jälkimmäinen on perustana 

funktionaalisessa magneettikuvantamisessa (fMRI), jossa sovelletaan nopeaa kuvantamistekniikkaa 

(EPI). Tämän jälkeen esiteltiin aivojen anatomiaa ja yleistä toiminnallista rakennetta. Lisäksi 

määriteltiin kognitiivisen neurotieteen käsite ja merkitys aivojen tutkimuksen näkökulmasta. Aivojen 

erilaisten kognitiivisten prosessien mittaaminen ja havaitseminen magneettikuvantamisen avulla on 

perustava tutkimustavoite funktionaalisessa magneettikuvantamisessa. Veren happitason vaihtelut 

neuronaalisen aktiivisuuden seurauksena, tunnettu BOLD-ilmiö, mahdollistaa perustavan fMRI-

kuvaustekniikan. Pohdittiin fMRI:llä saavutettavaa signaali-kohinasuhdetta (SNR) ja esitettiin tämän 

parantamiseksi voimakkaamman päämagneettikentän B0 käyttöä. Lisäksi analysoitiin BOLD fMRI-

signaalin avaruudellista ja ajallista resoluutiota. Jälkimmäistä rajoittaa vähintään 6 sekunnin 

hemodynaaminen viive. Luvun 4 lopussa perehdyttiin fMRI-kuvantamisen soveltavaan esimerkkiin 

aivojen aktivaatioverkostoista luonnollisten ärsykkeiden kokeessa. 

Seuraavaksi arvioitiin 7 teslan päämagneettikentän käytön olennaisia vaikutuksia fMRI-kuvantamiseen. 

Poikittainen relaksaatioaika T2* lyhenee ja on aivojen harmaalle aineelle keskimäärin 33 ms sekä 

vastaavasti valkoiselle aineelle 27 ms. Jälkimmäisessä havaitaan suurta heterogeenisuutta. BOLD-

signaalin suhteellinen muutos kasvaa magneettikentän voimistuessa, mikä mahdollistaa 7 T fMRI-

kuvien erinomaisen kontrastin. Fysiologinen kohina on hallitseva kohinatermi suurilla 

magneettikentillä. Tätä pienennetään parantamalla resoluutiota, jonka optimaaliset arvot ovat 2–6 mm
3
 

7 teslan kentässä. Tästä huolimatta SNR pysyy riittävän hyvänä. BOLD herkkyys paranee 

voimakkaammilla magneettikentillä ja tarkentamalla resoluutioita. Herkkyys on huipussaan vokselin 

koolla 2–8 mm
3
 ja kaikuajan ollessa samansuuruinen kuin vastaava relaksaation T2* arvo. 

7 T fMRI-kuvantamisen suurimpia haasteita ovat ensiksi suskeptibiliteetti ja B0-epähomogeenisuus. 

Näiden korjaamiseksi pienennetään vokselin kokoa eli kuvataan tarkalla resoluutiolla ja sovelletaan 

aktiivisia sekä dynaamisia B0-shimming tekniikoita. Toiseksi B1-kenttä on hyvin epähomogeeninen, 
minkä syynä on ihmisen pään kokoluokkaa oleva RF-aallonpituus (noin 13 cm 7 teslan kentässä 

protoniytimien Larmor-taajuudella 296 MHz). Tämän ratkaisuna esitetään sekä passiivinen RF-

shimming että aktiivinen alue- ja viipalekohtainen B1-shimming. Eräs jälkimmäisenä mainituista 

menetelmistä on RF-tehoa ja B1-kentän variaatiokerrointa (COV) minimoiva algoritmi.  

Kolmanneksi ongelmallista pään liikettä rajoitetaan pään pidikkeillä kuten muovinaamioilla, 

kouluttamalla koehenkilöitä MRI-simulaattoreilla ja lopullisten kuvien korjausalgoritmeilla, 

esimerkiksi yhteisrekisteröinnillä. Neljänneksi kuvattavaan kohteeseen imeytyvä RF-teho, SAR, on 

yksi monimutkaisimmista osa-alueista MRI-tutkimuksessa. SAR kasvaa neliöllisesti kenttien B0 ja B1 

suhteen. Tämä rajoittaa kuvauksen viipaleiden määrää ja toistoajan valintaa. Erittäin nopea ja tarkan 

resoluution rinnakkaiskuvantaminen (PI) mahdollistaa RF-pulssien lukumäärän vähentämisen. PI-

menetelmät havaitaan hyvin edullisiksi, varsinkin voimakkaiden kenttien fMRI-kuvauksissa. 

 

Avainsanat: MRI, aivot, kognitio, BOLD, fMRI, EPI, toiminnallinen, 7 T, magneettikenttä, RF, SAR  
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Physical phenomenon nuclear magnetic resonance imaging was introduced as a basis of magnetic 

resonance imaging (MRI). Contrast mechanisms and basic imaging techniques, spin echo and gradient 

echo, were discussed. The latter is a basis of functional MRI (fMRI) where fast imaging methods, such 

as echo planar imaging (EPI), are applied. Thereafter the anatomy and known functional structure of 

human brain was described. Furthermore concept of cognitive neuroscience and it’s role in brain 

research was defined. Measuring and detecting different cognitive processes of the brain using MRI is 

fundamental research objective in fMRI. This is based on blood oxygenation level dependence, known 

as the BOLD-effect. The attainable signal-to-noise ratio (SNR) was considered and applying higher 

magnetic field B0 presented as a solution for improving SNR. In addition fMRI BOLD-signal spatial 

and temporal resolution was analyzed. The latter is limited by at least 6 second hemodynamic delay. At 

the end of chapter 4 an example of fMRI imaging was demonstrated, in which activation networks of 

the brain were studied using natural stimuli. 

Next using 7 T magnetic field in fMRI was evaluated and it’s effects described. Transverse relaxation 

time T2* turns out to be shorter, for gray matter (GM) of brain 33 ms and white matter (WM) 27 ms on 

average. A great deal of heterogeneity is observed for WM T2* value. A BOLD-signal relative change 

increase as the magnetic field is higher, which permits an excellent contrast for 7 T fMRI images. 

Physiological noise is the dominant source of noise with high magnetic field strengths. This can be 

reduced by improving resolution, which has optimal values of 2–6 mm
3
 with 7 T field. Satisfactory 

SNR is maintained regardless. BOLD sensitivity increases with higher field strength and resolution. 

The maximum value for sensitivity is achieved with 2–8 mm
3
 voxel size and when echo time equals the 

value of T2*.  

The greatest challenges for 7 T fMRI are firstly susceptibility and B0 inhomogeneity. Solutions for 

these are using smaller voxels with better resolution together with applying active and dynamic B0-

shimming. Secondly there is a great deal of B1 inhomogeneity, which is mainly caused by RF 

wavelength of a size of human brain (ca. 13 cm in 7 T field with proton Larmor frequency 296 MHz). 

For correcting the problem both passive RF-shimming and active area and slice selective B1-shimming 

is applied. As one of the active shimming methods optimization algorithm is presented, which 

minimizes RF power together with B1 field coefficient of variation (COV). 

Thirdly the problematic head motion is reduced with head restraints such as thermoplastic masks, 

patient training with MRI simulators and image motion correction algorithms, for example 

coregistration. Fourthly the absorbed RF-power, SAR, is one of the most complex research areas in 

MRI. SAR increases quadratically with magnetic fields B0 and B1. This limits the amount of slices and 

choice of repetition time. Applying very high temporal and spatial resolution parallel imaging (PI) 

permits usage of reduced number of RF-pulses. PI-methods are very beneficial, especially in high field 

functional magnetic resonance imaging. 

 

Keywords: MRI, brain, cognition, BOLD, fMRI, EPI, functional, 7 T, magnetic field, RF, SAR 
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Esipuhe 

Toiminnalliseen magneettikuvantamiseen on ollut kiinnostavaa ja antoisaa tutustua 

lähemmin tätä työtä kirjoittaessa. Erilaisten aivojen rakenteiden ja toiminnan 

tarkastelu sekä kognitiivisen neurotieteen käsittely ohessa on auttanut ymmärtämään 

tämän tutkimusalueen ihailtavaa monimuotoisuutta. Haluan antaa kiitokseni Aalto-

yliopiston professorille Raimo Sepposelle työni ohjaamisesta ja aiheen valinnasta. 

Tähän liittyen olen erityisen kiitollinen saamastani ohjauksesta koskien työn osaa, 

jossa käsitellään 7 teslan kuvantamiseen liittyvää haasteellista B1-kentän 

epähomogeenisuuden ongelmaa.  

Toivon vilpittömästi työni lukijoille kattavaa ymmärrystä 7 T fMRI-kuvantamisen 

hyödyistä, haasteista, ratkaisuista ja käyttökelpoisuuden arvioinnista. Lisäksi tämän 

työn lähdeluettelosta on hyötyä aiheen vielä syvällisempää tarkastelua varten. 

 

Espoo   15.5.2016 

Peter Ehrnrooth 
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Käsitteet 

BOLD Veren happitason riippuvuus (engl. Blood Oxygenation Level 

Dependence); perusta fMRI-kuvaukselle. 

EPI Engl. Echo Planar Imaging; magneettikuvantamisessa sovellettava eras 

nopea kuvantamistekniikka. 

fMRI Toiminnallinen eli funktionaalinen magneettikuvaus, jonka avulla 

kuvataan aivojen kognitiivisia prosesseja. 

FOV Engl. Field Of View; MRI:ssa yleisesti määritelty pituuden yksikkö, 

jolla tarkoitetaan kuvan kokoa tai pituutta kyseisen paikkaulottuvuuden 

suuntaan. 

GE Gradienttikaiku (engl. Gradient Echo); toinen MRI:n 

pääsekvenssityypeistä. 

Gradientti Magneettikentän voimakkuus pituusyksikköä kohden, yksikkö T/m; 

käytetään MRI:ssä paikkatiedon tallentamiseen ja esittämiseen. 

Kontrasti Signaalin intensiteettierot kuvattavan näytteen erilaisten ainesosien 

välillä. 

Larmor-taajuus Resonanssitaajuus, jolla protoni tai muu hiukkanen pyörii, kun se 

asetetaan voimakkaaseen ulkoiseen magneettikenttään. 

MRI Magneettikuvantaminen (engl. Magnetic Resonance Imaging) 

Paradigma Koejärjestely, jossa henkilöt suorittavat kognitiivisia tehtäviä toistuvasti 

määrätyssä järjestyksessä. 

Relaksaatioaika 

T1 

Magnetisaation pitkittäisen komponentin eksponentiaaliseen muutokseen 

vaikuttava aikaparametri. 
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Relaksaatioaika 

T2 

Magnetisaation poikittaisen komponentin eksponentiaaliseen 

muutokseen vaikuttava aikaparametri; SE-sekvenssille ominainen. 

Relaksaatioaika 

T2
*
 

Magnetisaation poikittaisen komponentin eksponentiaaliseen 

muutokseen vaikuttava aikaparametri; GE-sekvenssille ominainen. 

RF-pulssi Radiotaajuuspulssi (engl. Radio Frequency), jolla poikkeutetaan 

nettomagnetisaatio päämagneettikentän B0 suuntaisesta tasapainotilasta, 

teknisesti toteutetaan RF-kelalla, jonka avulla muodostetaan 

magneettikenttä B1 kohtisuoraan B0 nähden. Tämä nk. RF-kenttä B1 on 

suuruudeltaan vain muutamia kymmeniä mikrotesloja, B0 puolestaan 

useita tesloja. 

ROI (region-of-

interest) 

analyysi 

Hypoteesien arviointi määrätyn aivojen alueen toiminnallisista 

ominaisuuksista. Alue valitaan usein aivojen tunnettujen anatomisten 

eroavaisuuksien perusteella. 

SAR SAR (engl. Specific Absorption Rate), yksikkö [J/(s∙kg)] = [W / kg]. 

Biologiseen kudokseen imeytyvä energia suhteessa aikayksikköön ja 

kuvattavan kohteen massaan. 

SE Spinkaiku (engl. Spin Echo); toinen MRI:n pääsekvenssityypeistä. 

Sekvenssi MRI:ssä RF-pulssin käynnistämä kuvausjakso, joka kestää toistoajan TR; 

signaali mitataan sekvenssin aikana. 

TE Kaikuaika (engl. Time Echo); aika, joka kuluu RF-pulssin soveltamisen 

hetkestä signaalin mittaushetkeen. 

TR Toistoaika (engl. Time Repetition); yhden MRI-sekvenssin ajallinen 

pituus. 
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1 Johdanto 

Tässä tutkielmassa on tarkoitus tutustua magneettikuvantamisen (engl. MRI = 

Magnetic Resonance Imaging) perusteisiin ja muodostaa yhteys kognitiivisen 

tutkimuksen tieteenalaan sekä toiminnalliseen MRI:hin. Tarkastellaan aluksi lyhyesti 

magneettikuvantamisen syntyä ja NMR:n
1
 historiaa (engl. Nuclear Magnetic 

Resonance). Tämän jälkeen esitetään työn sisältöä tarkemmin. 

Ydininduktiona alun perin tunnettu NMR-ilmiö keksittiin vuonna 1945, pian toisen 

maailmansodan jälkeen. Ilmiön keksijöinä olivat fyysikot Felix Bloch ja hänestä 

riippumattomalla taholla Edward Purcell ja Robert Pound. Radiokommunikaation 

kehittäminen sodankäynnissä on ollut yksi merkittävä taustatekijä NMR:n 

havaitsemisessa. Toinen tärkeä tekijä oli Bloch’n pako natsien hallitseman Saksan 

alueelta, koska tämä MRI-pioneeri ryhtyi tekemään kokeita ulkoiseen vahvaan 

magneettikenttään asetetusta kudosnäytteestä. Hän havaitsi näytteen säteilytyksen 

tietyllä radiotaajuusenergialla tuottavan mitattavan signaalin. Signaali muodostuu 

näytteen ytimien (esimerkiksi protonien) ja magneettikentän vuorovaikutuksesta. 

NMR:ää sovellettiin aluksi laboratoriokäyttöön spektroskopian työkaluna yhdisteiden 

molekyylirakenteen tutkimukseen. Vuonna 1959 Kalifornian yliopistossa vaikuttanut 

Jerome Singer ehdotti NMR:n soveltamista turvallisesti veren virtausten 

mittaamiseen. [1, s. 2–4] 

Tilanne muuttui vuonna 1971 Raymond Damadianin mullistavan löydön 

vaikutuksesta. Hän havaitsi hiirten kasvaimista otetuissa kuvissa eroavaisuuksia 

normaaliin hiirten kudosten kuviin verrattuna. Tämä havainto oli merkittävä, sillä 

saavutettava kontrasti terveen ja sairaan kudoksen välillä oli moninkertainen 

röntgenkuviin verrattuna. Damadianilla on ollut suuri vaikutus 

magneettikuvantamisen kehittämiseen, vaikka modernin MRI:n keksijästä on jonkin 

verran kiistaa. Samaan aikaan kryogeniikan
2
 kehityksen seurauksena pystyttiin 

valmistamaan suurikokoisia suprajohtavia magneetteja (Suprajohtavuudella 

                                                 

 
1
 MRI perustuu fysikaaliseen ilmiöön nimeltä ydinmagneettinen resonanssi, NMR. 

2
 Kryogeniikka on fysiikan alue, joka tutkii materiaalien käyttäytymistä alle -150 °C:een lämpötiloissa. 
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tarkoitetaan ominaisuutta, jossa riittävän alhaisessa lämpötilassa aineen resistiivisyys 

häviää). Tämänkaltaisilla magneeteilla on merkittävä rooli MRI:n 

instrumentointiratkaisuissa. Vuonna 1973 Paul Lauterbur esitti magneettikentän 

gradienttien
3
 soveltuvan NMR-signaalin paikallistamiseen. Gradientit muodostavat 

edelleen modernin MRI:n perustan. Lisäksi monet muut tutkijat ovat vaikuttaneet 

magneettikuvantamisen kehittämiseen, joita ei tässä käsitellä. [1, s. 2–3] 

Tässä työssä esitellään aluksi luvussa 2 magneettikuvantamisen perusteita ja luvussa 3 

määritellään kognitiivisen neurotieteen käsite sekä tutustutaan aivojen anatomiaan ja 

toiminnallisuuteen. Nämä perustiedot auttavat ymmärtämään toiminnallisen 

magneettikuvantamisen (engl. fMRI = functional Magnetic Resonance Imaging) 

tieteenalaa ja sovellutusmahdollisuuksia osana kognitiivista tutkimusta. Luvussa 4 

selvitetään kaksi tutkimuskysymystä. Ensiksi mitä funktionaalisuus tarkoittaa 

magneettikuvantamisen yhteydessä. Toiseksi mitä oikeastaan havaitaan 

tarkasteltaessa fMRI:llä tuotettuja kuvia ja miten niitä voidaan analysoida. Tämän 

jälkeen käsitellään havainnollistavaa esimerkkiä funktionaalisen 

magneettikuvantamisen soveltamisesta kognitiivisen ongelman tutkimuksessa. 

Luvussa 5 arvioidaan fMRI-kuvantamista 7 teslan magneettikentässä. Tutkitaan aluksi 

relaksaatioajan muuttumista ja siihen liittyvää heterogeenisuutta, jota esiintyy 

erityisesti aivojen valkoisessa aineessa. Kuvanlaadun merkittäviä parametreja 

analysoidaan, kuten signaali-kohinasuhdetta, kontrastia ja resoluutiota. Esitetään 7 T 

kentän voimakkuuden vaikutus BOLD signaaliin ja herkkyyteen. Tehdään tutkittavan 

7 teslan kuvantamisen vertailua heikompien kenttien kuvauksiin. Pohditaan myös 

isoja ongelmallisia osa-alueita ja ratkaisuja niihin. Haasteena ovat pään liike 

kuvauksen aikana, suskeptibiliteetti, B0- ja B1-epähomogeenisuus ja turvallisuuden 

kannalta korostettava imeytyvän RF-tehon määrä eli SAR. Tutkitaan lisäksi 7 T fMRI 

kokoaivokuvausta ja verrataan sen tuloksia vastaavaan 1,5 T kuvaukseen. Lopuksi 

tarkastellaan rinnakkaiskuvantamista ja sen hyvyyttä 7 teslan fMRI-laitteiston 

yhteydessä. 

  

                                                 

 
3
 Gradientilla tarkoitetaan tässä magneettikentän voimakkuutta pituusyksikköä kohden ja sen yksikkö 

on T/m. MRI:ssä pyritään pitämään vakiona ulkoinen voimakas magneettikenttä, jonka suuruutta 

muutetaan gradienttien avulla.  
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2 Magneettikuvantamisen perusteita 

MRI määritellään yleisesti tomografisena
4
 kuvantamistekniikkana, joka perustuu 

kohteen sisäisen fysikaalisen ja kemiallisen rakenteen synnyttämään 

ydinmagneettisen resonanssin signaaliin [2]. Tässä luvussa perehdytään aluksi MRI:n 

teoriaan ja taustalla vaikuttavaan fysikaaliseen ilmiöön. Tämän jälkeen tarkastellaan 

lyhyesti, miten mitattava signaali saadaan aikaiseksi ja minkälaisia kuvia voidaan 

muodostaa ja analysoida.  

 

2.1 Ydinmagnetismi 

Magneettikuvantamisen näkökulmasta oleellisia fysikaalisia ilmiöitä ovat ytimen spin 

ja magneettinen momentti. Ensiksi ytimen spinistä aiheutuvaa liikettä voidaan verrata 

avaruudessa akselinsa ympäri pyörivään, hyvin pieneen, planeettaan [3, s. 5]. ’Spinin’ 

käsite on todellisuudessa hyvin abstrakti. Jotta ymmärrettäisiin 

magneettikuvantamisen perusajatus ja sovellutuksia, ei kuitenkaan tarvitse paneutua 

spinin kvanttimekaanisiin yksityiskohtiin. Toiseksi yleisesti tiedetään liikkuvan 

varauksen synnyttävän magneettikentän, joten protoniytimellä on oma pieni 

magneettikenttänsä, jota kutsutaan magneettiseksi momentiksi. Huomio tarkasteluissa 

kiinnittyy vetyatomin ytimeen, joka on yksittäinen positiivisesti varautunut protoni. 

Vety on keskeinen aine, koska sitä esiintyy runsaasti ihmisen kehossa 

vesimolekyyleissä ja muissa yhdisteissä.  

  

                                                 

 
4
 Tomografia on kerroskuvausmenetelmä, jossa hyödynnetään tarkoitukseen sopivaa, kohteen 

läpäisevää, fysikaalista aaltoa. 
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2.2 Magneettinen resonanssi 

Kun protoni asetetaan ulkoiseen voimakkaaseen magneettikenttään, siihen kohdistuu 

vääntömomentti. Kvanttimekaniikan lait kuvaavat protonin liikettä, kun se pyrkii 

asettumaan magneettikentän suuntaisesti. Protoni ei voi asettua tarkalleen kentän 

suuntaisesti vaan jää pyörivään liikkeeseen magneettikentän akselin ympäri. [1, s. 

137–138] Kuvassa 1 alla havainnollistetaan tätä. Protonin liike on analoginen 

tasapainosta poikkeutetun hyrrän kanssa, jollaisen useimmat meistä ovat joskus 

nähneet. 

 

Kuva 1: Protonin hyrräliike magneettikentän akselin ympäri [1, s. 139]. 

Protonin pyörimistaajuus ω0, niin kutsuttu Larmor-taajuus
5
, on verrannollinen 

ulkoiseen magneettikenttään B0 (MRI:ssä tämä tunnetaan päämagneettikenttänä): 

𝜔0 = 𝛾𝐵0 .         (2.2.1) 

Verrannollisuuskerrointa γ kutsutaan gyromagneettiseksi suhteeksi, jonka arvo 

protonille on 2,67 x 10
8
 rad s

-1
 T

-1
. Seuraavaksi tarkastellaan voimakkaan 

päämagneettikentän vaikutusta tiheään protonien ryhmään. Tätä havainnollistaa alla 

oleva kuva 2, jossa nähdään keskimääräisen nettomagnetisaation
6
 M0 muodostuvan 

täsmälleen kentän B0 suuntaan [1]. 

                                                 

 
5
 Larmor- taajuuden kvanttimekaaninen johto on esitetty liitteessä A [1, s. 139]. 

6
 Liitteessä B käsitellään energiatilojen populaatiota ja nettomagnetisaation suuruutta [1, s. 140]. 
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Kuva 2: Monen protonin ryhmässä muodostuu nettomagnetisaatio M0 [1, s. 140]. 

Mitattavan signaalin aikaan saamiseksi M0 täytyy poikkeuttaa z-akselin suuntaisesta 

pitkittäisestä tasapainotilastaan poikittaiseen x-y–tasoon. Koska resonanssiehto
7
 on 

voimassa, tämä onnistuu Larmor-taajuisen RF-pulssin avulla (engl. Radio Frequency 

= radiotaajuus) [1, s. 142]. Poikkeuttamisen seurauksena nettomagnetisaatiolla on nyt 

sekä pitkittäinen että poikittainen komponentti. Pulssin kesto vaikuttaa 

poikkeutuskulman suuruuteen, joten esimerkiksi 90°:een RF-pulssilla 

nettomagnetisaatio kääntyy kokonaan x-y–tasoon. Soveltamalla signaalin 

vastaanottamiseksi erilaisia kelaratkaisuja pystytään mittaamaan M0:n poikittaisen 

komponentin signaalia eli kelaan indusoituvaa jännitettä. Signaali on hyvin pieni, 

mutta sitä kasvatetaan käyttämällä signaalivahvistimia. 

Tasapainostaan poikkeutettu nettomagnetisaatio M0 palautuu tietyn ajan kuluessa 

takaisin kentän B0 suuntaan. Pitkittäinen M0:n komponentti pyrkii palautumaan 

nettomagnetisaation arvoon M0 ja poikittainen M0:n komponentti lähestyy nollaa ajan 

kuluessa. Palautuminen on luonteeltaan eksponentiaalista, jota tarkastellaan 

seuraavassa luvussa 2.3. Poikittaiseen M0:n komponenttiin liittyy relaksaatioaika
8
 T2 

ja pitkittäiseen M0:n komponenttiin relaksaatioaika T1. T2 määritellään ajaksi, jonka 

kuluessa poikittainen magnetisaatio vaimenee 37 %:iin alkuperäisestä arvostaan. T1 

puolestaan on aika, jonka kuluessa pitkittäinen magnetisaatio palautuu 63%:iin 

tasapainoarvosta M0. Näiden parametrien suuruuteen vaikuttaa monta tekijää, kuten 

                                                 

 
7
 Resonanssiehto tarkoittaa, että kaikilla protoneilla on sama pyörimistaajuus eli Larmor-taajuus. 

8
 Relaksaatioaika on aika, joka kuluu nettomagnetisaation tietyn suuruiseen muutokseen tai riittävään 

palautumiseen päämagneettikentän suuntaiseksi.  

pitkittäinen Z-suunta 

poikittainen X-Y–taso 

M0 
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kudosnäytteiden rakenne ja koostumus. Esimerkiksi vetisellä näytteellä on suurempi 

poikittainen relaksaatioaika T2 kuin rasvapohjaisella näytteellä. Molemmat 

relaksaatioprosessit aiheutuvat ytimien ympärillä sijaitsevista, ajan suhteen 

muuttuvista, mikroskooppisista magneettikentistä, jotka ovat seurausta näytteessä 

tapahtuvasta satunnaisesta lämpöliikkeestä [2, s. 91]. Tässä työssä ei ole tarpeellista 

tutkia näiden parametrien tarkkaa mekaniikkaa. 
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2.3 Kuvantamissekvenssit ja kontrasti 

Tähän mennessä on esitetty, miten magneettikuvantamisessa signaali voidaan 

muodostaa ja mitata. Muuttuvilla magneettikentän gradienteilla saadaan näytteestä 

paikasta riippuva, vaihtelevan intensiteetin signaali, ja erilaisilla kuvankäsittelyn 

tekniikoilla muodostetaan lopullinen kuva. Tässä ei perehdytä tarkemmin 

paikkainformaation tallentamiseen ja kuvankäsittelyyn. Sen sijaan tutkitaan lopullisen 

kuvan kontrastia eli intensiteettieroja ja tähän vaikuttavia tekijöitä. Lisäksi tutustutaan 

kahteen MRI:n pääsekvenssityyppiin, spinkaikuun ja gradienttikaikuun. Näistä 

kahdesta on kehitelty useita erilaisia sovelluskohtaisia sekvenssejä.  

Spinkaikusekvenssi (engl. SE = Spin Echo) on esitetty alla kuvassa 3. RF-

pulssijonossa 90°:een pulssi on M0:n tasapainosta poikkeuttava kääntöpulssi ja 

180°:een pulssi spinkaikusekvenssille ominainen vaiheistava pulssi. Magneettikentän 

gradienteilla voidaan paikallistaa signaali näytteessä ja käyttämällä kolmea gradienttia 

saadaan paikkainformaatio selville kaikissa kolmessa ulottuvuudessa. Kaikuajan TE 

kuluttua kääntöpulssista saadaan mitattua niin kutsuttu kaikusignaali. Toistoaika TR 

puolestaan on aika, jonka jälkeen sekvenssi toistetaan uusilla gradienttien arvoilla. TR 

on oltava riittävän pitkä, jotta pitkittäinen magnetisaatio ehtii palautumaan 

tasapainotilaansa ja signaali ei saturoidu.  

 

Kuva 3: Perus SE-sekvenssin toteutus [2, s. 224]. Ylimpänä ovat RF-pulssit, seuraavilla kolmella 

rivillä tarvittavat gradienttipulssimuodot ja alimpana kaikusignaali.Yksi sekvenssi kestää ajan TR. 
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Palataan vielä edellä mainittuun 180°:een pulssin merkitykseen. Magneettikentän 

epähomogeenisuudet aiheuttavat vaihesiirtymää x-y–tason poikittaiseen 

magnetisaatioon. SE:lle tyypillisen 180°:een pulssin tarkoituksena on korjata signaalin 

vaihetta eli vahvistaa hetkellä TE mitattavaa kaikusignaalia. Tässä onnistutaan 

soveltamalla 180°:een pulssia täsmälleen ajan TE puolivälissä [1, s. 146–147]. 

SE-sekvenssin kaikusignaalin amplitudille voidaan johtaa yhtälö [2, s. 223]  

𝐴𝐸 = 𝑀0 (1 − 𝑒
−𝑇𝑅
𝑇1 ) 𝑒

−𝑇𝐸
𝑇2  .      (2.3.1) 

Lauseke on yksinkertaistettu muoto kaikuamplitudille, koska olemme ottaneet 

huomioon käytännöllisen ehdon TR >> TE. Yleensä perustyypin SE:ssa TR on 

suuruudeltaan 500–3000 ms kun toisaalta TE on luokkaa 10–150 ms. Kuvapisteen 

intensiteetti on verrannollinen kaikuamplitudiin AE, joten kontrastiin vaikuttavat 

yhtälön (2.3.1) aikaparametrit T1, T2, TE ja TR sekä ensimmäinen tekijä M0. Kaikuajan 

TE ja toistoajan TR pituus voidaan valita ja saadaan eritavalla painotettuja kuvia. 

Painotuksella tarkoitetaan yhtälössä (2.3.1) kontrastiin voimakkaasti vaikuttavaa 

tekijää, joka riippuu asetetuista TE:n ja TR:n arvoista. Toisaalta tekijällä ei ole 

vaikutusta kontrastiin sen arvon ollessa lähellä 1:stä, jolloin kyseinen aikaparametri 

häviää amplitudin AE lausekkeesta (2.3.1). Esimerkiksi T2-painotus poistetaan 

asettamalla kaikuaika TE hyvin lyhyeksi, arviolta 10 ms:iin, jonka seurauksena 

yhtälön (2.3.1) eksponenttitekijä e
(-TE/T2)

 lähestyy arvoa yksi kaikille näytteen 

yhdisteille
9
. Parametri T2 ei siten enää esiinny yhtälössä (2.3.1), joten se ei vaikuta 

havaittaviin intensiteetin eroavaisuuksiin. 

Tarkastellaan esimerkkinä joitakin piirteitä aivojen SE-kuvasarjasta, joka on esitetty 

alla kuvassa 4. Toistoajaksi on valittu 1500 ms, joka on riittävän pitkä signaalin 

saturoitumisen välttämiseksi. Kasvattamalla kaikuaikaa saadaan T2-painotus kuvissa 

näkyviin, koska näytteen yhdisteillä on joko lähellä kaikuaikaa tai hyvin kaukana siitä 

olevia T2:sen arvoja. Pidemmän T2:sen yhdisteillä, kuten selkäydinnesteellä (engl. 

                                                 

 
9
 Mitattavat kudosnäytteet sisältävät aina monia yhdisteitä, joilla kaikilla on erilainen T2:sen arvo, 

yleisimmin 30–1200 ms (arvo riippuu mm. kudostyypistä ja päämagneettikentän B0 voimakkuudesta). 

Jos valitaan riittävän lyhyt TE, ehto TE<<T2 on voimassa kaikilla eri T2:sen arvoilla.  
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CSF = Cerebro Spinal Fluid)
10

, signaali voimistuu ja lyhyemmän T2:sen yhdisteillä, 

kuten rasvalla, signaali heikkenee. Esimerkiksi kuvassa 4 d) havaitaan 

selkäydinnesteen antavan suurimman signaalin, joten se näkyy vaalean kirkkaana 

kuvassa keskellä (väärinpäin olevan Y-kirjaimen muodossa). Selkäydinnesteellä on 

kuvan yhdisteistä suurin T2:sen arvo, yleensä T2 on nesteillä jopa 700–1200 ms [1, s. 

31]. Lisäksi vertaamalla kuvia 4 a) - d) nähdään pään ympärillä olevan rasvakerroksen 

kirkkaan valkoisen signaalin asteittainen heikkeneminen, koska rasvalla on lyhyt 

T2:sen arvo suhteessa kasvavaan TE:n arvoon (vrt. yhtälön (2.3.1) viimeinen termi e
(-

TE/T2) 
). Todetaan vielä lopuksi, että hyvin suurilla ajoilla TE kaikuamplitudi AE olisi 

liian heikko mitattavaksi. 

 

Kuva 4: Kaikuajan vaikutus T2-kontrastiin. Toistoaika TR = 1500 ms. [1, s. 36] 

Kaikuaika TE on a) 25 ms, b) 50ms, c) 75 ms ja d) 100 ms. Kuvassa d) on jo varsin hyvä T2-kontrasti. 

Seuraavaksi käsitellään alla kuvassa 5 esitettyä toista MRI:n pääsekvenssityyppiä, 

niin kutsuttua gradienttikaikua (engl. GE = Gradient Echo). Sekvenssi eroaa SE:sta 

oleellisesti kahdella tavalla. Ensiksi nettomagnetisaation M0 poikkeutus tasapainosta 

toteutetaan RF-pulssilla, jonka kulma on valittavissa 0–90°:een välille. Toiseksi 

pulssien välinen aika, toistoaika TR, on merkittävästi lyhyempi, yleensä satojen 

millisekuntien luokkaa. Gradienttikaiku on tästä syystä nopeiden 

kuvantamistekniikoiden peruslähtökohtana. Nopea kuvantaminen puolestaan on 

                                                 

 
10

 Aivokammioista löytyvä neste, joka kuljettaa ravinteita aivoihin ja poistaa sieltä kuona-aineita. 

a) b) 

d) c) 
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funktionaalisen magneettikuvantamisen perusedellytys. Tämän työn luvussa 4 

käsitellään fMRI:n kannalta tärkeitä nopean kuvantamisen tekniikoita.  

GE-sekvenssin kaikuamplitudille on johdettu [2, s.226] yhtälö  

𝐴𝐸 = 𝑀0
1 − 𝑒

−𝑇𝑅
𝑇1

1 − (cos 𝛼)𝑒

−𝑇𝑅
𝑇1

(sin 𝛼)𝑒
−𝑇𝐸
𝑇2

∗
 .    (2.3.2) 

Kaikuamplitudin lausekkeesta (2.3.2) nähdään kontrastiin vaikuttavien mekanismien 

olevan monimuotoisempia kuin edellä esitetyn spinkaiun tapauksessa. Nyt myös 

poikkeutuskulmalla α, ts. M0:n ja B0:n välisellä kulmalla, on vaikutusta 

kuvakontrastiin. GE:n tapauksessa yhtälössä (2.3.2) esiintyy T2:sen sijaan 

gradienttikaiulle ominainen T2
*
-parametri. Matemaattisesti T2

*
 määritellään yhtälöllä  

1

𝑇2
∗ =

1

𝑇2
+

1

𝑇2𝑒𝑝ℎ𝑔
 ,        (2.3.3) 

jossa T2ephg kuvaa magneettikentän epähomogeenisuuksien vaikutusta. Spinkaiun 

tapauksessa T2ephg hävitettiin soveltamalla 180°:een pulssia, mutta gradienttikaiun 

tapauksessa epähomogeenisuuksien vaikutusta ei saada poistettua. Tämän 

seurauksena T2-painotus on erilainen, ja erityisesti yhtälön (2.3.3) perusteella T2
* 

on 

aina pienempi kuin T2. 

 

Kuva 5: Yleinen GE-sekvenssin toteutus [2, s. 226]. Ylimpänä RF-pulssit esitetty kulmalla α, 

seuraavilla riveillä kolme gradienttipulssijonoa, alimpana kaikusignaali. 
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Tutkitaan GE:llä tuotettua alla olevaa kuvaa 6, jossa on muutettu poikkeutuskulman α 

suuruutta. Koska TE (4,6 ms) on pieni, yhtälön (2.3.2) eksponenttitekijä e
(-TE/T2*)

  1 

ja T2:lla ei ole merkittävää vaikutusta kontrastiin. Jos lisäksi poikkeutuskulma on 

hyvin pieni, cos α 1 ja myös T1-painotus häviää
11

 yhtälöstä (2.3.2). Tässä 

tapauksessa yhtälöön (2.3.2) jää kontrastiin vaikuttavaksi tekijäksi ainoastaan M0, 

joka on verrannollinen protonitiheyteen. Tällaista painotusta kutsutaan protonitiheys- 

eli PD-kontrastiksi (engl. PD = Proton Density). Kuva 6 a) on PD-painotteinen, jossa 

esimerkiksi selkäydinneste näkyy kirkkaana keskellä X:n muotoisen alueen sisällä. 

Kyseisessä alueessa saadaan kirkasta signaalia myös aivojen harmaasta aineesta
12

, 

mutta tumma heikon signaalin alue heti keskustan ympärillä on seurausta aivojen 

valkoisen aineen
13

 antamasta heikosta signaalista. Kuvassa 6 b) emme saa puhdasta 

yksittäistä painotusta esille. Suuremmilla kulmilla (α ≥ 60°) alaviitteessä 11 mainittu 

T1-painotuksen termi eroaa jo merkittävästi 1:stä ja näin saadaan kuvissa 6 c) - d) T1-

painotus eli T1-kontrasti näkymään. Esimerkiksi selkäydinnesteellä pitkittäinen 

relaksaatioaika T1 on varsin pitkä (1500–2000 ms) ja tämän seurauksena yhtälön 

(2.3.2) mukaisesti amplitudi jää pieneksi
14

. T1-painotteisissa kuvissa 6 c) - d) 

signaalin intensiteetti selkäydinnesteen kohdilla on heikko kun PD:n kuvassa 6 a) 

saatiin vielä vahva signaali. Huomionarvoinen seikka on lisäksi valkoisen aivoaineen 

kirkas signaali kuvassa 6 d) verrattuna vastaavan alueen PD-kuvan 6 a) heikkoon 

signaaliin (vertaile heti kuvien keskustan ympärillä olevia alueita). Voidaankin 

päätellä valkoisen aivoaineen T1:sen olevan toistoajan TR (150 ms) luokkaa tai jonkin 

verran suurempi. Pään ympärillä oleva rasvakerros antaa vielä kirkkaamman signaalin 

T1-painotteisissa kuvissa 6 c) – d), koska rasvan T1 on vain noin 100–150 ms. PD-

kontrastin kuvassa 6 a) rasvakerros puolestaan näkyy hyvin heikosti. 

                                                 

 

11
 Jos cos α ≈ 1, on T1-painotuksesta vastaava yhtälön (2.3.2) termi 

1 − 𝑒

−𝑇𝑅
𝑇1

1 − (cos 𝛼)𝑒

−𝑇𝑅
𝑇1

≈
1 − 𝑒

−𝑇𝑅
𝑇1

1 − 𝑒

−𝑇𝑅
𝑇1

= 1. 

12
 Aivojen tummemmat kudokset, jotka koostuvat tiiviisti pakkautuneista solujen soomista, kuten 

aivokuorella. Sooma on solukeskus, neuronin runko-osa. Neuroni eli hermosolu on keskushermoston 

hermokudoksen solu, joka välittää hermoimpulsseja. 
13

 Aivokudostyyppi, joka koostuu tiiviisti pakkautuneista aksoneista, jotka kuljettavat signaaleja muille 

neuroneille. Valkoinen aine sijaitsee yleensä aivokuoren muodostavan harmaan aineen alapuolella. 
14

 Tämä seuraa AE:n yhtälöstä (2.3.2) asettamalla TR=150 ms ja T1=1500 ms, jolloin saadaan tekijästä 

1 − 𝑒
−𝑇𝑅
𝑇1 = 1 − 𝑒

−150 𝑚𝑠

1500 𝑚𝑠 ≈ 0,1. Amplitudi on siis pieni, kun on voimassa ehto T1>>TR. 
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Kuva 6: Poikkeutuskulman α vaikutus T1-kontrastiin [1, s. 38]. TR=150 ms ja TE=4,6 ms. 

Kulma α on kuvassa a) 10°, b) 30°, c) 60° ja d) 90°. 
  

a) 

c) 

b) 

d) 
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3 Kognitio, neurotiede ja aivot 

Tutustutaan tässä luvussa hyvin yleisesti kognitiivisen neurotieteen sisältöön ja 

ihmisen aivoihin. Aivojen rakenteessa esitetään sekä ison aivokuoren lohkojen 

toiminnallisuutta että anatomiaan pohjautuvaa Brodmannin aluejakoa. Carter [4, s. 67] 

mainitsi tämäntyyppisestä aluejaosta, että ”Saksalainen neurologi Korbinian 

Brodmann (1868–1918) teki yksityiskohtaisen tutkimuksen aivokuoresta ja selvitti, 

miten sen kerrosten, kudosten, ja yksittäisten neuronien ja muiden solujen rakenne ja 

koko vaihtelevat.” Tässä luvussa myös kuvataan näiden Brodmannin alueiden 

likimääräisiä tehtäviä.  

 

 

3.1 Kognitiivinen neurotiede 

Aloitetaan kognitiivisen neurotieteen tarkastelu etymologian
15

 avulla. Kognitio on 

peräisin latinan kielen verbistä ’cognosco’, joka merkitsee 'tietää', 'havaita' tai 

'muodostaa itselleen käsitys jostakin'. Tieteellisesti kognitiolla tarkoitetaan mielen 

sisäisiä tapahtumasarjoja eli prosesseja, kuten huomiokyvyn ja tarkkaavaisuuden, 

muistin, kielen, ongelman ratkaisun tai oppimisen prosessia. Neurotiede puolestaan 

keskittyy hermoston tieteelliseen tutkimukseen. Kognitiivisen neurotieteen voidaan 

näin ajatella olevan havainnoinnin seurauksena syntyvien aivojen prosessien 

tutkimusta. 

Gazzaniga ym. [5, s. 19] selostivat, että ’kognitiivinen neurotiede’ syntyi 1970-

luvulla. Neurotieteilijät olivat tähän mennessä tutkineet ison aivokuoren rakennetta ja 

toimintaa yksinkertaisten ärsykkeiden avulla. He pystyivät kuvaamaan erityisiä 

mekanismeja, kuten näköhavaintoon liittyviä aivojen toimintoja. Tätä ennen 

tutkimusmenetelmänä olivat erityisesti aivovaurioiden seurauksena havaittavat 

kognitiiviset häiriöt. Seuraavaksi alettiin rakentaa yksittäisten solujen toimintamalleja, 

joilla voitaisiin kuvata havaitsemisen prosessia.  

                                                 

 
15

 Etymologia on kielitieteen haara, joka tutkii sanojen muodollista alkuperää ja historiallista kehitystä. 
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Brittiläinen neurotieteilijä David Marr teki merkittävän pohjatyön aivojen 

mekanismien yhdistämisessä ihmisen havaintokykyyn. Hän painotti, että 

neuroverkoston
16

 tiedonkäsittely voidaan ymmärtää hierarkisena monitasoisena 

analyysinä. Marrin idea osoittautui kuitenkin epätarkaksi kahdesta merkittävästä 

syystä. Ensiksi tasojen erottaminen toisistaan oli vaikeaa. Toiseksi neuroneita on 

kymmeniä ominaisuuksiltaan erilaisia ja teoreettisen mallin tulisi huomioida oikean 

hermoston rakenne. [5, s. 20] 

  

                                                 

 
16

 Neuroverkostolla tarkoitetaan tässä yhteydessä aivojen luonnollisista neuroneista muodostuvaa 

verkostoa. 
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3.2 Aivot ja anatominen tarkastelu 

Tutustutaan tässä luvussa aivojen aluejakoon mikroskooppisen anatomian avulla, 

Korbinian Brodmannin esittämällä tavalla. Karkea alueiden tehtäväjako on annettu 

taulukossa 3.2.1 luvun lopussa. Brodmannin alueet sivultapäin kuvattuna ja keskeltä 

leikattuna
17

 ovat vastaavasti kuvissa 7–8 alla. Kuvassa 7 sivupinnalta aivojen 

keskipinnalle ulottuu monia alueita, numerot 44 ja 45 tunnetaan puheen tuottamiseen 

liittyvänä Brocan alueena. Keskileikkauskuvassa 8 esitetyt oikean aivokuoren alueet 

sijaitsevat vastapäätä vasemman aivokuoren vastaavia alueita. Alareunassa sijaitseva 

alue 38 ulottuu keskeltä sivupinnalle ja yhdistää tärkeänä risteysvyöhykkeenä 

kuulemiseen, näkemiseen, muistiin ja tunnepohjaiseen tiedostamiseen liittyviä alueita. 

[4, s. 67, 243]  

 

Kuva 7: Brodmannin alueet, sivupintakuva [5, s. 73].  

                                                 

 
17

 Aivojen leikkauspintoja esitetään liitteessä D. 
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Kuva 8: Brodmannin alueet, keskileikkaus, kuvassa oikeanpuoleinen aivolohko [5, s. 73]. 
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Taulukko 3.2.1: Brodmannin alueiden likimääräiset tehtävät [4, s. 67] 

ALUEET LOHKO TEHTÄVÄLUOKITUS 

22, 38, 41, 42 Ohimolohko Kuulo 

1, 2, 3, 5, 7, 31, 39, 40 Päälakilohko Tuntoaisti 

11, 12, 24, 25, 32, 33, 38 Etumainen pihtipoimu,  

orbitaali aivokuori 

Tunteet 

43 Aivosaari Makuaisti 

28, 34 Mediaalinen ohimoaivokuori Hajuaisti 

23, 26, 27, 29, 30, 35, 36 Mediaalinen ohimolohko,  

taempi pihtipoimu 

Muisti 

4, 6, 8, 9, 10, 44, 45, 46, 47 Otsalohko Motoriikka 

17, 18, 19, 20, 21, 37, 38 Takaraivo- ja ohimolohkojen aivokuori Näkökyky 
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3.3 Toiminnallinen rakenne 

Esitetään seuraavaksi aivokuoren lohkojen yleistä toiminnallista tehtäväjakoa.  Iso 

aivokuori, aivojen hallitsevimman osan ulkokerros, voidaan jakaa neljään lohkoon 

anatomisten erojen perusteella. Nämä neljä kuvassa 9 esitettyä lohkoa ovat 

 otsa- eli frontaalilohko (A) 

 ohimo- eli temporaalilohko (B) 

 päälaki- eli parietaalilohko (C) 

 takaraivo- eli oksipitaalilohko (D). [4, s. 66] 

 

Kuva 9: Iso aivokuori, lateraalinen kuva. (Lähde: http://ocw.mit.edu/courses/brain-and-cognitive-

sciences/9-00sc-introduction-to-psychology-fall-2011/brain-ii/discussion-brain) 

Otsalohkolla (A) on suuri rooli liikkeiden suunnittelussa ja toteutuksessa. Se jakautuu 

kahteen pääosaan, etuotsalohkoon ja motoriseen lohkoon. Ensiksi mainittu pääosa 

käsittää otsalohkon A etumaiset alueet. Etuotsalohkossa prosessoidaan korkeampia 

motorisia toimintoja (Brodmann alueet 8,9,10) ja käyttäytymisen suunnittelua ja 

toteutusta, mikä vaatii eri tietojen yhdistämistä. Lisäksi työmuistiin liittyviä 

toimintoja on liitetty orbitaaliin etulohkoon, joka sijaitsee Brodmannin alueissa 11 ja 

12. Jälkimmäinen pääosa voidaan jakaa Brodmannin alueessa 4 sijaitsevaan 

ensisijaiseen motoriseen lohkoon (MI) ja kahteen muuhun tärkeään motoriseen 

lohkoon Brodmannin alueessa 6. Nämä motoriset alueet sisältävät neuroneita, joiden 

aksonit
18

 ulottuvat ja kytkeytyvät selkärangan vastaaviin neuroneihin. [5, s. 75] 

                                                 

 
18

 Aksoni eli viejähaarake tai hermosyy on hermosolun eli neuronin osa, joita on vain yksi neuronia 

kohti. Aksoni haarautuu loppupäästään ja muodostaa näin useita hermopäätteitä, jotka puolestaan 

voivat muodostaa synapsin toisen hermosolun tai lihassolun kanssa. (Synapsi on kahden hermosolun eli 

neuronin liitospinta, jonka kautta hermoimpulssi siirtyy tai jää siirtymättä neuronista toiseen) 
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Ohimolohkossa (B) sijaitsee kuuloaivokuori, jonka ensisijainen alue eli AI ja 

assosiatiivinen alue eli AII sijaitsevat vastaavissa Brodmannin alueissa 41 ja 42. 

Brodmannin alue 22 ympäröi kuuloaivokuorta ja auttaa kuulohavaintojen 

tulkitsemisessa. Kun tätä aluetta ärsytetään eli stimuloidaan, voidaan saada aikaan 

kuulemisen tuntemuksia. [5, s. 80] 

Päälakilohkossa (C) sijaitsevat Brodmannin alueet 1, 2 ja 3, joissa käsitellään tietoa 

liittyen tuntoaistimuksiin: kosketukseen, kipuun, lämpötilaan ja raajojen asentoihin. 

Kyseisessä ’tuntoalueessa’ ensisijainen on ylempänä sijaitseva niin kutsuttu alue SI ja 

tämän alapuolella toissijainen, SI:ltä tietoa vastaanottava alue SII. [5, s. 75] 

Takaraivolohko (D) tunnetaan näköhavaintojen käsittelyalueena. Ensisijainen 

näköaivokuori eli V1 sijaitsee Brodmannin alueessa 17, jonne talamuksen
19

 

sivupolvitumakkeesta (engl. LGN = Lateral Geniculate Nucleus) välittyy näköaistin 

syötteitä. Aivokuorella tässä alueessa on kuusi kerrosta, jotka liittyvät olennaisesti 

näköhavaintojen piirteiden tallentamiseen ja erittelyyn. Tällaisia piirteitä ovat muun 

muassa havaitun kohteen väri, luminanssi, paikkataajuus, orientaatio ja liike. 

Näköaivokuoren V1 ympärillä, esimerkiksi Brodmannin alueissa 18, 19 ja 37, 

sijaitsee laaja näköaivokuoren alue, jossa tiedetään olevan kymmeniä toisistaan 

toiminnallisesti erottuvia alueita. Näitä alueita merkitään johdonmukaisesti V2, V3, 

V4 ja niin edelleen. Alueet ovat erikoistuneet analysoimaan näköhavainnon erityisiä 

piirteitä kuten väriä, liikettä, paikkaa ja muotoa. [5, s. 77]  
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 katso liite E 
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4 Funktionaalinen magneettikuvantaminen 

 

 

4.1 Veren happitason vaikutus 

Funktionaalisissa MRI-kuvissa nähdään ”aivojen ajattelevan” ja tässä onnistutaan niin 

kutsutun BOLD-ilmiön avulla (veren happitason riippuvuus, engl. BOLD = Blood 

Oxygenation Level Dependence). Aivojen neuronien aktivoitumisella kognitiivisten 

toimintojen yhteydessä on tunnettu vaikutus aktivoitumisalueiden veren happitasoon. 

Hapettuneen veren tiedetään olevan diamagneettista
20

 ja toisaalta hapettumattoman 

veren paramagneettista
21

. Tästä syystä hapettumattomalla verellä on lyhyempi 

relaksaatioaika T2
*
 verrattuna hapettuneeseen vereen, jolla on vastaavasti pidempi 

T2
*
:n arvo. [1, s. 340] Aktivoituneilla aivojen alueilla sekä hapen kulutus että 

hapettuneen veren virtaus kasvavat. Huettel ym. [6] esittivät ratkaisun aktiivisen 

neuronaalisen toiminnan alueen hapettumattoman ja hapettuneen veren vaikutukselle 

lopulliseen fMRI-kuvan kontrastiin. He toivat esiin, että neuronien aktivoituessa 

verisuonisto tuotti enemmän kuin tarvittavan määrän hapettunutta verta neuroneille. 

Tämä niin sanottu ylikompensoiva järjestelmä hapettuneen veren virtauksen kasvulle 

vähensi hapettumattoman veren määrää neuronaalisen aktiivisuuden alueella. He 

korostivat, että BOLD-kontrasti ei suoranaisesti seurannut hapettuneen veren MRI-

signaalista vaan ensisijaisesti aivoalueen hapettumattoman veren vähenemisestä. 

Tämä puolestaan johti relaksaatioajan T2
*
 kasvuun ja edelleen voimakkaampaan MRI-

signaaliin tarkasteltavasta alueesta.  

Edellä esitetyn tarkastelun perusteella voimakkaan T2
*
-painotuksen kuvaustekniikat 

soveltuvat fMRI-tutkimuksiin. Myös nopeaa kuvantamista tarvitaan, koska 

neuraalinen aktiivisuus kognitiivisten toimintojen aikana kestää varsin lyhyen ajan. 

                                                 

 
20

 Diamagnetismi on aineella esiintyvä magnetismin muoto, joka ilmenee vain, kun aineeseen vaikuttaa 

ulkoinen magneettikenttä. Diamagneettinen aine pyrkii heikosti hylkimään ulkoista magneettikenttää. 
21

 Paramagnetismi on eräs joillakin aineilla havaittava magneettisuuden muoto, joka ilmenee vain, kun 

aine on ulkoisessa magneettikentässä. Kun paramagneettiseen aineeseen tuodaan ulkoinen 

magneettikenttä, se vetää paramagneettista ainetta heikosti puoleensa. Paramagneettisten aineiden 

magnetoituma kuitenkin häviää täysin, kun ulkoinen magneettikenttä poistetaan, toisin kuin 

ferromagneettisilla aineilla. Paramagnetismi on diamagnetismia paljon voimakkaampi ilmiö. 
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Ratkaisuna usein sovelletaan EPI-nimellä tunnettuja kuvaustekniikoita (engl. EPI = 

Echo Planar Imaging), joiden avulla voidaan toteuttaa haluttu T2
*
-painotuksen eli -

kontrastin nopea kuvausmenetelmä. Palautetaan mieleen luvusta 2, että GE-kuvissa 

signaalin kaikuamplitudi riippuu eksponenttitekijästä e
(-TE/T2*)

. Tämän seurauksena 

myös GE-tyypin EPI-sekvensseillä signaaliamplitudi vaimenee eksponentiaalisesti 

riippuen parametreista TE ja T2
*
. Erityisesti riittävän pitkän kaikuajan kuluttua 

saadaan kuviin painotus T2
*
:n suhteen eroavien komponenttien välille, vastaavalla 

tavalla kuin luvussa 2.3 näytettiin kaikuajan vaikutus T2-kontrastiin. 
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4.2 Nopea kuvantaminen 

Luvussa 2.3 esitettiin MRI:n perussekvenssejä, joissa yhden RF-pulssin seurauksena 

tallennetaan yhdestä paikasta kerralla saatavaa signaalia. Gradientit pidetään 

sekvenssin aikana vakiona ja käyttämällä useita sekvenssejä eri gradienttien 

vakioarvoilla saadaan signaali mitattua koko näytteestä. Jos tarvittavien sekvenssien 

lukumäärä on NS ja ne kestävät toistoajan TR, kuvaukseen kuluva kokonaisaika on 

näiden tulo, NS∙TR. Realistisesti tarvittaisiin esimerkiksi NS=256 ja TR=2 s, jolloin 

kuvausaikaa kuluisi noin 8,5 minuuttia.  

Näytteen kuvantamisessa tarvitaan kolmea gradienttia, joita kutsutaan yleisesti GZ-, 

GY- ja GX-gradienteiksi vastaavien koordinaattiakselien suuntien mukaisesti. GZ-

gradientilla valitaan näytteen syvyyssuuntainen viipale ja GY:n sekä GX:n avulla 

tallennetaan signaalin paikkatiedot viipaleen määräämässä tasossa. Tätä toteutustapaa 

kutsutaan 2D-kuvantamiseksi, koska signaalia tallennetaan näytteen 2-ulotteisista 

tasoista. EPI-tekniikalla nopeutetaan kuvausta tallentamalla koko näytteen viipaleen 

taso yhden sekvenssin aikana [2, s. 303]. Tästä syystä GX- ja GY-gradienttien arvoja 

täytyy vaihdella niin, että koko tason tiedot saadaan tallennettua tässä ajassa. Näin 

kuvan muodostamiseen tarvitaan vain yksi RF-pulssi ja aikaa kuluu vain yhden TR:n 

verran. Esimerkiksi edellisen kappaleen kuvausaika 8,5 minuuttia kestäisi EPI-

sekvenssillä vain 2 sekuntia. Lisäksi EPI-tekniikoilla tyypilliset toistoajan TR arvot 

voivat teoriassa olla hyvinkin lyhyitä, jopa vain 50–100 ms luokkaa. Kuvantamisen 

turvallisuustekijät, kuten luvun 5.9 yhteydessä tarkastellaan, yleensä rajoittavat näin 

pienten toistoaikojen käyttöä.  

Tarkastellaan asian havainnollistamiseksi yhtä monista EPI-tekniikoista, GE EPI-

spiraalia, jossa gradientit GX ja GY saavat ajan suhteen sinimuotoisesti vaihtelevat 

amplitudit. Sekvenssi on esitetty kuvassa 10 alla. Gradienteille on johdettavissa 

matemaattiset esitykset
22

, joiden vaikutuksesta k-avaruuteen muodostuu spiraalirata. 

K-avaruus määritellään magneettikuvantamisessa yleisesti tallennetun tiedon 

merkintätapana, josta on matemaattista etua MRI-signaalin käsittelyssä ja lopullisen 

kuvan muodostamisessa [6, s. 109].  

                                                 

 
22

 Katso liite C. 
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Kuva 10: Spiraalipulssisekvenssi [1, s. 371]. Ajanhetkellä tA aloitetaan signaalin mittaaminen ja 

kaikuajat voidaan valita toistoajan TR eri kohdista. 

 

K-avaruuden x- ja y-akselit on nimetty kx ja ky vastaavasti, joiden saamia arvoja 

kuvataan yhtälöillä 

{
𝑘𝑥(𝑡) =

𝛾

2𝜋
∫ 𝐺𝑥(𝜏)𝑑𝜏

𝑡

0

𝑘𝑦(𝑡) =
𝛾

2𝜋
∫ 𝐺𝑦(𝜏)𝑑𝜏

𝑡

0

   .      (4.2.1) 

 

Yhtälössä (4.2.1) integroidaan ajan suhteen gradientteja GX ja GY, jolloin saadaan 

vastaava k-avaruuden rata selville. Tässä tarkastellaan 2D-kuvaustapaa, joten myös k-

avaruus on 2-ulotteinen. Erityisesti k-avaruus sisältää tallennetun tiedon, niin kutsutun 

raakadatan, jonka avulla määritetään lopullinen kuva. Tämän alueen tallennettu tieto 

kerätään gradienttien avulla muodostettavaa rataa pitkin, kuten yhtälö (4.2.1) osoittaa. 

Lopullisen kuvan ominaisuuksiin vaikuttavat kerättävän raakadatan määrä, radan 

muoto, keräämiseen käytettävä aika ja järjestys, jolla k-avaruus käydään läpi. 

Katsotaan esimerkkinä alla olevaa kuvaa 11, jossa esitetään keskellä ja ympärillä 

olevan alueen merkitys sekä kuvan kontrastiin että resoluutioon. 

 

 

 

Gz 

Gy 

Gx 

RF 

TR 
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Kuva 11: K-avaruuden raakadatan merkitys lopulliseen kuvaan. a) Keräämällä data vain keskialueelta 

saadaan kuvaan b) kontrastia, mutta kuva on hyvin sumea ja resoluutio on huono. c) Jos keskialue 

jätetään keräämättä kokonaan ja käytetään vain ympärillä olevaa raakadataa, d) kuva on kohinainen 

ja kontrastia ei saada ollenkaan, erotetaan kuitenkin näytteen yksityiskohtaisia rajapintoja. [1, s. 55] 

 

Spiraalin tapauksessa k-avaruuden rataa havainnollistetaan kuvassa 12 alla. Tämän 

alapuolella kuvassa 13 on puolestaan esitetty eräs fantomi
23

, joka kuvattiin EPI-

spiraalin avulla. Siinä havaitaan eräänlaista hämärtymistä, joka seuraa heikosta 

resoluutiosta. Suurena ongelmana spiraalikuvantamisessa onkin muun muassa 

päämagneettikentän B0 epähomogeenisuuksien aiheuttama spinien poikkeama 

resonanssitaajuudesta, mikä aiheuttaa kuvassa näkyvää hämärtymistä [1, s. 372]. 

Saavutettavaa resoluutiota rajoittavat myös kuvattavien kohteiden relaksaation T2
*
 

arvot. 

Kuvassa 12 EPI-spiraaliradan alkupiste ajanhetkellä tA sijaitsee k-avaruuden origossa 

ja loppupiste ajanhetkellä TR ulkokehällä, jos GX- ja GY-gradientit saavat nollasta 

alkavat kasvavan sinin muodot (kuten kuvassa 10). Koska k-avaruuden keskustan 

raakadata vaikuttaa lopullisen kuvan kontrastiin, se on kerättävä viimeisenä fMRI-

kuville välttämättömän T2
*
-kontrastin saamiseksi. Ratkaisuna tähän sovelletaan GE 
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 Magneettikuvantamisessa käytetään sekvenssien ja laitteiston toiminnan testaamiseen niin kutsuttuja 

fantomeja, eli valmistettuja testikappaleita, joiden avulla arvioidaan muun muassa kuvan resoluutiota ja 

kontrastia. 

(d) (c) 

(b) (a) 

K-avaruus: Lopullinen kuva: 
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EPI-spiraalin gradientteja toisinpäin, eli käännetään kuvan 10 GX ja GY ympäri, 

jolloin näiden muodot ovat sinimuotoisesti vaimenevia amplitudeja [1, s. 370–371]. 

Tässä tapauksessa oltaisiin aluksi k-avaruuden spiraalin ulkokehällä ja toistoaikaa TR 

lähestyttäessä k-avaruuden keskipisteen ympärillä. Näin tekemällä kaikuajat valitaan 

sekvenssin loppupäästä.  

 

 

Kuva 12: Spiraalirata muodostuu k-avaruuteen sinimuotoisilla gradienteilla [1, s. 371]. 

 

 

Kuva 13: Testikappaleen, fantomin, EPI-spiraalikuva [1, s. 372].  

  

ky 

kx 
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4.3 Intensiteetti ja signaali-kohinasuhde 

 

Luvussa 4.1 mainittiin, että fMRI-kuvista nähdään ’aivojen ajattelevan’. Kuitenkin 

McRobbie ym. [1, s. 341] huomauttavat tämän olevan hieman liioiteltua, koska 

kuvien signaalin intensiteetin todelliset muutokset ovat vain muutamia 

prosenttiyksiköitä. Heidän mukaansa on sovellettava jatkuvaa nopeaa kuvantamista 

(kuten GE EPI), jonka aikana koehenkilö suorittaa toistuvasti kognitiivisia tehtäviä 

(ns. paradigma). Tehtävien järjestämisessä sovelletaan tyypillisesti niin kutsuttua 

lohkosuunnittelua. Tällaisessa kokeessa tutkittavien kognitiivisten tehtävien 

aikajaksot esiintyvät vuorotellen sellaisten aikajaksojen kanssa, joissa ei ole mitään 

toimintaa tai toiminta on hyvin erilaista tutkittavaan tehtävään verrattuna. Kuvassa 14 

alla on esimerkki eräästä tämäntyyppisestä kokeesta. Näköärsykkeenä käytetään 

päälle ja pois kytkettävää, kuvan 14 (c) mukaista, pyöreää shakkilautakuviota, joka on 

joko näkyvissä tai poissa näkyvistä noin 5 sekunnin ajan. Kuva 14 (a) esittää 6 

aktiivista ja ei-aktiivista jaksoa, vaikka tyypillisesti tämänkaltaisen kokeen 

lohkopituus (engl. ’epoch’) on noin 30 sekuntia, johon sisältyy 3–4 aktiivisen ja ei- 

aktiivisen jakson muodostamaa sykliä. 

 

 

Kuva 14: Lohkosuunnitteluun perustuva koe. Esitettynä (a) fMRI-signaalin muutokset ajan suhteen, 

aktiiviset jaksot ’On’-merkinnällä alkaen hetkillä 11 s, 21 s … (b) Seurauksena aktivaatioalue 

näköaivokuorella ja (c) on-off, eli päälle-pois, tyyppinen ’shakkilauta’-näköärsyke [1, s. 342]. 
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Edellisessä kappaleessa todettiin signaalin intensiteetin pienten muutosten 

havaitsemisen olevan haastavaa. Signaalin mittaamisen näkökulmasta ongelmana on 

lisäksi kohina, jonka lähteinä ovat muun muassa koehenkilöt ja MRI-laitteiston 

elektroniikka. Magneettikuvantamisessa onkin tärkeää maksimoida signaalin 

intensiteettiä suhteessa kohinaan, eli kasvattaa parametria SNR (engl. Signal to Noise 

Ratio = signaali-kohinasuhde). Tästä syystä myös kehitetään MRI:n 

laitteistoratkaisuja kohinan minimoimiseksi. 

Funktionaalisessa magneettikuvantamisessa tärkeä maksimoitava parametri on 

funktionaalinen SNR
24

. Tutkijat ovat osoittaneet tämän parametrin riippuvan 

päämagneettikentän B0 voimakkuudesta, joten yhtenä ratkaisuna paremman 

funktionaalisen SNR:n saavuttamiseksi on kasvattaa kenttää B0. Eräässä vuoden 1993 

fMRI-tutkimuksessa verrattiin näköaivokuoren aktivoitumista päämagneettikentän 

arvoilla 4,0 T ja 1,5 T. Kokeessa oli yksinkertainen lohkosuunnitelma, jossa 

vaihdeltiin vilkkuvan valon ja pimeyden jaksoja 30 sekunnin välein. Nämä ovat 

vastaavasti kokeen aktiivisia ja passiivisia jaksoja. Tuloksena saatiin signaalin 

intensiteetille 4,0 T kentällä 15 % suurempi arvo aktivoituneella näköaivokuorella 

vilkkuvan valon aktiivisen jakson aikana verrattuna signaalin intensiteettiin 

passiivisen jakson aikana. Vastaava tulos 1,5 T kentällä oli ainoastaan 5 % suurempi 

intensiteetti. [6, s. 251] 4,0 T magneettikentässä saatiin näin ollen kolminkertainen 

signaali 1,5 T laitteistoon suhteutettuna. Funktionaalinen SNR ei kuitenkaan kasva 

lineaarisesti kentän B0 voimakkuuden suhteen, sillä esimerkiksi relaksaatioaika T2
*
 

pienenee suuremmilla päämagneettikentän voimakkuuksilla [1]. Tämän työn luvussa 

5 tarkastellaan lähemmin 7 T päämagneettikentän vaikutuksia kuvantamiseen ja SNR 

on yksi analysoitavista parametreista. Samassa yhteydessä vertaillaan lisäksi kohinan 

arvoja kentän voimakkuuksilla 7, 3 ja 1,5 T. 
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 Tässä on kysymys erityisesti aivotoimintojen muutoksiin liittyvän signaalin intensiteetin suhteesta 

kohinaan [6, s. 248]. 
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4.4 Resoluutio 

Tarkastellaan seuraavaksi fMRI-kuvien avaruudellista resoluutiota. Luvussa 4.1 

tuotiin esiin veren happitason yhteys aivojen neuronaaliseen aktiivisuuteen ja 

saatavaan fMRI-signaaliin. Neuronien aktivaatiopaikka kuitenkin eroaa mitattavan 

BOLD-signaalin paikasta, joka sijaitsee lähimpänä olevissa verisuonissa. Tämä 

aiheuttaa resoluutioon epätarkkuutta ja tulisi ottaa huomioon mittauksissa. Eri 

aivolohkojen tutkimuksissa ja koesuunnitelmissa resoluutiovaatimukset ovat 

merkittävästi erilaisia, joten vaihtoehtoisia kuvantamismenetelmiä tarvitaan. Myös 

veren virtausnopeus veren happitason lisäksi korreloi neuronien aktiivisuuden kanssa, 

jonka hyödyntäminen on yksi ratkaisu. Perfuusioon
25

 painottuvaa kontrastia on 

ehdotettu ratkaisuksi, koska tällaisella fMRI-tekniikalla havaittaisiin neuronaalisesti 

aktiiviset alueet tarkemmin kuin BOLD fMRI:llä. Toisaalta perfuusiokuvantamisen 

herkkyys on heikompi kuin BOLD-ilmiöön perustuvassa fMRI-kuvantamisessa [1]. 

Erään tutkimuksen perfuusio- ja BOLD-kontrastia on verrattu seuraavan sivun 

kuvassa 15, josta nähdään yhtenevät aktivaatioalueet. Korostetaan fMRI 

perfuusiokuvassa c) huomattavaa parempaa resoluutiota kuin BOLD-tekniikan d) – 

kuvassa. Lisäksi kuvissa 15 c) – d) ei havaita kuvattavan kohteen yksityiskohtia, 

vaikka toiminnalliset aktiivialueet pystytään erottamaan. Tästä syystä erilaisilla MRI-

tekniikoilla otetaan lisäksi anatomiset kuvat aktivaatioalueiden sijainnin 

määrittämiseksi. Tähän tarkoitukseen voidaan soveltaa muun muassa luvussa 2 

esiteltyä spinkaikusekvenssiä ja sopivia kontrastimekanismeja. 

Resoluutioon liittyvissä tarkasteluissa on otettava huomioon ajallinen tarkkuus. Tämä 

onkin yksi BOLD-kuvantamisen monimutkaisuuksista, sillä tutkimuksissa on 

osoitettu mitattavan signaalin viivästyvän vähintään 6 sekuntia neuronien 

aktivoitumishetkestä [1, s. 343]. Kyseinen ilmiö tunnetaan yleisesti 

hemodynaamisena, toisin sanoen veren virtaukseen liittyvänä, viiveenä, jonka vuoksi 

fMRI:n aikaresoluutio on varsin rajallinen. Kuvassa 16 alla esitetään erään 

tutkimuksen yhteydessä mitattua fMRI-signaalin intensiteettiä, jossa todetaan 6 

sekunnin hemodynaaminen viive intensiteetin maksimin ja ärsykkeen esittämishetken 

välillä. 
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 Perfuusiolla tarkoitetaan veren virtausta kudoksen läpi. 
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Kuva 15: Perfuusio- ja BOLD-kontrastin vertailu. (a) Anatominen referenssikuva, (b) perfuusiokartta 

samasta viipaleesta, (c) fMRI perfuusiokuva ja (d) fMRI BOLD-kuva. [6, s. 146] 

 

 

 

Kuva 16: Mitattu fMRI-signaalin intensiteetti ajan funktiona, huippu 6 s kohdalla [6, s. 221]. 
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4.5 Tutkimusesimerkki: toiminnalliset ryhmät ja verkostot 

 

Tässä luvussa tarkastellaan esimerkein ihmisen aivojen kognitiivisia toiminnallisia 

verkostoja ja niiden kuvantamista fMRI:n avulla. Kuvassa 17 alla on havainnollistettu 

tilannetta, jossa auton kuljettaja pyrkii väistämään tielle eksynyttä oravaa. Kun 

kuljettaja reagoi syntyneeseen vaaratilanteeseen, aivoissa aktivoituu useita alueita 

tietyssä järjestyksessä. Aluksi näköärsyke välittyy sivupolvitumakkeen LGN kautta 

ensisijaiselle näköaivokuorelle V1. Tämän jälkeen aktivoituvat verkostomaisesti 

näköhavainnon erityisiä piirteitä käsittelevä alue V4 ja parietaalilohko PC, jossa 

käsitellään kohteen liikettä. Seuraavaksi nämä alueet välittävät tietoa motoriselle 

aivokuorelle alueeseen M1, jonka seurauksena kuljettaja tekee väistöliikkeen, 

jarruttaa tai kääntää rattia tai muuta vastaavaa. Tähän kului aikaa vähintään 200 ms. 

Muistilla voi olla oma toiminnallinen osuutensa, joka tosin voi jatkua pitkään 

kyseessä olevan tilanteen jälkeen. Varsinkin tällaisen luonnollisen tilanteen ärsykkeen 

seurauksena aivoissa aktivoituu toiminnallinen verkosto, jonka avulla aivot 

analysoivat syntynyttä tilannetta. 

 

 

Kuva 17: Kaavamainen esitys kuljettajan aivojen aktivaatioalueista ja -verkostosta ajan suhteen hänen 

valmistautuessa väistöliikkeeseen [6, s. 223]. 
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Ihmisen aivojen toiminnallisista verkostoista on tehty paljon tutkimuksia. Eräässä 

tällaisessa kokeessa Ylipaavalniemi ym. [7] käyttivät luonnollisia ärsykkeitä fMRI-

kuvauksen yhteydessä. He huomauttivat tämänkaltaisen ärsykkeen eroavan 

keinotekoisesti luoduista ärsykkeistä, joita on perinteisesti käytetty tutkimuksen 

hypoteesin määrittelemällä tavalla. He korostivat, että kontrolloimattomilla, 

luonnollisilla ärsykkeillä voidaan löytää kaikki aktiiviset aivojen prosessit riippumatta 

kokeen tutkimuskysymyksistä. He ehdottivat kaksivaiheista analyysiä, jonka 

ensimmäisessä vaiheessa etsittiin paikallisesti riippumattomat aivojen funktionaaliset 

ryhmät. Toisessa vaiheessa pyrittiin tunnistamaan toisistaan riippuvat ryhmät ja 

keräämään nämä yhtenäiseksi verkostoksi. He selostivat, että 3,0 T:n fMRI-laitteiston 

EPI-sekvenssillä kuvattiin kolmea koehenkilöä, joille näytettiin lyhyitä elokuvien 

katkelmia luonnollisena ärsykkeenä. Elokuvakatkelmista eriteltiin 9 mahdollisimman 

riippumatonta piirrettä, kuten esimerkiksi kasvot, ihmiset ja nauru. Heidän mukaansa 

tavoitteena oli muodostaa toiminnallisia verkostoja, joissa joukko riippumattomia 

aivojen alueita käsittelisi elokuvakatkelmien tiettyjä piirteitä. 

Tässä tutkimuksessa saatiin 25 riippumatonta aivojen ryhmää, eli IC:tä (engl. IC = 

Independent Component), ja kaksi toiminnallista verkostoa. Tarkastellaan 

esimerkkinä toista näistä verkostoista, joka on esitetty alla olevassa kuvassa 18. 

Riippumattomat ryhmät numeroitiin IC1:stä IC25:nteen, joista kuusi on mukana tässä 

verkostossa. Kuvan 18 yhteydessä mainittu painoarvo mittaa ryhmän tai piirteen 

merkitystä. Jos painoarvo on itseisarvoltaan suuri, on vastaavalla ryhmällä tai 

piirteellä suuri merkitys kyseisessä verkostossa. Tässä tapauksessa kuudella IC:llä oli 

riittävän suuret painoarvot, ja ne ovat mukana verkostossa. Mukana ovat muun 

muassa alueet IC3 ja IC5, jotka liitetään kielen prosessointiin, sekä esimerkiksi 

kasvojen tunnistukseen liittyvä alue IC8. Vastaavasti kuvan 18 b) esittämistä 

yhdeksästä piirteestä neljällä on suuri painoarvo verkostossa. Nämä piirteet ovat kieli, 

kasvot, nauru ja tarkkaavaisuus. Kokeen tuloksista voidaan päätellä kokoavasti, että 

verkostossa aktivoituneilla aivojen alueilla käsitellään erityisesti piirteitä, joilla on 

suuri merkitys. [7] 
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Kuvassa 18 a) esitetyn verkoston toiminnallista analyysia voidaan laajentaa. 

Esimerkiksi ryhmissä IC8 ja IC18 eräs aktivoitunut alue on orbitaali aivokuori, joka 

vastaa Brodmannin alueita 11–12. Luvussa 3.3 todettiin näiden alueiden liittyvän 

työmuistin prosessointiin, jolla osaltaan on merkitystä kasvojen tunnistuksen 

näkökulmasta. Lisäksi kyseiset Brodmannin alueet liittyvät yleisesti tunteiden 

käsittelyyn, mikä havaitaan myös taulukosta 3.2.1. Näiden aktivaatioalueiden toiminta 

liittyy suurten painoarvojen, kasvot ja nauru sekä suru, piirteisiin. Lisäksi erityisesti 

IC8:ssa oikealla aivopuoliskolla, mediaalisella leikkauspinnalla, huomataan 

aktivoitnut Brodmannin alue 38. Luvussa 3.2 esitettiin tämän alueen olevan tärkeä 

risteysvyöhyke, joka yhdistää kuuloon, näköön, muistiin ja tunnepohjaiseen 

tiedostamiseen liittyviä havaintoja. Edelleen kuvan 18 (b) mukaan suurimman 

merkityksen piirteistä kieli on kuuloärsyke, kasvot on muistin ja näköaistin ärsyke 

sekä nauru ja suru ovat tunnepohjainen ärsyke. Todetaan edellä olevan perusteella, 

että Brodmannin alueen 38 aktivaatio ja toiminta sopii yhteen tarkasteltavan 

tutkimuksen tulosten kanssa. 

Määritetyt itsenäiset alueet (IC) ovat sopusoinnussa aikaisempien tutkimusten kanssa 

ja toiminnalliset verkostot ovat uskottavia analyysin perusteella. Luonnollisten 

ärsykkeiden käyttäminen on toisaalta haastavaa, koska niiden kvantifiointi on osittain 

subjektiivista. Tämä vaikuttaa saatuihin tuloksiin ja kokeen herkkyyteen.  
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Kuva 18: (a) Aivojen 6 riippumatonta ryhmää muodostavat yhdessä toiminnallisen verkoston. Ryhmien 

numerot ja painoarvot ovat jokaisen osakuvan keskellä. Kuvassa ovat ryhmät IC25, IC8, IC5, IC3, 

IC18 ja IC22. Suuri painoarvon itseisarvo tarkoittaa, että kyseisellä ryhmällä on suuri merkitys tässä 

verkostossa. Kuvattuna on molempien aivopuoliskojen lateraalinen ja mediaalinen leikkauspinta. (b) 

Vastaavat ärsykkeen kaikkien piirteiden painoarvot, 4 suurinta ylimpänä ovat kieli, kasvot, nauru ja 

tarkkaavaisuus. Suuren painoarvon piirteillä on suuri merkitys verkostossa. Kuvassa aktivaatioalueet 

punakeltaisella ja sinisellä värillä. [7] 
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5 7 T kentän vaikutukset fMRI-kuvantamiseen 

 

5.1 Relaksaatioaika T2
*
 

Luvussa 4.3 huomautettiin relaksaatioajan T2
*
 pienenevän päämagneettikentän B0 

voimakkuutta kasvatettaessa. Peters ym. [8] mittasivat poikittaista relaksaatioaikaa 

suhteessa päämagneettikentän suuruuteen. Tätä tarkoitusta varten he sovelsivat 

eräänlaista EPI-sekvenssin muunnelmaa (kuva 19 alla) ja kentälle B0 arvoja 7, 3 ja 1,5 

T. Kuvassa 19B symboli n tarkoittaa toistokertojen lukumäärää eli sekvenssi 

toistettiin n kertaa erilaisilla vaihesuunnan (PE) gradientin voimakkuuksilla. [8] 

 
Kuva 19: A) Tavanomaisen EPI-sekvenssin aikadiagrammi. B) Muunnellun EPI-sekvenssin 

aikadiagrammi, jota käytettiin relaksaatioajan T2
*
 määrityksiin. [8] SL = Viipalevalintagradientti GZ , 

PE = Vaihepaikan gradientti GY , RO = taajuuspaikan lukugradientti GX ja alimpana RF-pulssi. 
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Tulokset relaksaatioajoille kyseisessä tutkimuksessa on esitetty alla olevassa 

taulukossa 5.1.1 sekä aivojen harmaalle aineelle (engl. GM = Gray Matter) että 

valkoiselle aineelle (engl. WM = White Matter). Palautetaan mieleen GM:n 

muodostuvan pakkautuneista solujen soomista eli solukeskuksista, kun WM koostuu 

tiiviistä nipuista aksoneita ja sijaitsee yleensä aivokuoren muodostavan harmaan 

aineen alapuolella (katso esim. luvun 2.3 alaviitteet 12–13). Erityisesti nähdään 

huomattavassa suhteessa pienenevät relaksaatioaikojen arvot B0:n kasvaessa ja 7 T 

päämagneettikentässä GM:lle T2
*
 ~ 33 ms sekä WM:lle T2

*
 ~ 27 ms. Lisäksi 

valkoisen aineen poikittaiseen relaksaatioaikaan liittyy merkittävää arvojen vaihtelua 

eri aivojen alueissa. Tällaista niin kutsuttua heterogeenisuutta tarkastellaan 

yksityiskohtaisemmin luvussa 5.2.  

 

 

Taulukko 5.1.1: Keskimääräiset T2
*
-arvot aivojen harmaalle ja valkoiselle 

aineelle eri kentänvoimakkuuksilla. Tulokset ovat Peters ym. [8] tutkimuksesta. 

Päämagneettikenttä 

B0 (T) 

Aivojen harmaa aine GM 

T2
*
 (ms) 

Aivojen valkoinen aine WM 

T2
*
 (ms) 

1,5 84,0 ± 0,8 66,2 ± 1,9 

3 66,0 ± 1,4 53,2 ± 1,2 

7 33,2 ± 1,3 26,8 ± 1,2 
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Toisaalta Yacoub ym. [9] saivat kuusi vuotta aikaisemmin (v. 2001) suorittamassaan 

7 T fMRI-kokeessa harmaan aineen relaksaatioajaksi T2
*
 ~ 25 ms. Eroavaisuus 

selittyy ensisijaisesti koejärjestelystä, sillä he mittasivat henkilöiden näköaivokuorta 

takaraivon alueelta, jossa T2
*
:n arvo tiedetään yleisesti olevan pienempi.  

Eräs merkittävä voimakkaamman päämagneettikentän hyöty nähdään alla olevassa 

kuvassa 20. Kyseessä on fMRI-koe 4 T:n (kuvassa ylärivillä) sekä 7 T:n (kuvassa 

alarivillä) kentillä ja esitettynä ovat näköaivokuoren aktivaatioalueet. 

Vasemmanpuoleisissa 10 ms ja 15 ms kuvissa on merkitty sinisen nuolen osoittamat 

aktivaatioalueet, jotka aiheutuvat kyseisissä alueissa sijaitsevasta isosta verisuonesta 

[9]. Tämän signaali kuitenkin häviää 7 T kuvissa kaikuajalla TE ≥ T2
*
 ~ 25 ms. 

Toisaalta 4 T kentässä T2
*
 on noin 35 ms ja ison verisuonen osuus signaalista on 

edelleen näkyvissä ylärivin keskimmäisessä kuvassa kaikuajalla TE ~ 34 ms
26

. 

Yacoub ym. [9] huomauttivat verisuonten relaksaatioajan T2
*
 arvon olevan noin 10 

ms tai vähemmän 7 T kentässä. Tämän seurauksena sen antama signaali häviää jo 

hyvinkin pienellä, 25 ms kaikuajalla tarkasteltavan voimakkaamman 

päämagneettikentän fMRI-kuvissa. Tulos on hyvin edullinen funktionaalisen 

magneettikuvantamisen laadun ja kuvien analysoinnin kannalta, sillä suurten 

verisuonten antama signaaliaktivaatio virhelähteenä saadaan mahdollisesti hävitettyä 

ja voidaan tunnistaa. 

  

                                                 

 
26

 Työn luvussa 5.6 tarkastellaan fMRI herkkyyttä suhteessa kentänvoimakkuuteen. Siinä osoitetaan, 

että kaikuajan arvoilla TE = T2* herkkyys on suurimmillaan. 
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Kuva 20: Aktivaatiokartat yhdeltä koehenkilöltä eri kaikuajan TE arvoilla. Ylärivin kuvasarjassa 4 T ja 

alarivillä 7 T kentänvoimakkuus. TE millisekunneissa on merkitty karttakuviin. [9] 

 

7 teslan kuvantamisella on kaiken kaikkiaan monia etuja verrattuna pienempään 

päämagneettikentän voimakkuuden kuvantamiseen, kuten tullaan havaitsemaan tässä 

työn luvussa 5. Lisäksi tarkastellaan 7 T fMRI:n haasteita ja annetaan 

ratkaisuvaihtoehtoja keskeisiin ongelmiin. Analysoidaan luvuissa 5.4–5.5 SNR:ään 

vaikuttavan fysiologisen kohinan kasvua, luvussa 5.7 artefaktoja ja magneettikentän 

epähomogeenisuuden haasteellisuutta sekä kohdassa 5.9 turvallisuuden näkökulmasta 

tärkeää ja monimutkaista SAR-vaikutusta (engl. SAR = Specific Absorption Rate). 

Pohditaan myös tutkimusesimerkkiä osiossa 5.8, jossa vertaillaan 1,5 T ja 7 T fMRI 

kokoaivokuvausten tuloksia. Lopuksi luvussa 5.10 käsitellään rinnakkaiskuvantamista 

ja sen hyödyllisyyttä 7 T kentässä. 
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5.2 Valkoisen aineen heterogeenisuus 

Aivokuoren eri alueiden magneettikuvantamisessa korostuu harmaan aivoaineen 

(GM) ominaisuudet ja ymmärtäminen. Tässä luvussa päähuomio kohdistuu heti tämän 

aivokudostyypin kerroksen alapuolisiin alueisiin, joissa valkoinen aivoaine (WM) 

sijaitsee. Koska WM koostuu hyvin erikokoisista ja tiheydeltään vaihtelevista 

aksoninipuista, relaksaatioaikaan on odotettavissa paljon erilaisuutta, toisin sanoen 

heterogeenisuutta. Tutustutaan seuraavaksi MRI-kokeeseen, jossa pohdittiin erityisesti 

WM:n T2
*
-arvojen suuruutta. 

Li ym. [10] suorittivat korkean resoluution 7 T koko aivojen MRI-kuvauksen, jossa 

oli T2
*
-painotteisuus ja eräs nopean kuvantamisen GE-tyypin pulssisekvenssi. He 

määrittivät keskimääräiselle poikittaiselle relaksaatioajalle yhdeksän koehenkilön 

kokeessa eri aivoaineissa seuraavat tulokset (T2
*
 ± keskihajonta (ms)): 

 GM (harmaa aine): 36 ± 3 ms 

 WM1 (valkoinen aine alueessa 1): 35 ± 2 ms 

 WM2 (valkoinen aine alueessa 2): 31 ± 2 ms 

 WM3 (valkoinen aine alueessa 3): 29 ± 1 ms 

 CSF (selkäydinneste): 168 ± 12 ms. 

 

Tuloksissa havaitaan jopa noin 30 % vaihtelua relaksaatioajoissa kyseisten valkoisen 

aineen kolmen valitun alueen välillä. Ilmeisenä syynä tähän on WM–säienippujen 

suuri kokovaihtelu. Muita mainittavia tekijöitä ovat muun muassa aineen 

mikrorakenne ja myeliinin
27

 määrä. [10] Alla olevassa kuvassa 21 on näytetty 

esimerkkinä kokeessa käytettyjen alueiden kaksi eri viipaletta. Saavutettava kontrasti 

on erinomainen, valkoinen aine ja harmaa aine sekä selkäydinneste erottuvat 

                                                 

 
27

 Myeliini on aksonia ympäröivä rasvainen aine, joka todella näyttää valkoiselta ja kirkkaalta 

normaaleissa fysiologisissa olosuhteissa [5]. 
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toisistaan selvästi. Kirkkaimpana näistä oikeanpuoleisessa kuvassa 21 keskellä 

nähdään aivokammioissa olevaa CSF-nestettä, jolla yllä olevan luettelon mukaisesti 

on selvästi suurin poikittainen relaksaatioaika. Harmaasta aineesta saatava 

keskimääräinen signaali-intensiteetti on suurempi kuin minkään valkoisen aineen 

vastaava arvo. Tämä on yhdenmukainen tulos muiden tehtyjen tutkimusten kanssa, 

joten valkoinen aine havaitaan T2
*
-painotteisessa kuvassa 21 tummimmissa alueissa. 

Yllättävän huomattava intensiteettiero todetaan alueiden WM1 ja WM3 välillä, sillä 

maksimaalinen vaihteluväli T2
*
-arvoissa on peräti 9 ms yllä olevan luettelon tuloksista 

laskettuna.  

Jatketaan vielä kuvan 21 WM-alueiden analysointia ja kontrastivaihtelun merkitystä 

eräästä näkökulmasta. WM1 kuvaa tunnettua SCR-aluetta (ylempi CR) ja WM2-3:ssa 

sijaitsevat aivokurkiaisen taka- ja etuosa [10]. Ensiksi mainittu ymmärretään 

säteilevänä kruunumaisena WM-säiejoukkona, jonka tehtävänä on jakaa tietoa 

kaikkiin aivokuoren osiin
28

. Jälkimmäisenä esiin tuotu aivokurkiainen (engl. corpus 

callosum) on todellisuudessa kovarakenteinen runko ja liitoskohta, jonka läpi WM-

aksonit kulkevat. Aivokurkiainen yhdistää oikean ja vasemman aivopuoliskon ja 

suorittaa siten arvokkaita integroivia toimintoja näiden välillä. [5, s. 72] 

Tarkasteltavat alueet ovat merkittäviä niin toiminnaltaan ja tehtäviltään kuin 

rakenteeltaan. Mahdollisuus erottaa ne toisistaan ja kartoittaa niiden sijaintia aivoissa 

esimerkiksi relaksaation T2
*
 avulla voi osoittautua hyödylliseksi. Tämän kaltaisessa 

tutkimuksessa kontrastivaihtelun mekanismeja tulee jatkossa ymmärtää paremmin 

tulosten yleistämiseksi ja luotettavuuden parantamiseksi. Sitä vastoin 7 T fMRI:n 

näkökulmasta valkoisen aineen suuret kontrastierot saattavat osoittautua 

ongelmallisiksi tai haasteelliseksi. Toisaalta toiminnallisessa 

magneettikuvantamisessa kiinnostuksen kohteena ovat erityisesti aktivaatiot 

aivokuorella, joka muodostuu pääasiassa harmaasta aineesta. 

 

                                                 

 
28

 CR-alueen (corona radiata)  määrittelyn lähde: medical-dictionary.thefreedictionary.com 
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Kuva 21: T2

*
-painotteiset esimerkkikuvat 7 T kentässä. Merkityt WM-alueet ovat: ylempi CR eli SCR:n 

(superior corona radiata) alue (WM1), takaosa aivokurkiaisesta (WM2) ja etumainen CR:n alue sekä 

etuosa aivokurkiaisesta (WM3). [10] 

 

Tarkastellaan toista esimerkkiä WM-kontrastin eroista alla esitetyn kuvan 22 avulla. 

Tässä vasemmalla T2
*
-painotteisessa 7 T kuvassa a) nähdään viipaletaso CG-alueen 

kohdalta (engl. Cingulate Gyrus = pihtipoimu), jonka vieressä on edellisessä 

kappaleessa mainittu SCR-alue. Nimi ’cingulate’ on peräisin latinankielisestä sanasta 

’cingulum’, joka tarkoittaa vyötä. CG-alue on osa limbistä järjestelmää [5, s. 81] ja 

vastaa ainakin Brodmannin alueita 23–24 sekä 33. Näistä esimerkiksi numeroitu alue 

24 osallistuu tunteiden käsittelyyn (katso työn lukua 3.2). Vaikeiden tehtävien 

suorittamisen tai kiihkeän rakkauden, vihan ja himon kokemisen on todettu 

aiheuttavan aktiivisuuden kasvua etumaisen pihtipoimun osassa [4, s. 124]. Kuvassa 

22 b) on havainnollistava histologinen
29

 valokuva samasta viipaletasosta. 

Hämmästyttävästi signaalin intensiteettiero vierekkäin sijaitsevien aivojen SCR- ja 

CG-alueiden välillä on noin 46 %. Näin ollen on jopa mahdollista käyttää T2
*
-

kontrastia useiden valkoisen aineen säienippujen tunnistamiseen samoissa, vierekkäin 

sijaitsevissa paikoissa. [10] 

                                                 

 
29

 Histologian tieteenala tutkii kudosten ominaispiirteitä. 
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Kuva 22: a) Tyypillinen T2
*
-painotteinen kuva CG- ja SCR-alueesta soveltamalla empiirisesti 

optimoitua MRI-käytäntöä. b) Histologinen valokuva aivojen vastaavasta viipaletasosta. [10] 

 

Kokoavasti todetaan hyvin voimakkaan magneettikentän gradienttikaikuun 

perustuvalla tarkan resoluution MRI:llä saavutettavan rikkaan ja merkittävästi 

varioivan kontrastin mikroskooppisista suskeptibiliteetti-ilmiöistä, erityisesti aivojen 

valkoisesta aineesta. Tätä kuvantamistekniikkaa on mahdollista hyödyntää WM–

säienippujen sijaintien paikantamiseen. Lisätutkimuksia kuitenkin tarvitaan 

kontrastivaihteluun vaikuttavien tekijöiden perusteellisemmaksi ymmärtämiseksi. 

Näitä ovat muun muassa valkoisen aineen aksoneiden myeliinin määrä ja rakenne 

sekä suskeptibiliteettilähteiden kuten raudan ja deoksihemoglobiinin vaikutus. [10] 

  

a) b) 



42 

 

   

5.3 BOLD-signaalin muutokset 

Suuremman päämagneettikentän seurauksena relaksaatioaika T2
*
 lyhenee, mitä 

tarkasteltiin luvussa 5.1. Tämän vaikutuksesta relaksaationopeus R2
*
 kasvaa, koska se 

määritellään relaksaatioajan käänteislukuna [1, s.165]: 

𝑅2
∗ =

1

𝑇2
∗          (5.3.1) 

Palautetaan mieleen mitattavan signaalin eksponentiaalinen riippuvuus 

relaksaatioajasta, joka esitetään nyt relaksaationopeuden avulla: 

𝑆 = 𝑆0𝑒−𝑇𝐸∙𝑅2
∗
         (5.3.2) 

Arvioidaan, mitä tapahtuu signaalin muuttuessa kognitiivisessa kokeessa aktiivisella 

aikajaksolla suhteessa passiiviseen jaksoon (vertaa luku 4.3). Luvussa 4.1 todettiin 

relaksaatioajan T2
*
 kasvavan neuronien aktivaatiossa, joten relaksaationopeus 

vastaavasti pienenee. Derivoimalla signaalia tämän muutoksen suhteen saadaan 

𝑑𝑆

𝑑𝑅2
∗ = 𝑆0(−𝑇𝐸)𝑒−𝑇𝐸∙𝑅2

∗
= −𝑇𝐸 ∙ 𝑆      (5.3.3) 

Käytännön tutkimusta varten on muodostettava likimääräinen yhtälö signaalin ja 

relaksaationopeuden välille. BOLD-signaalin inkrementaaliselle muutokselle ∆S on 

osoitettu [11]: 

∆𝑆 = 𝑆 ∙ (𝑒−𝑇𝐸∙∆𝑅2
∗

− 1)        (5.3.4) 

Koska |𝑇𝐸 ∙ ∆𝑅2
∗| ≪ 1 on voimassa, voidaan kirjoittaa riittävän hyvällä tarkkuudella30  

𝑒−𝑇𝐸∙∆𝑅2
∗

≈ (−𝑇𝐸 ∙ ∆𝑅2
∗ + 1) ja edelleen mitattavan signaalin suhteelliselle 

muutokselle 

∆𝑆

𝑆
≈ −𝑇𝐸 ∙ ∆𝑅2

∗         (5.3.5) 

                                                 

 
30

 Tyypilliset arvot saattaisivat olla TE = 50 ms ja ∆R2
* 
= -1,5 1/s ja eksponenttilausekkeelle 

 𝑒−𝑇𝐸∙∆𝑅2
∗

= 𝑒0,075 ≈ 1,078 ≈ −𝑇𝐸 ∙ ∆𝑅2
∗ + 1 = 1,075. Yleensä päästään oikeaan arvoon jopa kahden 

desimaalin tarkkuudella. 
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Otetaan jatkossa selvyyden vuoksi ∆R2
*
 muutokselle käyttöön positiivinen itseisarvo, 

jolloin edellä olevasta yhtälöstä hävitetään miinusmerkki pois (tässä ei muuteta 

mitään, sillä nyt ∆R2
*
 < 0). Tarkastellaan päämagneettikentän B0 arvojen 7, 3 ja 1,5 T 

vaikutusta BOLD-signaalin muutokseen, erityisesti relaksaationopeuden suhteellista 

muutosta ∆R2
*
/ R2

*
.  

Alla olevassa kuvassa 23 esitetään eräässä kognitiivisessa GE EPI fMRI-kokeessa 

mitattu aktivaatiosignaalin suhteellinen muutos kaikuajan TE funktiona [12]. Yhtälön 

(5.3.5) perusteella kuvan suorien kulmakertoimet vastaavat ∆R2
*
:n positiivista 

itseisarvoa, joka kasvaa selvästi kentänvoimakkuuden B0 suuremmilla arvoilla. Kuvan 

tulokset ovat peräisin ensisijaisen motorisen lohkon (MI) yksinkertaisesta fMRI-

tutkimuksesta. Tämän työn luvussa 3.3 mainittiin kyseisen alueen sijaitsevan 

otsalohkossa Brodmannin alueessa 4. Motorinen aivokuori on tutkimuskohteena 

hyvin otollinen, sillä tässä alueessa on verrattain vähemmän B1-kentän
31

 

epähomogeenisuus- ja suskeptibiliteettivaikutuksia [12]. Tämän seurauksena 

arvioidaan tulosten luotettavuuden olevan parempi kuin monissa muissa aivokuorten 

tutkimuksissa. Yleisesti yksi huomioon otettavista asioista kognitiivisissa fMRI-

kokeissa on oltava tutkimuksen kohteina olevien aivojen alueiden rakenteelliset 

eroavaisuudet ja niiden vaikutus eri tekijöihin kuten relaksaatioaikoihin.  

  

                                                 

 
31

 RF-pulssin aikana kelaan muodostuva muutamien kymmenien mikroteslojen magneettikenttä, joka 

on kohtisuorassa päämagneettikenttään B0 nähden. 
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Kuva 23: BOLD-signaalin suhteellinen muutos eri kaikuajan arvoilla 7, 3 ja 1,5 T 

päämagneettikentissä [12]. 

 

Taulukko 5.3.1: Kuuden eri koehenkilön mittaustulokset yksinkertaisessa motorisessa 

fMRI-kokeessa kaikilla kolmella kentänvoimakkuudella, alimpana keskiarvot [12]. 

 

Taulukossa 5.3.1 yllä on tarkasteltavan fMRI-tutkimuksen relaksaationopeuden ja sen 

muutoksen tulokset päämagneettikentän voimakkuuksilla 7, 3 ja 1,5 T [12]. Kokeessa 

oli kuusi tervettä henkilöä ja taulukon alimmalla rivillä ovat keskiarvotulokset 

virherajoineen (keltaisella korostettu rivi). Lasketaan keskiarvotulosten avulla 

relaksaationopeuden suhteellinen muutos virherajoineen kaikilla kentän B0 

voimakkuuksilla: 
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 1,5 T:   
∆𝑅2

∗

𝑅2
∗ ≈ 0,044 ± 0,006 

 3,0 T:   
∆𝑅2

∗

𝑅2
∗ ≈ 0,054 ± 0,006 

 7,0 T:   
∆𝑅2

∗

𝑅2
∗ ≈ 0,083 ± 0,010 

Tulokset osoittavat selvästi kentänvoimakkuuden suuremmilla arvoilla saavutettavan 

kasvavan relaksaationopeuden suhteellisen muutoksen. Tämä merkitsee mahdollisesti 

parempaa fMRI kuvakontrastia, jonka analysointiin palataan työn luvussa 5.6. On 

erityisesti painotettava yllä lasketuista tuloksista, että ∆R2
*
 / R2

*
 kasvu on 

epälineaarista ja hidastuvaa, joten oletettavasti jossakin vaiheessa vieläkin 

suuremmilla B0:n voimakkuuksilla se pysähtyy. Toisaalta fMRI-tutkimusta on tehty jo 

paljon niinkin suurella kentällä kuin 9,4 T (Larmor-taajuus protoniytimillä 400 MHz), 

esimerkiksi B1-kentän homogeenisuuden parantamista koskevan tutkimuksen 

yhteydessä [30]. 

Tämän luvun lopuksi on hyvä tuoda esiin, että aiemmin on usein tutkittu 

näköaivokuorta, jossa poikittainen relaksaatioaika T2
*
 on yleisesti lyhyempi 

verrattuna nyt tutkittuun motoriseen lohkoon.  Tarkemmin eriteltynä 7 T kentässä 

harmaalle aineelle lasketaan taulukosta 5.3.1 keskimäärin T2
*
 = (R2

*
)
^-1

 ≈ 32 ms, joka 

on vuoden 2009 tutkimuksesta. Vastaavasti vuonna 2007 mitattiin GM:lle 

relaksaation koko aivokuoren keskiarvoksi T2
*
 ≈ 33 ms [8], kun vuoden 2001 

kokeessa [9] määritettiin näköaivokuoren tulokseksi T2
*
 ≈ 25 ms. Huomioidaan, että 

tutkitulla motorisella aivokuorella saavutettiin parempi suhteellinen muutos ∆R2
*
 / R2

*
 

kuin esimerkiksi näköaivokuorella, jossa poikittainen relaksaatioaika on selvästi 

lyhyempi. Tosin van der Zwaag ym. [12] arvelevat tämän olevan todennäköinen 

seuraus heidän käyttämästään tiukemmin valitusta toiminnallisesta ROI-alueesta 

(engl. ROI = Region Of Interest). He lisäävät, että erillisessä data-analyysissä 

valitsemalla pienemmillä kynnysarvoilla aktiiviseksi määritellyt vokselit
32

 tulos oli 

muutokselle ∆R2
*
 / R2

*
 samankaltainen kuin näköaivokuoren [9] aiemmassa 

tutkimuksessa. 

  

                                                 

 
32

 Kolmiulotteinen tilavuuselementti 
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5.4 Kohina ja SNR 

Tämän työn luvussa 4.3 tähdennettiin signaali-kohinasuhteen kasvattamisen 

merkitystä magneettikuvantamisessa. Tätä voidaan pitää jopa tärkeimpänä 

yksittäisenä tekijänä toiminnallisen MRI:n kuvanlaadun näkökulmasta. Eräs 

huomattava syy tähän on kuvien aktiivisten alueiden signaalin intensiteetin hyvin 

pieni, muutamien prosenttiyksiköiden, suhteellinen muutos (vrt. luku 4.3 

ensimmäinen kpl). Tässä luvussa tarkastellaan ensiksi teoreettisen signaali-

kohinasuhteen riippuvuutta voimakkaasta magneettikentästä, toiseksi SNR:n 

mallintamista BOLD-kuvantamisessa sekä kolmanneksi kohina-arvojen vertailua 7, 3 

ja 1,5 T päämagneettikentissä GE-EPI–tekniikalla tuotetuissa kuvissa. 

Arvioidaan aluksi MRI-laitteiston vastaanottokelaan indusoituvaa signaalijännitettä 

mittauksen aikana. Tämän tiedetään olevan verrannollinen Larmor-taajuuteen ω0, 

kelatehokkuuteen B1 ja nettomagnetisaatioon M0 [1, s. 208]. Kun huomioidaan sekä 

Larmor-taajuuden (𝜔0 = 𝛾𝐵0, vrt. lukuun 2.1) että tämän työn liitteessä B osoitetun 

nettomagnetisaation riippuvuus päämagneettikentästä B0, esitetään kelaan 

muodostuvalle signaalille verrannollisuusyhtälö 

{
𝑆 ∝ 𝜔0𝐵1𝑀0

⇛ 𝑆 ∝ 𝐵1𝐵0
2          (5.4.1) 

Tämän luvun yhteydessä B1 tarkoittaa kelatehokkuutta, magneettivuon tiheyden 

suhdetta sähkövirtaan yksikössä T/A. Huomioidaan tarkasteluissa lisäksi termisesti 

indusoituva kohina, jonka suuruutta kuvataan yhtälöllä 

𝑉𝑛𝑜𝑖𝑠𝑒(𝑟𝑚𝑠) = √4 ∙ 𝑘𝐵 ∙ 𝑇 ∙ 𝑅 ∙ 𝐵𝑊      (5.4.2) 

jossa    kB       on Boltzmannin vakio 

            T        on absoluuttinen lämpötila kelvinin yksikössä 

            R        on todellinen resistanssi 

            BW    on mittalaitteiston kaistanleveys 
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Mainittu todellinen resistanssi määräytyy kolmen varianssia aiheuttavan tekijän 

summana: laitteiston elektroniikka, itse vastaanottokela sekä kuvattavan henkilö. [1, s. 

208] 

Analysoidaan signaali-kohinasuhdetta voimakkaissa (≥ 0,5 T) päämagneettikentissä. 

Tässä arvioitaisiin todellisen resistanssin lähteeksi ainoastaan koehenkilö, joka 

oletetaan hallitsevaksi varianssitekijäksi. Yksinkertaistetussa r-säteisen johtavan 

pallon (johtavuus σ) tapauksessa ja täysin yhtenevässä magneettikentässä, toisin 

sanoen kelan ihanteellisella herkkyydellä, pätee kuvattavaa henkilöä vastaavalle 

resistanssille lauseke [1] 

𝑅𝑃 =
2𝜋𝜎𝜔0

2𝐵1
2𝑟5

15
 .         (5.4.3) 

Kohinalle saadaan nyt verrannollisuus käyttämällä yhtälöitä (5.4.2) ja (5.4.3): 

𝑉𝑛𝑜𝑖𝑠𝑒(𝑟𝑚𝑠) ∝ √𝜔0
2 ∙ 𝐵1

2 ∝ 𝐵0 ∙ 𝐵1      (5.4.4) 

Näillä oletuksilla kirjoitetaan lausekkeiden (5.4.1) ja (5.4.4) avulla signaalin ja 

kohinan suhteelle SNR arvio voimakkaassa magneettikentässä: 

𝑆𝑁𝑅 ∝
𝑆

𝑉𝑛𝑜𝑖𝑠𝑒(𝑟𝑚𝑠)
∝

𝐵0
2∙𝐵1

𝐵0∙𝐵1
∝ 𝐵0      (5.4.5) 

Erityisesti yllä olevassa yhtälössä riippuvuus kelatehokkuudesta B1 häviää kokonaan 

ja teoreettinen SNR kasvaa lineaarisesti kentän B0 suhteen. Käytännössä otettaisiin 

huomioon esimerkiksi mittalaitteiston kaistanleveys ja elektroniikka jossakin määrin 

sekä kelan epähomogeenisuudet. SNR ei siis todellisuudessa kasva rajatta lineaarisella 

tavalla monien sitä heikentävien tekijöiden vaikutuksesta. On myös syytä korostaa 

kuvattavana olevan henkilön tai kudosnäytteen fyysinen koko, joka yhtälön (5.4.3) 

perusteella kasvattaa resistanssia tekijän r^5 vaikutuksesta peräti viidenteen 

potenssiin. On ymmärrettävä, ettei ainoastaan yhdellä isolla signaalin 

vastaanottokelalla päästä optimaalisiin signaali-kohinasuhteisiin. Niinpä on hyvin 

perusteltua käyttää useiden kooltaan pienempien kelojen joukkoa tai 

rinnakkaiskuvantamista signaalin mittaamiseksi ja paremman SNR:n saamiseksi. 
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Teoreettisen SNR:n lineaarinen riippuvuus päämagneettikentästä on todella hyvä tulos 

ja motivoi osaltaan sekä käyttämään että tutkimaan voimakkaan B0:n toiminnallista 

magneettikuvantamista. Signaalin ja kohinan suhteelle tarvitaan kuitenkin malli, joka 

sopii paremmin käytettäväksi BOLD fMRI:n yhteyteen. Tämän mallin teoreettinen 

tarkastelu esitetään seuraavaksi hyödyntämällä vuoden 2001 Krugerin ym. [13] 

tutkimusta. Tässä laajennetussa mallissa fysiologinen kohina ajatellaan merkittävänä 

lisäterminä koko kuvan kohinan neliöllisessä summalausekkeessa: 

 {
𝜎 = √𝜎𝑇

2 + 𝜎𝑆
2 + 𝜎𝑃

2

𝜎0
2 = 𝜎𝑇

2 + 𝜎𝑆
2                

       (5.4.6) 

Yhtälössä (5.4.6) σT on koehenkilöstä ja laitteiston elektroniikasta tuleva terminen 

kohina, σS on muun systeemin kuten RF-ratkaisuiden ja gradienttien aiheuttama 

kohina sekä näiden neliösumma σ0 on niin kutsuttu raakakohina, joka on 

verrannollinen kenttään B0 mutta riippumaton MRI-signaalin voimakkuudesta. Termi 

σP kuvaa fysiologista kohinaa, joka toisin kuin σ0 on riippuvainen mitattavasta 

signaalista. Tarkemmin määriteltynä fysiologinen kohina jakautuu kahteen 

osatekijään, σB ja σNB. Näistä ensimmäinen kuvaa vaihtelua poikittaisessa 

relaksaationopeudessa, joka aiheuttaa T2
*
 -painotteisen signaalin pienen muutoksen 

∆S. Kyseiset aivojen fysiologiaan läheisesti liittyvät vaihtelut aiheutuvat samasta 

mekanismista kuin signaalin muuttuminen BOLD-kuvantamisen aktivaatiossa, joten 

voidaan kirjoittaa 𝜎𝐵 = 𝑐1 ∙ ∆S, missä 𝑐1 on vakio. Edellä esitetyn lisäksi 

huomioidaan signaalin lausekkeen inkrementaalinen muutos ∆𝑆 = −𝑇𝐸 ∙ 𝑆 ∙ ∆𝑅2
∗ , 

jolloin σB esitetään yhtälöllä 

𝜎𝐵 = 𝑐1 ∙ 𝑆 ∙ ∆𝑅2
∗ ∙ 𝑇𝐸 .       (5.4.7) 

Jälkimmäinen termi σNB on seurausta sydämen ja hengityksen toiminnoista sekä 

laitteiston epätäydellisyyksistä, jotka ovat riippumattomia kaikuajasta TE. Tälle 

tekijälle määritellään lauseke 

 𝜎𝑁𝐵 = 𝑐2 ∙ 𝑆 ,        (5.4.8) 

jossa 𝑐2 on vakio. Yhdistämällä molemmat tekijät fysiologisen kohinan yhtälö 

saadaan neliöllisen summalausekkeen muotoon: 
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𝜎𝑃 = √𝜎𝐵
2 + 𝜎𝑁𝐵

2          (5.4.9) 

Signaalin ja kohinan suhteelle SNR johdetaan edellä esitetyn perusteella yhtälö 

{
𝑆𝑁𝑅 =

𝑆

𝜎
=

𝑆𝑁𝑅0

√1+𝜆2∙𝑆𝑁𝑅0
2
                       

𝜆2 = 𝑐1
2 ∙ ∆𝑅2

∗2 ∙ 𝑇𝐸2 + 𝑐2
2

     (5.4.10) 

 

Tässä on lisäksi otettu huomioon SNR0:n määrittely: 

 𝑆𝑁𝑅0 =
𝑆

𝜎0
 .        (5.4.11) 

Fysiologinen kohina kirjoitetaan yhtälössä (5.4.10) esiintyvän parametrin λ avulla  

 𝜎𝑃 = 𝜆 ∙ 𝑆 .         (5.4.12) 

Tässä mallissa λ kuvaa SNR:n vaimenemisen fysikaalista määrää MRI-signaalista 

riippuvien muutosten välityksellä; jos olisi λ=0, signaali-kohinasuhde saisi 

raakakohinaa SNR0 vastaavan arvon. [13] 

Fysiologinen kohina osoitettiin edellä riippuvan vakiokertoimen λ ja signaalin 

voimakkuuden S tulosta lineaarisesti. Seuraavassa luvussa tarkastellaan 

yksityiskohtaisemmin parametrin λ ominaispiirteitä, kuten sen arvoja eri 

päämagneettikentän voimakkuuksilla. Pohditaan tässä fysiologisen kohinan σp 

suuruutta suhteessa raakakohinaan σ0 ja signaaliin S. Jos kuvausta varten valittaisiin 

tarkempi resoluutio, toisin sanoen pienempi vokselin koko, uhrattaisiin osa signaalin 

voimakkuudesta. Toisaalta fysiologisen kohinan arvo olisi pienempi, mikä havaitaan 

yhtälöstä 5.4.12. Edelleen lausekkeen 5.4.11 kuvaaman SNR0:n suuruus saadaan 

mahdollisesti riittävän hyvälle tasolle voimakkaassa päämagneettikentässä ja 

tuloksena on vähintäänkin hyvä signaali-kohinasuhteen arvo. Voidaan todeta korkean 

B0:n kuvauksessa saavutettavan suhteellisesti paremman SNR:n tarkalla resoluutiolla 

verrattuna pienempien magneettikenttien kuvauksiin. Luvussa 5.5 esitetään tästä 

tutkimustuloksia 1,5–7 T:n väliltä olevilla kentillä. 
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Kirjoitetaan seuraavaksi, käyttämällä yhtälöitä 5.4.11–5.4.12, SNR:n yhtälö 5.4.10 

muotoon 

𝑆𝑁𝑅 =
𝑆𝑁𝑅0

√1+(
𝜎𝑃
𝜎0

)2
        (5.4.13) 

Yllä olevasta lausekkeesta nähdään, että pienemmällä 
𝜎𝑃

𝜎0
 – suhteella on signaali-

kohinasuhdetta kasvattava vaikutus. Esitetään tämän havainnollistamiseksi joitakin 

yhtälön 5.4.13 arvoja SNR0:n funktiona muutamilla 
𝜎𝑃

𝜎0
 – suhdeluvuilla: 

𝜎𝑃

𝜎0
= 2,0 ⇒ 𝑆𝑁𝑅 =

𝑆𝑁𝑅0

√5
≈

𝑆𝑁𝑅0

2,24
  

𝜎𝑃

𝜎0
= 1,5 ⇒ 𝑆𝑁𝑅 =

𝑆𝑁𝑅0

√3,25
≈

𝑆𝑁𝑅0

1,80
  

𝜎𝑃

𝜎0
= 1,0 ⇒ 𝑆𝑁𝑅 =

𝑆𝑁𝑅0

√2
≈

𝑆𝑁𝑅0

1,41
  

Tulosten perusteella korostetaan ratkaisujen etsimistä, joissa täyttyy ehto σp < σ0. 

Yksi tapa todetusti on pienentää vokselin kokoa, mutta näin tekemällä myös SNR0 

heikkenee. Yleisesti tunnetaankin yhteys kuvausajan, SNR:n ja resoluution välillä; 

Yhden parantamisesta seuraa aina kahden muun heikkeneminen. Jos esimerkiksi 

asetetaan signaali-kohinasuhteelle hyvin korkeat vaatimukset, joudutaan resoluutiota 

heikentämään ja kuvausaikaa kasvattamaan. Tasapainoratkaisuja on aina etsittävä 

tapauskohtaisesti vaatimusten ja käytettävissä olevien laitteistoratkaisuiden, 

kuvantamistekniikoiden sekä mahdollisuuksien mukaisesti. 

Fysiologisen kohinan suhdetta raakakohinaan on tutkittu muun muassa vaihtelemalla 

resoluutiota ja päämagneettikentän voimakkuutta. Eräässä tällaisessa vuoden 2005 

vertailevassa tutkimuksessa sovellettiin GE-EPI–tyypin fMRI–tekniikkaa 7, 3 ja 1,5 T 

kentissä käyttämällä noin 20 tervettä koehenkilöä. Kokeessa kuvattiin aivojen 

harmaata ainetta ja osallistujia pyydettiin olemaan täysin rentoutuneena koko 

kuvauksen ajan eikä mitään ärsykkeitä esitetty. [14] Alla olevassa taulukossa 5.4.1 on 

listattu kokeen keskiarvotuloksia virherajoineen fysiologisen ja termisen kohinan 

suhteelle kaikilla kolmella päämagneettikentän voimakkuudella sekä eri resoluutioilla. 

Kuvatarkkuudet on annettu millimetreissä muodossa XxYxZ, jossa vastaavassa 
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järjestyksessä vasemmalta oikealle tarkoitetaan taajuuden, vaiheen ja viipalevalinnan 

suuntia. Vastaavat vokselien eli tilavuuselementtien koot lasketaan kertomalla 

resoluution ulottuvuudet keskenään. Taulukosta 5.4.1 havaitaan tarvittavan aina sitä 

parempi kuvan erottelukyky mitä voimakkaampi päämagneettikenttä on käytössä, 

jotta suhde 
𝜎𝑃

𝜎0
 olisi pienempi kuin yksi. Tällaista resoluutiota vastaavat vokselikoot 

tämän tutkimuksen perusteella alla olevasta taulukosta lueteltuna 7, 3 ja 1,5 T kentissä 

ovat mainitussa järjestyksessä 3 mm
3
, 27 mm

3
 sekä 48 mm

3
. Korostetaan tässä 7 

teslan kuvauksessa saavutettavaa jo hyvin tarkan 3 mm
3
 resoluution raja-arvoa, jolla 

fysiologinen kohina saa pienemmän arvon kuin raakakohina. On lisäksi huomattava, 

että käytetyt erottelukyvyn suuntien tarkkuudet ovat valittavissa tarpeen mukaisesti. 

Esimerkiksi voitaisiin soveltaa isotrooppisesti yhtä suurta tarkkuutta joka suuntaan, 

kuten taulukon 5.4.1 vokselin kokoa 27 mm
3
 vastaava resoluutio 3x3x3 mm

3
. 

Tarkastellaan resoluutiota ja signaali-kohinasuhdetta lisää seuraavan luvun 

yhteydessä.  

Taulukko 5.4.1: GE-EPI kuvauksen fysiologisen ja termisen kohinan suhteen 

keskiarvotuloksia virherajoineen kentän voimakkuuksilla 7, 3 ja 1,5 T. Kuvauksen aikana 

henkilöt olivat levossa ilman toiminnallisia aktiivijaksoja. Tulokset on koottu Triantafyllou 

ym. [14] tutkimuksesta. 

Resoluutio 

mm
3
 

Vokselin koko 

mm
3
 

7 T 

σp / σ0 

3 T 

σp / σ0 

1,5 T 

σp / σ0 

1 x 1 x 3 3 0,91 ± 0,13 0,57 ± 0,27 0,34 ± 0,4 

1,5 x 1,5 x 3 6,75 1,12 ± 0,09 0,70 ± 0,19 0,43 ± 0,2 

2 x 2 x 3 12 1,54 ± 0,14 0,70 ± 0,14 0,63 ± 0,1 

3 x 3 x 3 27 2,23 ± 0,12 0,89 ± 0,09 0,61 ± 0,2 

4 x 4 x 3 48 3,84 ± 0,25 1,59 ± 0,11 0,78 ± 0,2 

5 x 5 x 3 75 5,16 ± 0,33 2,21 ± 0,14 1,35 ± 0,1 
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Edellä esitetyn tutkimuksen määritettyjä fysiologisen ja raakakohinan suhdeluvun 

keskiarvoja eri tilavuuselementtien arvoilla on havainnollistettu alla olevassa kuvassa 

24. Kuvaajat on piirretty edellisen sivun taulukon 5.4.1 tuloksista. Jokaisella 

magneettikentällä on arvioitu lineaarinen riippuvuus resoluution ja kohinasuhteen 

välillä. [14] Painotetaan suorien kulmakertoimien kasvua päämagneettikentän 

voimistuessa, mikä osoittaa fysiologisen kohinan aiheuttavan enemmän ongelmia 

voimakkaammilla kentillä. Tämän seurauksena resoluutiota on parannettava, jottei 

fysiologinen kohina olisi kohtuuttoman suurta tai hallitsevaa suhteessa raakakohinaan. 

Voidaan tähdentää 7 T fMRI–kuvantamiseen kuuluvan aina tarkka resoluutio. Yksi 

seuraavassa luvussa käsiteltävistä asioista on signaali-kohinasuhde, joka tulisi 

säilyttää riittävän hyvänä suhteellisen pienestä vokselin tilavuudesta huolimatta. 

Kuvan 24 7 teslan kenttää vastaavalta suoralta huomioidaan sama, edellisessä 

kappaleessa esiin tuotu, 3 mm
3
 resoluution raja-arvo, jolla fysiologinen kohina alittaa 

raakakohinan arvon.  

 

Kuva 24: Fysiologisen kohinan suhde termiseen kohinaan vokselin koon eri arvoilla. Mittaustulokset 

ovat keskiarvoja virherajoineen harmaata ainetta sisältävän aivokuoren eri alueista kaikilla ko. 

päämagneettikentän voimakkuuksilla. [14] 
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5.5 tSNR ja resoluutio 

Edellisessä luvussa käsiteltiin SNR:n teoreettista mallintamista sovellettuna BOLD-

kuvantamista varten ja arvioitiin kohinan eri osatekijöitä 7 T – 1,5 T 

päämagneettikentissä vaihtelemalla vokselin tilavuutta. Tässä luvussa tarkastellaan 

fMRI:ssä erityisesti käytettävää ajallista signaali-kohinasuhdetta tSNR (engl. tSNR = 

time course SNR) ja tutkitaan lisää resoluution vaikutusta ja valintaa. Mainittu tSNR 

on eräänlainen keskiarvo signaali-kohinasuhteesta. Tässä asiayhteydessä Huettel [6, s. 

530] määrittelee käsitteen ajallinen (engl. time course) tarkoittavan MR-signaalin 

keskimääräistä muutosta fMRI-kuvasarjassa otettujen kuvien suhteen.  

Ajallinen signaali-kohinasuhde tSNR esitetään keskimääräisen kuvasignaalin 

intensiteetin 𝑆̅ sekä raaka- ja fysiologisen kohinan neliösumman avulla [14]: 

𝑡𝑆𝑁𝑅 =
𝑆̅

√𝜎0
2+𝜎𝑃

2
         (5.5.1) 

Kun lisäksi huomioidaan määrittely 𝑆𝑁𝑅0 =
𝑆

𝜎0
, fysiologisen kohinan suhde 

raakakohinaan kirjoitetaan muotoon 

𝜎𝑝

𝜎0
= √(

𝑆𝑁𝑅0

𝑡𝑆𝑁𝑅
)2 − 1        (5.5.2) 

Palautetaan mieleen, että voimakkaampi päämagneettikenttä kasvattaa suhdelukua 

σp/σ0 (ed. luvun kuva 24) ja siten yhtälön 5.5.2 perusteella SNR0 kasvaa myös 

suhteellisesti suuremmaksi. Tämä ennakoi saavutettavaa parempaa signaali-

kohinasuhdetta. Toisaalta haasteena on fysiologisen kohinan kasvu. Ratkaisemalla 

tSNR lausekkeesta 5.5.2 saadaan identtinen yhtälö kuin edellisen luvun 5.4.13 

korvaamalla SNR  tSNR.  Tähdennetään tässä esitettävien yhtälöiden olevan 

yhteneviä luvussa 5.4 johdettujen 5.4.10–5.4.13 kanssa, kun asetetaan S  𝑆 ja SNR 

 tSNR. Näin ollen ajalliselle signaali-kohinasuhteelle saadaan  

𝑡𝑆𝑁𝑅 =
𝑆

𝜎
=

𝑆𝑁𝑅0

√1+𝜆2∙𝑆𝑁𝑅0
2
 ,      (5.5.3) 
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jossa λ on luvun 5.4 käsitellyn teorian perusteella 

𝜆 = √𝑐1
2 ∙ ∆𝑅2

∗2 ∙ 𝑇𝐸2 + 𝑐2
2       (5.5.4) 

Kiinnostavasti Triantafyllou ym. [14] odottivat kyseisen parametrin olevan 

suunnilleen riippumaton magneettikentän voimakkuudesta. Heidän mukaansa 

aiemmin kirjallisuudessa oli esitetty λ:lle likimääräiseksi vakioarvoksi aivojen 

harmaassa aineessa 0,012. He tutkivat, onko tämä malli edelleen voimassa riittävällä 

tarkkuudella 7 teslan kentän voimakkuudella. Yhtälöiden 5.5.3–5.5.4 avulla he 

määrittivät λ:n mittaamalla SNR0:n ja tSNR:n arvoja eri kaikuajoilla TE. He esittivät 

seuraavat tulokset kolmella päämagneettikentän voimakkuudella: 

 1,5 T  λ ~ 0,0123 

 3,0 T  λ ~ 0,0107 

 7,0 T  λ ~ 0,0086 .[14] 

Muutos on hyvin pieni ja tulos on likimäärin sama kahden desimaalin tarkkuudella 

kaikissa kentissä, λ ≈ 0,01. Esitetty lausekkeen 5.5.4 malli arvioidaan olevan 

voimassa riittävän tarkasti 7 T tapauksessa. On lisäksi huomionarvoista, että tSNR:n 

asymptoottinen maksimi on 1 / λ, joka määritetään yhtälöstä 5.5.3 asettamalla SNR0 

hyvin suureksi ja tämän seurauksena nimittäjälle likiarvoksi √𝜆2 ∙ 𝑆𝑁𝑅0
2. Koska 

parametri λ pienenee jonkin verran voimakkaammilla magneettikentillä, on tSNR:n 

asymptoottinen maksimi vastaavasti hieman suurempi. Tämä tulos ennakoi verrattain 

parempaa signaali-kohinasuhdetta päämagneettikentän voimakkuuden kasvaessa. 

Tarkastellaan seuraavaksi, miten tSNR vaihtelee resoluution suhteen. SNR0 on 

arvioitu olevan suoraan verrannollinen vokselin tilavuuteen, jolloin yhtälö 5.5.3 

esitetään muodossa 

𝑡𝑆𝑁𝑅 =
𝜅×𝑉

√1+𝜆2×𝜅2×𝑉2
        (5.5.5) 

jossa 𝜅 on vakio verrannollisuuskerroin ja V on vokselin tilavuus. Kuva 25 alla 

esittää ajallisen signaali-kohinasuhteen arvoja 7, 3 ja 1,5 T kentissä vokselin 
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tilavuuden eri arvoilla. Kuvaajien käyräsovitukset on laskettu yhtälön 5.5.5 avulla. 

[14] Kysymyksessä on sama GE-EPI fMRI tutkimus, josta esitettiin joitakin tuloksia 

edellisen luvun 5.4 loppuosassa. Koehenkilöt olivat kuvausten aikana levossa ilman 

aktiivijaksoja. Kuvassa 25 erityisesti päämagneettikentän voimistuessa saavutetaan 

aina parempi tSNR suhteellisen pienellä vokselin tilavuudella. Esimerkiksi 

käyräsovituksista 5 mm
3
 kohdalla todetaan likimääräiset tSNR–arvot 40, 30 ja 10 

vastaavilla kentillä 7, 3 ja 1,5 T. Edelleen 3 mm
3
 kohdasta luetaan tSNR–arviot 30, 20 

ja 7 vastaavilla 7, 3 ja 1,5 T kentillä. Painotetaan tSNR:n likiarvoa 30 7 T kentässä 

resoluutiolla 3mm
3
, jota voidaan pitää yleisesti riittävän hyvänä (ainakin > 20 on 

hyvin suositeltavaa). Kuvasta 25 nähdään myös ajallisen resoluution asymptoottinen 

käyttäytyminen, vaikka teoreettista maksimia 1 / λ ≈ 1 / 0,01 = 100 ei käytännössä 

saavutetakaan.  

 
Kuva 25: Ajallinen SNR (tSNR) vokselin tilavuuden eri arvoilla. Mittaukset ovat peräisin aivokuoren 

harmaasta aineesta ja ovat viiden henkilön keskiarvoja kullakin kentän voimakkuudella. 

Käyräsovitukset on saatu yhtälön 5.5.5 avulla. [14] 
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Käsitellään kuvantamisen avaruudellisen resoluution merkitystä lähemmin vuoden 

2008 tarkan resoluution 7 T EPI–tutkimuksen avulla. Seuraavan sivun kuvassa 26 

vertaillaan kyseisen tutkimuksen EPI–kuvasarjaa neljällä eri isotrooppisella 

resoluutiolla 7 T päämagneettikentässä. Järjestyksessä vasemmalta oikealle ja ylhäältä 

alas ovat tarkkuudet a) 3 mm, b) 2 mm, c) 1,4 mm ja d) 1,1 mm. Paremmalla 

erottelukyvyllä (pienemmällä vokselin koolla) signaalihäviöt pienenevät alemmassa 

otsa-alueessa
33

 ja tyvitumakkeiden
34

 alueella. Toisaalta d-kuvan resoluutiolla 1,1 x 1,1 

x 1,1 mm
3
 BOLD herkkyys (tästä lisää luvussa 5.6) putosi jonkin verran sen ollessa 

korkeimmillaan isotrooppisilla tarkkuuksilla 1,4 mm – 2 mm. [15] Esimerkiksi 

valitsemalla mainitulta väliltä resoluutioksi 1,5 x 1,5 x 1,5 mm
3
 saadaan vokselin 

tilavuudeksi noin 3,4 mm
3
. Tulos on yhtenevä luvussa 5.4 esitettyyn korkean 3 mm

3
 

resoluution valintaan 7 T fMRI kuvantamisessa, jossa lisäksi BOLD herkkyys 

pyritään optimoimaan. Kokoavasti luvuissa 5.4–5.5 esitetyn GE-EPI fMRI analyysin 

perusteella vokselin tilavuus valitaan optimaalisesti väliltä 2 mm
3
 – 8 mm

3
 7 T 

päämagneettikentissä. 

Pohditaan vielä, kuinka hyvä todella on resoluutio 1 mm x 1 mm x 3 mm, jossa 

sovelletaan taajuus- ja vaihesuuntaan yhden millimetrin tarkkuutta sekä 

viipalesuuntaan 3 mm:n erottelukykyä? Ihmisaivojen avaruudellisessa tarkastelussa 

on arvioitu seuraavat mittakaavat: Aivot 100 mm, aivopoimut 10 mm, 

vallitsevuuspylväät (engl. dominance columns) 1 mm, neuronit 0,01 mm ja synapsit 

0,001 mm. Luettelossa esiin tuoduista vallitsevuuspylväistä mainitaan esimerkkinä 

näköaivokuoren hyvin pienet (~ 1 mm) pylväänkaltaiset rakenteet, jotka ovat herkkiä 

yhdeltä silmältä tulevalle informaatiolle. [6, s. 219] Huomionarvoisesti 7 T fMRI-

kuvaus mahdollistaa hyvin tämänkaltaisten rakenteiden havaitsemisen. Kaiken 

kaikkiaan toiminnallisen magneettikuvantamisen tarkkuusalue on järkevästi asetettuna 

1 - 10 mm, jossa yläraja esitetään aivopoimun mittakaavan mukaisesti ja alarajana 

riittävän voimakkaalla päämagneettikentällä on erotettavissa 1 mm:n rakenteita. 

Todetaan saavutettavan resoluution 1 x 1 x 3 mm
3
 olevan erinomainen, vaikka 

                                                 

 
33

 Tämän työn liitteessä D esitetään aivojen alueiden yleisiä leikkauspintoja ja terminologiaa. 
34

 Tyvitumakkeet (basaaligangliot) ovat kollektiivinen nimitys useille tumakepareille aivopuoliskojen 

”tyvessä”, tarkemmin niiden sisäpintojen lähellä, talamuksen ympärillä ja alapuolella. [4, s. 58] 

Talamuksesta kerrotaan lisää työn liitteessä E. 
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esimerkiksi vallitsevuuspylväiden kokoisten rakenteiden erottaminen ihanteellisessa 

tapauksessa vaatiikin hieman tarkempaa kuin 1 mm:n erottelukykyä. 

 

 
 

Kuva 26: 7 T EPI–kuvat isotrooppisilla resoluutioilla a) 3 mm, b) 2 mm, c) 1,4 mm ja d) 1,1 mm 

samassa viipaletasossa. Tarkemmalla resoluutiolla on vähemmän signaalihäviötä alemmassa otsa-

alueessa ja tyvitumakkeiden alueella. [15] 
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5.6 BOLD kontrasti ja herkkyys 

Työn luvussa 2.3 kuvantamissekvenssien yhteydessä tutkittiin kuvakontrastia eli 

signaalin intensiteettieroja ja tähän vaikuttavia joitakin merkittäviä tekijöitä. Tässä 

luvussa määritellään kontrastin matemaattinen lauseke ja käsitellään voimakkaan 

päämagneettikentän vaikutusta siihen. Lisäksi tarkastellaan kontrastin suhdetta 

kohinaan (engl. CNR = Contrast to Noise Ratio) ja BOLD herkkyyttä. Pohditaan 

tutkimusesimerkkejä, joissa vertaillaan 7 T ja 3–4 T sekä 1,5 T kenttien 

voimakkuuksia toisiinsa.  

Matemaattisesti kontrasti kirjoitetaan muodossa 

𝐶 =
𝑆𝑎−𝑆𝑏

𝑆𝑎+𝑆𝑏
 ,         (5.6.1) 

jossa Sa ja Sb ovat vastaavien kudosten a ja b signaali-intensiteetit [1, s.66]. On 

mainittu, että luvussa 5.3 esiin tuotu relaksaationopeuden suhteellinen muutos 

∆R2
*
/R2

*
 määrää saatavaa BOLD-kontrastia [12]. Tutkitaan kontrastin yhtälön 

signaaleja Sa ja Sb kognitiivisessa kokeessa. Oletetaan ensiksi esitettävän ärsykkeen 

aikana toiminnalliseksi aivojen alueeksi vain kudos a, kun toisaalta kudoksen b 

alueella ei tapahdu muutosta. Olkoon edelleen signaalin muutos aktivaatiossa ∆Sa ja 

ärsykkeettömän jakson signaalin voimakkuus Soff,a, jolloin signaalin intensiteetti 

kyseisestä alueesta esitetään näiden summana: 

𝑆𝑎 = ∆𝑆𝑎 + 𝑆𝑜𝑓𝑓,𝑎        (5.6.2) 

Luvun 5.3 tarkastelun perusteella signaalin muutokselle kokeen aktiivijaksolla on 

voimassa lauseke 

∆𝑆𝑎 ≈ −𝑇𝐸 ∙ ∆𝑅2𝑎
∗ ∙ 𝑆𝑜𝑓𝑓,𝑎 ,      (5.6.3) 

jossa TE on kaikuaika ja ∆R2a
*
 on relaksaationopeuden muutos aktiivijaksolla 

kudoksen a alueessa. Sijoittamalla yhtälö 5.6.3 lausekkeeseen 5.6.2 saadaan  

𝑆𝑎 ≈ (−𝑇𝐸 ∙ ∆𝑅2𝑎
∗ + 1) ∙ 𝑆𝑜𝑓𝑓,𝑎      (5.6.4) 
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Käytetään kaikuajalle poikittaisen relaksaatioajan arvoa kudoksessa a, toisin sanoen 

TE = T2a
*
 = 1/ R2a

*
,
 
ja korvataan -∆R2a

*
 itseisarvolla |∆R2a

*
| (koska ∆R2a

*
<0 ). Tästä 

saadaan lopulta signaali-intensiteetille aktivaatioalueessa a suhteellisen 

relaksaationopeuden avulla lausuttuna 

𝑆𝑎 ≈ (
|∆𝑅2𝑎

∗ |

𝑅2𝑎
∗ + 1)  ∙ 𝑆𝑜𝑓𝑓,𝑎       (5.6.5) 

Yhtälöiden (5.6.5) ja (5.6.1) sekä luvun 5.3 tulosten perusteella arvioidaan kontrastin 

todella paranevan suuremmilla päämagneettikentän voimakkuuksilla
35

. Lisäksi tässä 

yhteydessä on syytä mainita monen muun tekijän vaikuttavan saatavaan kontrastiin. 

Huomioitavana ovat esimerkiksi kuvantamissekvenssi ja -tekniikka, MRI-

instrumentointi kelaratkaisuineen ja kuvauksen toistoaika TR. Joka tapauksessa 

kasvattamalla päämagneettikenttää saadaan edellytykset erinomaiseen kontrastiin. 

Otetaan tästä yksinkertaistettu esimerkki hyödyntämällä luvun 5.3 motorisen GE EPI 

fMRI-kokeen tuloksia, jossa relaksaationopeuden suhteelliselle muutokselle saatiin 

keskiarvotulokset 0,083 ja 0,054 sekä 0,044 vastaavilla kentän voimakkuuksilla 7, 3 

ja 1,5 T [12]. Käyttämällä tässä luvussa jo esitettyjä tuloksia ja yhtälöitä sekä 

asettamalla TE = T2a
*
 = 1/ R2a

*
 ja Soff,a= Soff,b=Soff kirjoitetaan kontrastin yhtälölle 

5.6.1 likimäärin 

𝐶 =
𝑆𝑎−𝑆𝑏

𝑆𝑎+𝑆𝑏
≈

∆𝑆𝑎

∆𝑆𝑎+2∙𝑆𝑜𝑓𝑓
≈

1

1+2∙(
|∆𝑅2𝑎

∗ |

𝑅2𝑎
∗ )−1

     (5.6.6) 

Yhtälöllä 5.6.6 voidaan laskea tämän esimerkkikuvauksen kontrastin arviot tutkituissa 

päämagneettikentissä: 

 7T: 
|∆𝑅2𝑎

∗ |

𝑅2𝑎
∗ = 0,083 ⇒ 𝐶(7𝑇) ≅ 0,040 

 3T: 
|∆𝑅2𝑎

∗ |

𝑅2𝑎
∗ = 0,054 ⇒ 𝐶(3𝑇) ≅ 0,026 

                                                 

 
35

 Suorittamalla kontrastin yhtälössä (5.6.1) muuttujanvaihto X = Sa/Sb, saadaan 𝐶(𝑋) =
𝑋−1

𝑋+1
 . Tämä on 

aidosti kasvava funktio, sillä 
𝑑𝐶(𝑋)

𝑑𝑋
=

2

(𝑋+1)2 > 0 ja kasvaa X:n kasvaessa. 
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 1,5T: 
|∆𝑅2𝑎

∗ |

𝑅2𝑎
∗ = 0,044 ⇒ 𝐶(1,5𝑇) ≅ 0,022 

 

Lisäksi määritetään kontrastin suhteellinen kasvu 7 T ja pienempien kenttien välillä: 

 
𝐶(7 𝑇)

𝐶(3 𝑇)
 % ≅ 154 % 

 
𝐶(7 𝑇)

𝐶(1,5 𝑇)
 % ≅ 182 %  

 

Tarkastellaan seuraavaksi kontrastin suhdetta kohinaan, jonka voidaan olettaa edellä 

esitetyn perusteella paranevan voimakkaammilla päämagneettikentillä. Kudosalueiden 

a ja b välinen kontrasti-kohinasuhde CNR määritellään yhtälöllä 

𝐶𝑁𝑅𝑎𝑏 =
𝑆𝑎−𝑆𝑏

𝜎
 ,       (5.6.7) 

jossa Sa ja Sb ovat vastaavien kudosten a ja b signaali-intensiteetit sekä σ on kohina 

[1, s.66]. Pohditaan esimerkkinä erästä fMRI-tutkimusta vuodelta 2011. Tässä 

kliinisessä
36

 17 koehenkilön kokeessa yksi arvioitavista tekijöistä oli CNR. 

Tavoitteena oli kliinisessä mielessä vahingoittuneen käden liikkeistä vastaavan 

aivojen motorisen
37

 osa-alueen paikantaminen fMRI:n avulla ja tämän tiedon 

hyödyntäminen varsinaisessa kirurgisessa leikkausoperaatiossa. Kokeessa 

toiminnallisena tehtävänä oli yksinkertaisesti toistuva vammautuneen käden 

avaaminen ja sulkeminen silmiä pidettäessä samalla auki. Tekniikkana oli 3 ja 7 

teslan 2D GE-EPI–kuvaus, jossa sovellettiin lisäksi rinnakkaiskuvausmenetelmää 

GRAPPA
38

. Lisäksi tarkoituksena oli verrata 7 T kentän kuvauslaitteiston edullisuutta 

3 T laitteistoon. Kaikuajat TE valittiin optimaalisten T2
*
 arvojen mukaan, 3T kentässä 

28 ms ja 7T kentässä 22 ms. Tässä tutkimuksessa kontrasti-kohinasuhteelle CNR 

saatiin keskiarvot 3,3 ja 4,3 vastaavissa kentissä 3 T ja 7 T. [16] Tämä merkitsee 

verrattain hyvää, 130 % suhteellista kasvua käytettäessä 7 T laitteistoa 3 T sijaan. 

                                                 

 
36

 Kliinisessä tutkimuksessa käytetään koehenkilöinä ihmisiä, joiden biolääketieteellistä tai terveyteen 

liittyvää tilaa arvioidaan. 
37

 Aivojen otsalohkon toinen pääosista on motorinen lohko, katso lisää tämän työn luvusta 3.3. 
38

 Rinnakkaiskuvausta käsitellään työn luvussa 5.10. 
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Huomionarvoisesti CNR laskettiin yhtälön 5.6.7 merkinnöin esitettynä valitsemalla 

Sa–Sb = ∆SCNR, jossa tarkemmin esitettynä ∆SCNR oli keskiarvoistettu ROI-alueen 

signaalin muutos: tutkimuksen aktiivivaiheen keskiarvosignaalin ja ärsykkeettömän 

passiivivaiheen keskiarvosignaalin intensiteettien erotus. CNR-parannus ei kuitenkaan 

osoittaudu ongelmattomaksi, sillä 7 teslan kuvaus kärsii suuremmasta määrästä 

artefaktoja verrattuna heikompien kenttien kuvauksiin. Näitä haasteita eritellään työn 

seuraavassa luvussa 5.7. 

Pohditaan luvun loppuosassa kuvantamisen BOLD herkkyyttä BS (engl. BS = Bold 

Sensitivity). Tämä suure määritellään kaikuajan ja mitattavan signaali-intensiteetin 

tulona [17]: 

𝐵𝑆 = 𝑇𝐸 ∙ 𝑆         (5.6.8) 

Signaalille T2
*
-painotteisessa kuvauksessa on tunnetusti voimassa eksponenttiyhtälö 

𝑆 = 𝑆0𝑒
−𝑇𝐸

𝑇2
∗

         (5.6.9) 

Palautetaan mieleen BOLD-ilmiön aiheuttavan muutoksen poikittaiseen 

relaksaatioaikaan, jonka suuruus on ∆T2
*
. Tämä puolestaan saa aikaan signaalin 

intensiteetin muutoksen ∆S. BOLD herkkyys on välttämätöntä maksimoida, koska se 

on osoitettu suoraan verrannolliseksi suhteeseen ∆S / ∆T2
*
 [17]. Yhdistämällä 

lausekkeet 5.6.8–5.6.9 havaitaan herkkyyden vaihtelevan kaikuajan suhteen. 

Huippuarvoa vastaava kaikuajan arvo saadaan derivoimalla BS:n lauseketta TE:n 

suhteen ja asettamalla tulos nollaksi: 

𝑑𝐵𝑆

𝑑𝑇𝐸
= 𝑆 (1 −

𝑇𝐸

𝑇2
∗ ) = 0 ⟺ 𝑇𝐸 = 𝑇2

∗    (5.6.10) 

Lisäksi todetaan tässä kohdassa olevan herkkyyden maksimiarvo, sillä derivoimalla 

BS toiseen kertaan saadaan 

𝑑2𝐵𝑆

𝑑𝑇𝐸2|
𝑇𝐸=𝑇2

∗
< 0        (5.6.11) 
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BOLD herkkyys siis maksimoituu, kun kaikuaika saa poikittaista relaksaatioaikaa 

vastaavia arvoja. Kuvantaminen tulisi aina toteuttaa riittävän lähellä tapauskohtaisia 

T2
*
-arvoja, jotka vaihtelevat esimerkiksi kudostyypistä ja päämagneettikentän 

voimakkuudesta riippuen. Kuvassa 27 alla on esitetty erään tutkimuksen BOLD 

herkkyyden arvoja kaikuajan TE suhteen [17]. Maksimi saavutetaan kohdassa TE = 

T2
*
 = 60 ms. Tähdennetään kuvaajan riittävää leveyttä maksimin ympärillä, jonka 

seurauksena tämän esimerkin kaikuajan arvoilla 30–100 ms herkkyyden arvo pysyy 

suurempana tai yhtä suurena kuin 80 % maksimiarvosta. Kyseinen vaihteluväli 

voidaan esittää poikittaisen relaksaatioajan avulla likimääräisesti muodossa 50 % ∙ T2
*
 

≤ TE ≤ 150 % ∙ T2
*
. Samantyyppinen vaihteluväli ja kuvaajien leveys maksimin 

ympäristössä havaitaan myöhemmin tässä luvussa kuvassa 28, jossa nähdään 

vertailevana tutkimuksena kentän voimakkuuksia 7 T ja 4 T vastaavat herkkyyden 

kuvaajat. 

 

 

Kuva 27: BOLD herkkyyden riippuvuus kaikuajasta TE, kun T2* on 60 ms. BS on annettu prosentteina 

maksimiarvosta. [17] 

 

Herkkyyden on todettu paranevan voimakkaammassa päämagneettikentässä ja tämä 

on yksi tärkeistä perusteista suuremman päämagneettikentän kuvantamisen 

käyttökelpoisuudelle [12][15]. Määritetään vuoden 2001 vertailevan tarkan 
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resoluution fMRI EPI-kuvauksen [9] tuloksia käyttämällä BOLD herkkyyden 

kuvaajat 7 T ja 4 T kentissä. Huomioidaan tämän työn luvun 5.3 tarkastelu ja 

erityisesti siinä esitetty lauseke 5.3.5, jonka mukaan BOLD-signaalin suhteelliselle 

muutokselle on voimassa 

∆𝑆

𝑆
≈ −𝑇𝐸 ∙ ∆𝑅2

∗ . 

Yhtälö 5.6.8 voidaan nyt kirjoittaa tähän vertaamalla likimääräisesti muodossa 

𝐵𝑆 ≈ |
ΔS

Δ𝑅2
∗|         (5.6.12) 

Yacoubin [9] näköaivokuoren tutkimuksessa mitattiin signaalin muutos aktivaatiossa 

ja relaksaationopeuden muutos harmaassa aineessa, joten yhtälön 5.6.12 avulla 

saadaan herkkyyden arvot laskettua näitä arvoja käyttämällä. Kuvassa 28 alla 

laskentatuloksista on esitetty BOLD herkkyyden kuvaajat eri kaikuajan arvoilla sekä 7 

T että 4 T kentän voimakkuuksilla. Huippukohdat ovat näköaivokuoren tunnettuja 

T2
*
-arvoja vastaavissa kohdissa molemmilla kentillä: 7 T kentässä noin 25 ms ja 4 T 

kentässä noin 35 ms. Herkkyys on merkittävästi parempi voimakkaammassa kentässä, 

kuvasta 28 laskettuna maksimiarvon suhteellinen kasvu on likimäärin 20 %. 

Kuvaajien leveys maksimin ympärillä on yksi huomioon otettava hyvä tulos, joten 

vasta TE:n arvolla 40 ms herkkyydelle saadaan parempi arvo 4 T kentässä verrattuna 

7 T kenttään. Samalla tavalla kuin edellä kuvan 27 tarkastelun yhteydessä todettiin, 

BOLD herkkyys pysyy vähintään 80 %:ssa maksimiarvostaan, kun likimäärin 

asetetaan 50 % ∙ T2
*
 ≤ TE ≤ 150 % ∙ T2

*
. Kuvasta 28 voidaan havaita, että tulos on 

voimassa hyvällä tarkkuudella. Tällainen vaatimustaso huomioiden kaikuajan arvioitu 

vaihteluväli olisi noin 13–37 ms 7 T kuvauksessa ja toisaalta 18–52 ms 4 T 

kuvauksessa. Tutkittava aivojen alue ja sen vaikutus relaksaatioajan suuruuteen on 

aina muistettava huomioida.  



64 

 

   

 
 

Kuva 28: BOLD herkkyyden kuvaajat kaikuajan TE suhteen. Tulokset on laskettu hyödyntämällä tarkan 

resoluution näköaivokuoren BOLD fMRI EPI-kuvausta 7 T ja 4 T päämagneettikentissä [9]. 

 

Tarkastellaan vielä herkkyyden suhdetta resoluutioon. Edellisessä kappaleessa 

käsitellyssä tutkimuksessa oli käytetty noin 3 mm
3
 vokselin kokoa (matriisi 256x256, 

FOV 200x200 mm
2
, 5 mm viipalepaksuus [9]) molempien päämagneettikenttien 

kuvantamisessa. Koska tällä on vaikutusta signaali-kohinasuhteeseen, on luontevaa 

ajatella, että myös herkkyys riippuu erottelukyvyn valinnasta. Erään toisen 7 T EPI-

tutkimuksen yhteydessä todettiin BOLD herkkyyden olevan parhaimmillaan 2 mm tai 

1,4 mm isotrooppisilla resoluutioilla ottaen huomioon käytettävät kelaratkaisut. 

Lisäksi huomautettiin, että herkkyyden optimoinnin kannalta termisen ja systeemin 

muun kohinan tulisi olla suuruudeltaan samaa luokkaa kuin fysiologisen kohinan. [15] 

Työn luvun 5.4 lopussa näytettiin tämäntyyppisen kohinasuhteen olevan mahdollinen 

7 T kuvauksessa valitsemalla suuruusluokkaa 2–6 mm
3
 vastaavia resoluution arvoja. 

Erityisen toimivaksi tässä suhteessa on osoittautunut tarkkuus 3 mm
3
, jollaista 

käytettiin yllä olevan kuvan 28 tutkimuksessa. Toisaalta huomioidaan liian pienen 

erottelukyvyn heikentävän signaali-intensiteettiä ja SNR:ää turhan paljon. Tästä 

seuraisi huonompi herkkyyden arvo, joka yhtälön 5.6.8 määrittelyn perusteella on 

suoraan verrannollinen signaalin voimakkuuteen. Optimaalinen 7 T kuvantaminen 

tulisi toteuttaa hyvin tarkalla resoluutiolla myös BOLD herkkyyden maksimoimiseksi. 
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5.7 Artefaktat 

Tässä luvussa käsitellään merkittäviä 7 teslan fMRI-kuvantamisen artefaktoja ja 

ongelmia. Tarkastelun avulla voidaan ymmärtää keskeiset huomiota vaativat osa-

alueet, joihin tulisi etsiä tapauskohtaisesti ratkaisuvaihtoehtoja. Esitetään joitakin 

tekniikoita ja periaatteita kuvantamishaasteiden selvittämiseksi, joissa erityisesti 

painotetaan magneettikentän epähomogeenisuuden ratkaisemista. 

Määritellään aluksi, mitä artefaktalla tarkoitetaan. Se voidaan havaita sellaisena 

kuvassa olevana piirteenä, joka vääristää kuvattavaa kohdetta. Tämä voisi olla kirkas 

signaali kuvattavan kappaleen ulkopuolella tai signaalin puuttuminen kohdasta, jossa 

pitäisi näkyä jotakin. Se voisi myös olla sellainen poikkeama kuvassa, jonka 

seurauksena suora viiva näyttäisi kaarevalta tai jokin alue olisi keinotekoisesti 

suurentunut tai pienentynyt. Suuri määrä MRI-artefaktoja ilmenee ”haamu”-kuvina. 

Tällainen haamu on tietyn anatomisen yksityiskohdan heikosti tai hämärästi näkyvä 

kopio, joka on siirtynyt kuvassa paikaltaan johonkin suuntaan. [1, s.79]  

Ensiksi välttääkseen artefaktoja on ymmärrettävä niiden esiintymisen taustalla 

vaikuttavat tekijät. Kuvan vääristymä tietenkin korjaantuu, jos sen alkuperäinen 

aiheuttaja pystytään poistamaan ennen varsinaista kuvausprosessia. Tämä ei usein 

onnistu kokonaan, kuten havaitaan tässä luvussa. Varsinkin voimakkaan 

magneettikentän fMRI on hyvin herkkä artefaktoille, mikä on seurausta korkeasta 

taajuudesta. 7 T laitteistolla protoniytimillä kuvattaessa Larmor-taajuus on noin 300 

MHz ja RF-kentän vastaava aallonpituus ihmisen aivoissa on arviolta 13 cm, joka on 

likimääräisesti aikuisen henkilön pään kokoluokkaa. Näillä geometrisilla 

mittasuhteilla RF-kentän vaihejakauma tulee kuvattavan näytteen paikasta 

riippuvaiseksi, mikä aiheuttaa hyvin merkittävää kentän variointia. [27] Toiseksi 

artefaktoihin ja niiden yhtenä syynä oleviin kenttien epähomogeenisuuksiin voidaan 

vaikuttaa kuvauksen ja mittausten aikana ja jälkeen. Tässä tapauksessa laadun 

parantamiseksi sovelletaan kerättyjen mittaustulosten jälkiprosessointia, kuten 

erilaisia suodatusalgoritmeja, ja esimerkiksi kuvantamisen aikana k-avaruuden ratojen 

säätämistä tai korjaamista viipalekohtaisesti. Käsitellään seuraavaksi kolmea tärkeää 7 

T kuvantamisen haastetta, joita on korostettu monien tutkimusten yhteydessä [16] 

[18] [25]: 
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 Suskeptibiliteetti ja B0-epähomogeenisuus 

 Liikeartefakta, pään liike 

 B1- tai RF- epähomogeenisuus 

Ensiksi arvioidaan suskeptibiliteettiä ja päämagneettikentän epähomogeenisuutta. 

Jälkimmäisestä seuraa signaalihäviöitä T2
*
-painotteisiin kuviin varsinkin ilman ja 

kudoksen rajapinnoilla [6]. Tästä aiheutuva kuva-artefakta tunnetaan 

suskeptibiliteettina. Lisäksi hieman erisuuruiset magneettikentät erilaisissa kudoksissa 

muodostavat mikrogradientteja, jotka nopeuttavat vaihtelevien kudostyyppien 

protonien välistä epävaiheistumista. Tämä vaihe-ero on suuruudeltaan  

∆𝜙 = 𝛾 ∙ 𝐺𝑖 ∙ ∆𝑟 ∙ 𝑇𝐸 ,        (5.7.1) 

jossa Gi on sisäisen magneettikentän gradientti ja ∆r on vokselin koko. [1, s.102] 

Pahimmillaan signaali häviää jopa kokonaan, joten ratkaisut ovat ensiarvoisen tärkeitä 

kuvan laadun kannalta. On huomioitava, että siirryttäessä 3 T kentästä 7 teslaan 

suskeptibiliteetti kasvaa merkittävästi, mistä seuraa verrattain suurempia vokselin 

sisäisiä signaalihäviöitä ja kuvan geometrisia vääristymiä. Kenttien homogenisoinnin 

lisäksi kuvantamisessa on järkevää käyttää ohuempia viipaleita tai pienempää 

vokselikokoa, eli parantaa resoluutiota. [25] Yhtälön 5.7.1 perusteella pienempi 

vokselikoko vähentää vaihe-eroa, joka aiheuttaisi heikomman signaalin. Lisäksi 

aivojen alueesta ja leikkuupinnasta riippuen voidaan harkita vaihtelevaa 

viipalepaksuuden käyttämistä. Alueissa, joissa tiedetään tai havaitaan olevan 

merkittävää suskeptibiliteettia, asetetaan ohuempi viipale tai tilavuudeltaan pienempi 

vokseli. Eräs tällainen alue on mahdollisesti aivokammioiden lähellä, joiden koosta 

riippuen voi syntyä haasteellisia rajapintoja kudoksen ja selkäydinnesteen välillä. 

Muita esimerkkejä ongelmallisista alueista ovat aivojen ulkoreunan ja kallon rajapinta 

sekä nenäontelon läheinen alue etumaisessa otsalohkossa. Aivojen rakenne on hyvin 

heterogeeninen ja sisältää monenlaisia kudosrakenteita ja suskeptibiliteetille herkkiä 

rajapintoja. Tämä on huomioitava vokseleiden koon ja muodon valinnoissa entistä 

huolellisemmin kuvattaessa 7 T MRI-laitteistolla. 
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Päämagneettikentän B0 epähomogeenisuuksien tiedetään yleisesti aiheuttavan 

suskeptibiliteettiä ja ongelma korostuu 7 T kuvantamisessa. Muistetaan ytimien 

spinien pyörivän resonanssissa Larmor-taajuudella, joka on suoraan verrannollinen 

kenttään B0. Signaalin muodostamista varten jokaisessa kuvan paikassa on oma 

yksilöllinen paikkataajuutensa, joka riippuu paikan mukana vaihtuvista gradienteista 

ja ihanteellisesti homogeenisena pysyvästä kentästä B0. Kun päämagneettikenttä on 

epähomogeeninen, kuvattavan näytteen tietyn paikan magneettikenttä ja taajuus eivät 

pysy vakioina ja lopullinen kuva vääristyy. Alla olevassa kuvassa 29 esitetään neljä 

vedellä täytettyä, todellisuudessa suoraa putkea neliön muodostelmassa. B0-

epähomogeenisuuden seurauksena yksi putkista on selvästi taipunut tässä MRI-

kuvassa [24]. On havaittu, että geometriset vääristymät voivat olla 7 T EPI-kuvissa 

jopa 3–4 cm riippuen aivojen alueesta ja valitun kuvaussekvenssin parametreistä [15]. 

Ratkaisuina kentän homogenisointiin sovelletaan ensimmäisen tai korkeamman 

kertaluvun B0-shimming
39

 tekniikoita sekä z-shim gradientteja, jotka voidaan myös 

paikallisesti optimoida [15] [17] [25]. Eräs mainitsemisen arvoinen ratkaisu on 

koehenkilökohtaisesti käytettävä dynaaminen B0-shimming, jonka soveltamista 

voimakkaan 7 T magneettikentän kuvantamiseen esitettiin vuonna 2011. Tässä shim-

kelojen virrat päivitetään viipale kerrallaan moniviipalekuvauksen aikana. Tekniikalla 

saavutettiin parempi kentän homogeenisuus kuin pelkällä staattisella shimming-

ratkaisulla. Toisaalta korkeamman kertaluvun shim-keloja ei normaalisti suojata 

aktiivisesti, joten dynaaminen parametrien päivittäminen tällaisia keloja käyttämällä 

voi aiheuttaa merkittäviä pyörrevirtoja. [25] [26] 

                                                 

 
39

 Magneettikuvantamisessa shimming merkitsee tekniikkaa, jolla pyritään korjaamaan tai säätämään 

magneettikenttää tavoitteena saada siitä mahdollisimman homogeeninen. Tekniikat jaetaan 

passiiviseen, aktiiviseen ja dynaamiseen shimming-luokkaan [1, s.172–173]. 
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Kuva 29: MRI-kuva neljästä vedellä täytetystä putkesta, joista alimmassa havaitaan vakava 

geometrinen vääristymä [24]. 

 

Toiseksi tarkastellaan pään liikkeestä lopulliseen kuvaan muodostuvaa liikeartefaktaa. 

On helppo ymmärtää tarve kiinnittää kuvattava alue tai näyte, tässä tapauksessa 

ihmisen pää, täysin paikalleen. Jokainen tarkasti määritelty piste FOV:ssä näkyy siten 

täsmälleen vastaavalla oikealla paikallaan lopullisessa kuvassa. Jo pieni liike siirtää 

jäykän kappaleen kuvauksessa kaikkia pisteitä saman verran pois alkuperäiseltä 

paikaltaan. Tässä suhteessa voimakkaamman kentän laitteisto on herkempi, minkä 

alla oleva kuva 30 osoittaa. 7 T kuvausta verrattiin 3 T MRI-laitteistoon ja mitattiin 

kahden peräkkäisen aivojen kuvan välistä siirtymää millimetreissä. Liikkeen määrän 

keskiarvo on kuvasta arvioiden 3 T kentässä 0,045 mm ja 7 T kentässä 0,090 mm eli 

noin kaksinkertainen. Tähän todennäköisesti vaikuttavia syitä olivat tilarajoituksista 

aiheutuva huonolaatuisempi 7 T pääkelan paikkakiinnityksen mekanismi ja yleinen 

epämukavuus (tila, äänet, valaistus) verrattuna 3 T laitteistoon. [16] Kuvassa 31 alla 

esitetään pään alueen MRI-kuvaa, jossa huomataan selkeä liikeartefakta seurauksena 

pään pystysuuntaisesta liikkeestä kuvauksen aikana. Aivojen anatomiset 

yksityiskohdat ja pääkallon pinta näkyvät kuvassa kahtena, jolloin koko pään alueesta 

on muodostunut osittain päällekkäinen kopio tai haamukuva. 



69 

 

   

 
 

Kuva 30: Pään liikkeen määritys. Kahden peräkkäin tallennetun aivojen kuvan siirtymä toisiinsa 

nähden millimetreissä 3 T ja 7 T MRI-laitteistoilla. Tuloksissa kuvassa on näytetty sekä keskiarvo että 

keskihajonta. [16] 

 

 

Kuva 31: MRI-kuvassa pää liikkui ylä- ja alasuunnassa kuvauksen puolivälissä [24]. 
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Kuva 32: Pään paikoillaan pitämiseksi kuvauksen aikana voidaan käyttää kasvojen piirteitä 

mukailevaa tukirakenteeseen kiinnitettyä kestomuovinaamiota (Med-Tec). [6] 

 

Pään liikkumisesta aiheutuvien ongelmien minimoimiseksi sovelletaan lopullisten 

kuvasarjojen korjausalgoritmeja tai estetään liike tehokkaasti jo ennen kuvausta. 

Ensiksi mainittu tapa on huomattavasti hankalampi. Tavoitteena liikkeen korjauksessa 

on säätää kuvasarjaa siten, että aivot ovat aina täsmälleen samassa kohdassa. Yleisesti 

tekniikka, jossa kaksi kuvaa asetetaan avaruudellisesti päällekkäin, on nimeltään 

yhteisrekisteröinti (engl. coregistration). Peräkkäiset kuvat fMRI-aikasarjassa 

yhteisrekisteröidään yhdeksi vertailukuvaksi, jonka päälle muita sarjan kuvia 

sijoitetaan näin määrätylle oikealle paikalleen. Helpompi ratkaisu on estää pään liike 

heti alkuunsa kuin korjata sitä myöhemmin. Ensiksi tässä voidaan käyttää jonkin 

tyyppisiä pään pidikkeitä, kuten esimerkiksi yllä olevan kuvan 32 kestomuovinaamio, 

joka muovautuu kasvon piirteisiin ja kiinnitetään staattiseen tukirakenteeseen. 

Toiseksi koehenkilöitä on mahdollista kouluttaa MRI-simulaattoreilla. Näiden avulla 

voidaan totutella varsinaisen kuvauksen ääniin, asentoon, liikkumatta pysymiseen ja 

muihin olosuhteisiin samalla kun pään liikettä tarkkaillaan. Koulutuksen ansiosta 

henkilöt oppivat paremmin rentoutumaan sekä tuntemaan olonsa mukavammaksi 

varsinaisessa fMRI-kuvauksessa. [6, s. 274–276] 
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Kolmantena painotettavana osa-alueena analysoidaan B1- tai RF-kentän 

epähomogeenisuuden vaikutusta. Esitetään aluksi tarkemmin ongelman kuvaus ja 

lopuksi joitakin tunnettuja ratkaisuja. Tämän luvun alkupuolella tuotiin esiin 

voimakkaan magneettikentän kuvantamisen vaikeuksien yksi perussyistä, korkeat 

taajuudet. Erityisesti 7 T kentässä protoniytimien Larmor-taajuus on noin 296 Mhz ja 

vastaava RF-aallonpituus aivoissa samaa luokkaa kuin ihmisen pään halkaisija. 

Vuonna 2000 Hoult ym. [23] osoittivat korkeiden taajuuksien kuvantamisen 

teoreettisessa tutkimuksessaan, että homogeeninen B1-kenttä oli täysin saavuttamaton 

koko kuvattavan kohteen alueelle. Toisaalta yhtenäinen kenttä pystyttiin 

muodostamaan näytteen pienemmille pinnoille kuten poikittaisen tason viipaleille. 

Tällaisen osittain homogeenisen kentän muodostamiseen tarvittava RF-virran 

jakauma riippui näytteestä ja taajuudesta. [23] Näistä tuloksista tehdään kaksi 

merkittävää huomiota. Ensiksi mahdollisuus homogeeniseen RF-kenttään kuvattavan 

kohteen pienemmissä osa-alueissa tuo mieleen vaiheistettujen kelaryhmien 

käyttämisen ja rinnakkaiskuvantamisen. Toiseksi paikkariippuvuus tarkoittaisi 

kuvantamisessa aktiivista B1-kentän korjaamista ja säätämistä viipale- ja ROI- 

kohtaisesti. Analysoidaan esimerkkejä tämän tyyppisistä toteutuksista luvun 

loppuosassa.  

RF-kentän variaatio on verrattain hyvin suurta magneettikenttää kasvatettaessa. Pään 

alueen kuvauksissa 4 T ja 7 T laitteistoilla on havaittu B1:sen vaihtelevan vastaavasti 

23% ja 42% [28]. Ero on melkein kaksinkertainen, mistä seuraa signaali-

kohinasuhteen paikasta riippuvaa selkeää muuntelua ja heikkenemistä. Lisäksi RF-

epähomogeenisuuden on todettu aiheuttavan merkittäviä sekä usein arvaamattomia 

vääristymiä MRI-kuviin ja esimerkiksi keskelle kuvaa muodostuva kirkas piste 

nähdään usein 7 T kentillä käytettäessä tilavuuskeloja [25]. B1-kentän käyttäytymistä 

suuren taajuuden kuvantamisessa on tutkittu paljon sekä teoreettisten simulaatioiden 

että käytännön kokeiden avulla. Yksi tapa on soveltaa ihmisaivoja jossain määrin 

riittävästi vastaavaa fantomia, ja arvioida sen avulla teoriassa ja käytännön tasolla 

kentän homogeenisuutta sekä korjausvaihtoehtoja. Yleensä fantomit sisältävät ehkä 

käytännön toteutuksen mahdollisuudet huomioiden homogeenista liuosta, joka vastaa 

suhteellisen tarkasti aivokudoksen sähköisiä ominaisuuksia kuten dielektrisyyttä ja 

johtavuutta. Vaikka oikeat aivot ovat paljon monimutkaisempi rakenteeltaan kuin 

tällainen fantomi, saadaan kuitenkin hyviä käyttökelpoisia tutkimustuloksia. 



72 

 

   

 Tarkastellaan B1-kentän käyttäytymistä ihanteellisesti havainnollistavaa simulaatiota, 

jonka avulla vertaillaan 64 MHz (1,5 T) ja 300 MHz (7 T) RF-kenttien intensiteettejä 

toisiinsa. Kyseisessä tutkimuksessa huomautettiin aluksi, ettei tilavuuskelojen 

intensiteettikuvioita pitäisi nimittää löyhästi dielektriseksi resonanssiksi, vaan 

teoreettisessa mallintamisessa tätä kuvaillaan aivokudoksessa vaimenevana aaltojen 

interferenssinä. Simulaatiossa määritettiin kahdeksan kanavan pinta- ja tilavuuskelan 

avulla viritetyn lähetystilan B1-kentän muotoa ja intensiteettijakaumaa näytteessä. 

Tätä varten käytettiin sopivaa pallon muotoista suolaliuoksella täytettyä fantomia, 

jonka konsentraatio valittiin siten, että kelakuormitus oli likimäärin samansuuruinen 

kuin ihmisen pään vastaava kuormitus. Laskentatuloksista muodostettiin lähetystilan 

B1-intensiteettikartat, jotka esitetään alla olevassa kuvassa 33. [29] Ylärivillä ovat 7 T 

kentän korkean, 300 Mhz, taajuuden vastaavat kartat a–c, joissa vasemmalta oikealle 

kuvataan pintakelaviritys (a), tilavuuskelaviritys (b) sekä tilavuuskelan intensiteetin b 

suhde pintakelan intensiteettiin a (c). Alarivillä ovat 1,5 T eli pienemmän 64 MHz 

taajuuden vastaavat kartat d–f samassa järjestyksessä: pintakelaviritys (d), 

tilavuuskelaviritys (e) sekä tilavuuskelan intensiteetin e suhde pintakelan 

intensiteettiin d (f). 7 teslan kentällä havaitaan huomattavasti enemmän B1-

epähomogeenisuutta kuin 1,5 T kuvissa. Ylärivin keskellä kuvassa 33 b) nähdään 

tyypillinen korkean taajuuden kuvan kirkas keskipiste ja heti sen ympärillä laajalla 

alueella ilmenevä vaimentavasta interferenssistä aiheutuva B1:sen matala intensiteetti. 

Toisaalta alarivillä e)– kohdassa 1,5 T tilavuuskelan lähetyksellä todetaan keskellä 

melko laaja homogeeninen yhtenäinen B1-kenttä. Kohdissa a ja d pintakelavirityksellä 

saadaan odotetusti heikko kenttä näytteen keskeltä. Ongelmallisesti 300 MHz 

tapauksessa esiintyy suurta vaihtelua fantomin reunalla. Vertaamalla kohtia e ja f 

vastaaviin osakuviin b ja c korostetaan, että signaali häviää kuvattavan kohteen reuna-

alueella paljon laajemmin 7 T kentässä verrattuna 1,5 T kenttään. Todellisuudessa 

oikean ihmisen pään alueella RF-kenttä on vielä selkeän vaihtelevuuden lisäksi 

epäsymmetrinen. Kaikki nämä tekijät huomioiden B1-kentän säätämisessä 

homogeenisemmaksi olisi otettava huomioon niin lähetyskelojen amplitudit kuin 

erilaiset vaiheet.  
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Kuva 33: Yhteenlaskettu lähetystilan B1-kenttä simulaatiotuloksista taajuuksilla 300 MHz (ylärivi a, b, 

c) ja 64 MHz (alarivi d, e, f). (a) ja (d) Kahdeksan eri kanavan B1-kenttien summa simuloitaessa 

lähetystä yksi kanava kerrallaan, ”pintakelan tapaus”. (b) ja (e) Lähetystilan B1-kentän suuruus 

simulaatiossa kahdeksalla kanavalla samanaikaisesti, ”tilavuuskelan tapaus”. (c) Kohdan b kentän 

suhde kentän a intensiteettiin. (f) Kohdan e kentän suhde kentän d intensiteettiin. [29] 

 

Esitellään seuraavaksi ratkaisuja B1-epähomogeenisuuden korjaamiseksi. Edellisissä 

kappaleissa mainittujen yksityiskohtien perusteella painotetaan shimming-tekniikoita 

mahdollisuuksien mukaan viipaletasossa ja ROI-kohtaisesti. Lisäksi vaiheistettujen 

kelaryhmien käyttäminen rinnakkain sekä k-avaruuden tason hyödyntäminen ovat 

korostettavia asioita. Aloitetaan innovatiivisesta passiivisesta RF-shimming 

sovelluksesta, jossa ajatuksena on käyttää pään ympärillä dielektrisiä materiaaleja 

(esim. vesityynyt) 7 T GRE- ja SE-kuvauksessa. Tällä korjataan RF-kenttää ja 

erityisesti vahvistetaan sitä kuvattavan kohteen reunoilla. Tietyn RF-kelan 

muodostaman B1-kentän homogeenisuutta voidaan näin parantaa ja kasvattaa signaali-

kohinasuhdetta valitussa ROI-alueessa. [27] Kuvassa 34 alla vertaillaan ihmisen pään 

7 T laitteistolla otettuja spinkaikukuvia. Kuvassa ylärivillä ei käytetty passiivista 

shimming-tekniikkaa, kun toisaalta alarivillä pään ympärille on asetettu vedellä 

täytetyt tyynyt. Samassa yhteydessä on esitetty signaali-intensiteetin vaihtelu 

pikselikohtaisesti sekä ylä- että alarivin kuvista samassa vaakasuuntaisessa 

viipaletasossa. RF-shimmingin seurauksena kuvaintensiteetti vahvistuu huomattavasti 

pään reunoilla pikseleiden 80 ja 160 ympärillä. Lisäksi tyypillisenä artefaktana 7 T 

kuvissa havaittava kirkas keskipiste vaimenee selvästi, mikä nähdään vertaamalla 

kuvan 33 ala- ja yläriviä (esim. selkäydinnesteen alueen muoto ja kirkkaus keskellä).  

300Mhz 

7 T 

64Mhz 

1,5 T 
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Kuva 34: SE-kuvat pään alueelta 7 T kentässä ilman (ylärivi) ja vesityynyjen kanssa (alarivi). 

Alarivissä pään ympärillä olevat kirkkaat alueet aiheutuvat vesityynyistä. Kuvaajassa vasemmalla 

vertaillaan ilman vesityynyjä ja niiden kanssa olevista kuvista saatavia signaali-intensiteettejä samassa 

vaakasuunnan viipaletasossa. [27] 

 

Edellä tarkasteltu passiivinen RF-shimming ei mahdollista kelojen säätämistä 

kuvauksen aikana viipalekohtaisesti. Tällaisten aktiivisten korjaustekniikoiden 

soveltaminen on välttämätöntä aivojen heterogeenisen rakenteen takia, kun vielä 

muistetaan korkean taajuuden RF-kentän paikka- ja taajuusriippuvaisuus. Esitetään 

ratkaisuvaihtoehtona aktiivinen vuoden 2011 B1-shimming [30] malli, jossa lisäksi 

minimoitiin koko pään alueelle imeytyvää RF-tehoa. Kelaryhmän vaihetta ja 

amplitudia säätävä algoritmi oli seuraavanlainen: 

1. Lasketaan kelan kvadratuuri-virityksessä kyseisen ROI-alueen B1-kentän 

jakauman variaatiokerroin
40

 (engl. COV = coefficient of variation) ja 

imeytyvän RF-tehon kokonaisarvo.  

2. Optimointifunktiolla etsitään pienin B1-kentän COV säätämällä kaikkien 

lähetyskelan elementtien vaiheita ja amplitudeja. Lisäehtona ratkaisuna 

saadulle B1-jakaumalle on, että sen avulla laskettu RF-kokonaisteho ei saa 

ylittää RF-tehon 1. kohdassa laskettua kokonaisarvoa. 

Tätä simuloitiin teoreettisesti 18–osaisen kudosrakenteen anatomisesti 

yksityiskohtaisella ihmisen pään mallilla 7 teslan magneettikentässä ja 16–

kanavaisella TEM-kelalla. Simulaatiossa käytettiin seuraavia erikokoisia pään 3D-

                                                 

 
40

 Variaatiokerroin COV on tilastollinen standardoitu hajonnan mitta, usein prosenttiyksikössä 

ilmaistuna, joka määritellään keskihajonnan σ ja keskiarvon μ suhteena, eli 

 𝐶𝑂𝑉 =
𝜎

𝜇
 . 
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alueita: koko pään alue, aivojen alue ja 12 erilaista viipaletasoa. Esimerkiksi suurilla 

3D-alueilla, kuten koko pään alueella, tulokseksi saatiin B1-kentän jakaumalle 43,7 % 

parempi COV-arvo ja RF-tehokulutukselle 98,9 % kokonaismäärästä verrattuna 

kvadratuuri-viritykseen. Mallin tulevaa yleistä käyttöä varten nämä RF-shimming 

tulokset validoitiin onnistuneesti kokeessa, jossa käytettiin 7 T MRI-laitteistoa ja 

ihmisen pään kokoista fantomia sekä 8–kanavaista TEM-kelaa. Fantomista valittiin 5 

mm paksu aksiaalinen viipale ROI-alueeksi ja käytettiin B1-shimming algoritmia. 

Validoinnin tuloksena menetelmä pienensi COV-arvoa ~59 % ja kulutti RF-tehoa 

vain 94 % kokonaismäärästä verrattuna kelaryhmän kvadratuuri-viritykseen. [30]  

Luvun lopuksi ehdotetaan B1-epähomogeenisuuden ongelman ratkaisuna k-avaruuden 

yksilöllisesti suunniteltuihin ratoihin perustuvia menetelmiä. Tällaisten tekniikoiden 

on osoitettu korjaavan RF-kenttien epähomogeenisuutta ja siitä aiheutuvaa SNR- ja 

kontrastivaihtelua. Kuitenkin suurilla poikkeutuskulmilla perinteinen k-avaruuden 

tason suunnitteluun perustuva viritys epäonnistuu. Tämän seurauksena rinnakkaisen 

virityksen ison poikkeutuskulman menetelmiä on kehitelty, kuten spinkaikuun 

perustuva viipalevalintainen k-avaruuden lähetys. Tällainen menetelmä on validoitu 

8-kanavaisella kelaryhmällä 7 T kentässä käyttäen sopivaa vesiliuosfantomia. 

Viipalevalintaiset rinnakkaisen RF-systeemin viritykset mahdollistavat perinteisten 

isojen poikkeutuskulmien virityssekvenssit ilman vakavaa pulssin keston 

aikarangaistusta, erityisesti myös voimakkaissa päämagneettikentissä. [31] Vielä 

perusteellisemmin esitettynä rinnakkaisella RF-lähetyksellä tarkoitetaan gradienttien 

ratojen seuraamista k-avaruudessa useiden kelaelementtien RF-viritysten aikana, 

minkä tavoitteena on muodostaa avaruudellisesti vaihtelevia viritysprofiileja. 

Vastaisuudessa nämä tekniikat saattavat edelleen kehittyä, varsinkin parantamaan 

hyvin voimakkaiden magneettikenttien soveltamismahdollisuuksia kliinisen 

tutkimuksen alueella. [25] 
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5.8 Esimerkki: fMRI 7 T VS 1,5 T kokoaivokuvaus 

Kuvantaminen 7 teslan laitteistolla voi olla hyvin haasteellista, kuten edellisessä 

luvussa havaittiin. Mutta toisaalta voimakkaan magneettikentän kuvantaminen tarjoaa 

mielenkiintoisia ja hyödyllisiä mahdollisuuksia, mikä motivoi suuresti sen 

kehittämistä ja käyttöä eri sovellutuksissa. Tässä luvussa perehdytään 

kokoaivokuvaukseen vertaamalla 1,5 ja 7 T kentillä otettuja fMRI-kuvia toisiinsa. 

Erityisesti kiinnitetään huomioita aivojen keskellä syvällä olevien rakenteiden 

”näkemiseen” kognitiivisen tehtävän aikana.  

Ennen kokoaivojen esimerkkikuvauksen käsittelyä selvitetään, mitä aivojen 

syvimmillä rakenteilla tarkoitetaan. Pään anatomista keskialuetta nimitetään 

limbiseksi järjestelmäksi. Tätä aluetta aivojen tyvessä kuvataan vaihtelevana ryhmänä 

rakenteita, jotka lähtevät isoaivoista sisään ja alaspäin aivorunkoon.  Alla kuvassa 35 

esitetään pään sisäpinnan keskileikkaus, jossa ruskealla väritettyä aluetta kutsutaan 

limbiseksi lohkoksi. Tämä rengasmainen alue ja sen sisään jäävät aivojen osat 

muodostavat yhdessä limbisen järjestelmän. [4, s. 64–65] Kuvaan on lisäksi merkitty 

ympyröimällä talamuksen arvioitu sijainti.  

 

 
Kuva 35: Limbisen lohkon aivojen alueet, korostettu kuvassa ruskealla, koostuvat isoaivokuoren sisä- 

ja keskipinnoista. Nämä kietoutuvat aivojen sisimpien alueiden, aivorungon, ympärille. [4, s. 65] 

Kuvaan on lisätty talamuksen sijainti (vrt. Liite E). 

 

Talamus 



77 

 

   

Tarkastellaan seuraavaksi vuoden 2007 Gizewskin ym. [19] vertailevaa fMRI-

kokoaivokuvausta. Yhdeksän tervettä oikeakätistä henkilöä (keski-ikä 31 vuotta, 

vaihteluväli 24–49 vuotta) kuvattiin 1,5 ja 7 T laitteistoilla blokkisuunnitteluun 

perustuvassa tutkimuksessa, jossa paradigmana oli oikean käden sormen 

naputteluliike. Heistä otettiin anatomisesti tarkat aivojen referenssikuvat molemmilla 

kenttävoimakkuuksilla, joihin fMRI-aktivaatiokartat sovitettiin päälle. Itse BOLD-

kontrastin kuvat otettiin GE-EPI–tekniikalla seuraavilla sekvenssiparametreilla: 

 1,5 T: TR 2840 ms, TE 45 ms, poikkeutuskulma 90°, FOV 240 mm, matriisi 

64x64 ja 34 poikittaista viipaletta paksuudeltaan 3 mm. 

 7 T: TR 2840 ms, TE 28 ms, poikkeutuskulma 90°, FOV 220 mm, matriisi 

64x64 ja 34 poikittaista viipaletta paksuudeltaan 3 mm. 

Kokeen tuloksena saadut aktivaatiokartat anatomisten kuvien päälle sovitettuna, 

muutamasta eri leikkaustasosta, on esitetty alla kuvassa 36. Ylärivillä (A) 1,5 T 

kentässä nähtiin olennaisesti aivojen aktivaatioalueet SI, SII, SMA ja pikkuaivot. 

Alarivillä (B) 7 T tapauksessa puolestaan havaittiin tilastollisesti merkittävät 

aktivaatioalueet SI, SII, SMA, talamus ja pikkuaivot. [19] Kuvaan alariville on lisätty 

punaisella ympyrällä merkittynä talamuksen vastaava aktivaatioalue.  

 

 
Kuva 36: Tilastollisesti merkittävät aktivaatiokartat sormen naputtelukokeesta sovitettuna anatomisten 

kuvien päälle, (A) 1,5 T fMRI ja (B) 7 T fMRI. [19] Lisäksi kuvaan alarivillä ympyröity punaisella 

talamuksen aktivaatio. 

 

 

A 

B 
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Pohditaan lopuksi kuvauksen tuloksia. Havaittava ero 1,5 T ja 7 T kuvien välillä on 

syvällä aivoissa sijaitsevan talamuksen näkyminen kuvan 36 aktivaatiokartan 

alarivillä (B), taemmalla koronaalisella leikkauspinnalla (vrt. liite D). Kyseisellä 

leikkauspinnalla ovat myös selkäydinnesteen kammiot. Tutkimuksen paradigmana oli 

oikean käden sormen toistuva naputtelu. Talamusta käsittelevässä työn liitteessä E 

todetaan sen olevan eräänlainen välitysasema aistielinten ja aivojen välillä. Talamus 

myös seuloo, lajittelee ja esikäsittelee aisti-informaatiota ja lähettää sitä eteenpäin 

isoaivokuorelle. Lisäksi aivojen tiedetään käsittelevän kehon oikeanpuoleisia 

aistintoimintoja pääasiassa sen vasemmalla puoliskolla. Näiden tosiseikkojen 

perusteella talamuksen vasemmanpuoleisen osan toiminta ja aktivaatio oli 

odotettavissa, mikä todella nähdään riittävän BOLD herkkyyden ansiosta 7 T kuvassa. 

Tämä siitäkin huolimatta, että tutkimuksessa sovellettiin hiukan epätarkkaa 

resoluutiota (kokeen EPI sekvenssiparametrien perusteella 1,5 T: 3,75x3,75x3 mm
3
 / 

7 T: 3,44x3,44x3 mm
3
). Näin valitsemalla 7 teslan laitteisto on paremmin 

verrattavissa 1,5 teslan systeemiin [19]. Tarkastellun tutkimuksen vokselitilavuudet 

olivat likimäärin 42 mm
3
 ja 35 mm

3
 vastaavissa kentissä 1,5 T ja 7 T. Näin suurilla 

vokseleilla esiintyy merkittävää suskeptibiliteettia ja signaalihäviöitä varsinkin hyvin 

voimakkailla magneettikentillä, kuten havaittiin luvussa 5.7. Huomioidaan lisäksi, että 

7 T fMRI-kuvauksen BOLD herkkyyden huippuarvot edellyttävät hyvin tarkkaa, n.3–

8 mm
3
, resoluutiota (vrt. luku 5.6). Tässä käytetty 35 mm

3
 on arviolta 5–10 kertaa 

suurempi kuin optimaalisen herkkyyden vokselitilavuus. 7 T kuvauksella pystyttiin 

"näkemään" syvälle aivojen anatomiseen ytimeen kognitiivisessa tehtävässä näinkin 

epäoptimaalisilla sekvenssivalinnoilla. 
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5.9 SAR 

Magneettikuvantamisessa käytettävät kentät ovat hyvin voimakkaita
41

 ja 

turvallisuuteen on kiinnitettävä paljon huomiota. Muistetaan, että MRI:ssä biologinen 

kudos asetetaan useiden teslojen suuruiseen päämagneettikenttään B0, minkä 

seurauksena siihen muodostuu nettomagnetisaatio kentän B0 pitkittäisessä suunnassa. 

Tästä tasapainotilastaan magnetisaatio käännetään RF-kelojen magneettikenttien B1 

avulla poikittaiseen tasoon mitattavan signaalin aikaan saamiseksi (luku 2.2). 

Suhteellisen lyhyen aikavälin kuvaussekvensseissä voi olla useita RF-pulsseja, jotka 

aiheuttavat kudokseen virtasilmukoita Faradayn induktioon perustuvan jännitteen 

vaikutuksesta. Toisin sanoen kudokseen imeytyy energiaa, jonka suuruus suhteessa 

aikayksikköön ja kuvattavan kohteen painoon määritellään muuttujalla SAR (engl. 

SAR = Specific Absorption Rate). Määritellyn suureen yksikkö on [J/(s∙kg)] = 

[W/kg]. Tässä luvussa tutkitaan ensiksi SAR-arvoja yksinkertaisella teoreettisella 

mallilla sekä toiseksi lämpötilan muutosta kudoksessa pään alueella. Huomioidaan 

erityisesti magneettikenttien B0 ja B1 vaikutukset sekä ratkaisut SAR-arvojen 

rajoittamiseksi. 

Aloitetaan arvioimalla SAR:n suuruutta homogeenisessä johtavassa väliaineessa, joka 

asetetaan vahvaan päämagneettikenttään fMRI-kuvauksessa. RF-pulssien 

vaikutuksesta aineeseen tai kudokseen muodostuu r-säteisiä virtasilmukoita ja 

imeytyy energiaa. Olettamalla sinimuotoisesti vaihteleva RF-kelan magneettikenttä B1 

(ja neliömuotoiset pulssit) esitetään keskimääräiselle SAR:lle yhtälö  

{
𝑆𝐴𝑅 =

0,5∙𝜎∙𝜋2∙𝑟2∙𝑓2∙𝐵1
2∙𝐷

𝜌𝑡𝑖𝑠𝑠𝑢𝑒

𝑓2 = (
𝛾

2𝜋
𝐵0)2

       (5.9.1) 

jossa B0 on päämagneettikenttä 

 γ on gyromagneettinen suhde, protonille 2,67 x 10
8
 rad s

-1
 T

-1
 

                                                 

 
41

 Esimerkiksi maan magneettikentän tiedetään vaihtelevan alle 30 mikroteslasta yli 60 mikroteslaan 

riippuen maantieteellisestä sijainnista. Tämän työn luvussa 5 tarkastellaan pääosin 3 ja 7 T kenttiä, eli 

noin 100 000 kertaa suurempia magneettivuon tiheyksiä verrattuna maan magneettikenttään! 
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 f on Larmor-taajuus yksikössä Hz 

 D on suhdeluku, RF-pulssin ajan suhteellinen osa koko kuvausajasta 

 B1 on RF-kelaan muodostuva magneettikenttä 

 r on kuvattavana olevaan kudokseen indusoituvan virtasilmukan säde 

 σ on kudoksen johtavuus 

 ρtissue on kudoksen tiheys. 

 

Tämä on merkittävästi yksinkertaistettu malli, jossa ei ole huomioitu vaihtelevia 

anatomisen geometrian yksityiskohtia. [1, s. 193] Näiden seurauksena muodostuisi 

mahdollisia korkeiden SAR-arvojen paikallisia alueita. Näitä on tarkkailtava ja 

otettava huomioon kehitetyt raja-arvot
42

 turvallisuuden varmistamiseksi.  

Määritetään tietyillä realistisilla olettamuksilla yhtälöä (5.9.1) apuna käyttäen SAR-

arviot 3 T:n ja 7 T:n päämagneettikentissä. Käytetään kudoksen johtavuudelle aivojen 

harmaan ja valkoisen aineen likimääräistä keskiarvoa σ ≈ 0,3 (Ωm)
-1

 sekä aivojen 

tiheydelle suuruutta ρ ≈ 1040 kg/m
3
 [20][21]. Kun arvioidaan aikuisen miehen (massa 

80 kg) aivojen painoksi
43

 1,60 kg ja edellä mainittu tiheys, lasketaan tilavuudelle 

Vaivot ≈ 1,54 dm
3
. Jos lisäksi pää oletetaan pallon muotoiseksi, saadaan säteelle arvio 

pallon tilavuuden lausekkeesta:  

4

3
𝜋𝑟3 = 1,54 ∙ 10−3 𝑚3 ⇔ 𝑟 ≈ 0,072 𝑚   

Käytetään tätä arvoa kudokseen indusoituvan virtasilmukan säteenä yhtälössä (5.9.1). 

Magneettikenttää B1 arvioitaessa huomioidaan sen olevan normaalisti joitakin 

kymmeniä mikrotesloja, valitaan sille nyt arvoksi 30 μT.  

Laskettavana on vielä RF–suhdeluku D, joka on RF-pulsseihin kuluvan kokonaisajan 

suhde kuvausaikaan. Tämä lasketaan yhtä toistoaikaa vastaavien pulssien 

kokonaisajan avulla: 

 

                                                 

 
42

 Esimerkiksi IEC 60601-2-33 standardin mukaan koko pään keskimääräinen SAR raja-arvo 6 min 

aikana on 3,2 W/kg ja paikallisesti 10 W/kg sekä lämpötilan ylärajaksi on määrätty 38 °C [1, s.194]. 
43

 Yleisesti tiedetään ihmisaivojen käsittävän 2 % ruumiin massasta, jolloin 80 kg painavan miehen 

aivot olisivat noin 1,6 kg. 
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𝐷 = 𝑁 ∙
𝜏𝑝

𝑇𝑅
          (5.9.2) 

jossa N on viipaleiden lukumäärä kuvaussekvenssissä 

 τp on RF–pulssin kestoaika 

 TR on kuvaussekvenssin toistoaika. 

Olkoon tässä kysymyksessä moniviipalekuvaus, jolle N = 10. Toistoaika voi olla GE-

EPI kuvauksissa sadoissa millisekunneissa, asetetaan TR = 300 ms. Lisäksi RF-

pulssin kestoaika määräytyy gyromagneettisen suhteen ja B1:sen avulla [1, s.143]: 

𝛼 = 𝛾𝐵1𝜏𝑝         (5.9.3) 

jossa α on nettomagnetisaation kiertokulma. 

Kun α = π / 2, joka vastaa 90°:een kiertokulmaa, ja γ sekä B1 saavat edellä mainitut 

arvot, pulssin kestoaika on τp ≈ 0,2 ms. Näistä perusteella arvioidaan RF-suhdeluvulle 

D ≈ 1 / 150. Lasketaan edellä esitetyillä lukuarvoilla yhtälön (5.9.1) SAR-arviot pään 

alueella 3 ja 7 teslan tapauksissa: 

{
𝑆𝐴𝑅(𝐵0 = 3 𝑇) ~ 0,7 𝑊

𝑘𝑔⁄

𝑆𝐴𝑅(𝐵0 = 7 𝑇) ~ 3,9 𝑊
𝑘𝑔⁄

  

Näistä 7 teslan esimerkkikuvaus ylittäisi sallitun keskimääräisen pään alueen 

turvallisuusraja-arvon 3,2 W/kg. Saadut tulokset ovat vain karkeasti suuntaa antavia ja 

todellisuudessa jo 3 T kentillä turvalliset arvot voivat herkästi ylittyä. Edellä oletetun 

homogeenisen näytteen sijaan aivot sisältävät paljon erilaisia kudosrakenteita. 

Tällaisen heterogeenisen kuvantamiskohteen SAR-arvojen mallintaminen on hyvin 

haasteellista, koska siinä muodostuu monia paikallisia helposti lämpeneviä alueita. 

Tästä huolimatta laskettuja keskimääräisiä arvioita voidaan parantaa, ja tehdään näin 

7 T kentän tapauksessa. On osoitettu, että tarvittavalle 90 asteen RF-pulssille 7 T 

kentässä, pään keskiosassa, tarvitaan noin kaksinkertainen teho verrattuna 4 T 

kenttään. Lisäksi RF-pulssin kestoaika olisi arvioitava pidemmäksi 7 T kentässä 

verrattuna heikompaan kenttään. [28] Näiden vaikutuksesta SAR-arvio voisi olla 

vähintään 3 kertaa suurempi kuin edellä lasketun esimerkin tulos, joten korjataan 7 T 

kentälle SAR(B0=7T) ≈ 3x3,9 = 11,7 W/kg. Näin korkeita arvoja täytyisi 
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ehdottomasti välttää ja säätää kuvantamisen sekvenssiparametreja. Aivan ensiksi 

kiinnitetään huomiota lausekkeen 5.9.2 suhdelukuun D, johon SAR on suoraan 

verrannollinen (katso yhtälö 5.9.1). Valitaan 6 kertaa pidempi toistoaika ja puolitetaan 

viipaleiden lukumäärä, jolloin TR = 1800 ms ja N = 5. Näillä valinnoilla RF-

suhdeluvun D arvo on 1/1800 ja uudelleen korjattu SAR(B0=7T) ≈ 1,0 W/kg. Tulos 

alittaa selvästi vaaditun keskimääräisen raja-arvon 3,2 W/kg.  

Turvallisten tehoarvojen huomataan rajoittavan merkittävästi viipaleiden lukumäärää 

ja toistoajan pituutta. Näiden lisäksi yleisiä ratkaisuja SAR-tehon rajoittamiseksi ovat 

B1-kentän homogeenisuuden parantaminen ja siitä seuraava RF-tehon pienentämineen 

(vrt. luku 5.7) sekä rinnakkaiskuvantaminen. Viimeiseksi mainittu esitetään 

perustellusti hyvin suositeltavana tekniikkana voimakkaiden kenttien (B0 ≥ 3T) 

kuvantamisessa.  Rinnakkaiskuvantaminen auttaa vähentämällä kuvan 

muodostamiseen tarvittavien RF-virityspulssien lukumäärää, ja ilman sitä jopa 

yksinkertaisin pään kuvaus voi osoittautua ongelmalliseksi 3 T ja suuremmilla 

magneettikentillä [1, s. 360]. Seuraavassa luvussa tarkastellaan 

rinnakkaiskuvantamista ja sen soveltamisen hyödyllisyyttä 7 teslan laitteistolla. 

Käsitellään tämän luvun lopuksi kuvantamiseen liittyvää ja RF-pulsseista aiheutuvaa 

kudosten lämpötilan muutosta. Kudokseen imeytyvä energia aiheuttaa 

ymmärrettävästi sen lämpenemistä. Tuntuisi turvalliselta, jos pään alueen lämpötila 

olisi alle ihmisen kuumetta vastaavaa raja-arvoa 37°. Toisaalta vasta 38 asteen kuume 

voidaan ajatella vakavampana ja MRI-kuvantamisessa lämpötilan standardoiduksi 

ylärajaksi onkin määritelty 38 °C [1, s.194]. Tarkastellaan aluksi RF-tehon 

aiheuttamaa kudoksen lämpenemistä Shrivastavan ym. [22] tutkimuksessa, jossa 

käytettiin nukutettuja sikoja koe-eläiminä. Niiden pään alueen lämpötilaa mitattiin 

jatkuvan noin 3 tuntia kestäneen RF-syötön aikana (SAR-arvolla ~3 W/kg) 7 teslan 

kentässä, 8-kanavaisella 32 cm sisähalkaisijan pääkelalla. Sikojen pään mittausalueina 

olivat päänahan ihonalainen kerros sekä 5, 10, 15 ja 20 mm syvällä olevat aivojen 

kerrokset. Lisäksi sovellettiin teoreettisia, yksinkertaisia lämmön siirtymismalleja RF-

tehon aiheuttamien lämpötilamuutosten simulointiin. Tutkimuksen joitakin oleellisia 

tuloksia on esitetty alla olevassa luettelossa:  
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 Sikojen viidellä eri pään alueella ei esiintynyt tilastollisesti merkitseviä eroja 

lämpötilan muutoksessa. Tasainen lämpötilajakauma arvioitiin saavutettavan, 

jos kelan ja pään mittauspaikan välinen etäisyys olisi > 5 cm. Tällainen 

tasainen lämpötilamuutos oletettiin toimivan myös terveellä ihmisen päällä sen 

ollessa riittävän kaukana RF-kelasta. 

 Koe-eläimillä ei havaittu lämpötilavasteen muutosta ennen ja jälkeen 3 h 

kuvausjakson, jonka aikana lämpötila nousi ~1,68 °C. Tulos voisi soveltua 

terveille ihmisille, koska sika on lämpöfysiologisesti konservatiivinen malli 

ihmisestä. Tätä tukee ihmisen tavanomainen korkeahkon kuumeen sietokyky, 

joka vastaa 2 °C lämpötilan nousua. On tähdennettävä, että aivojen 1–3 °C 

lämpötilamuutoksen aiheuttamia fysiologisia vaikutuksia ei ymmärretä hyvin. 

 MRI:n lämpötilamuutoksen turvallinen suositusarvo 1 °C ylittyi vasta 1,5 h 

kuluttua. Ehdotettiin kuvauksen turvallisen yläaikarajan asettamista vastaaville 

RF-tehoarvoille, jolloin lämpötilan muutoksen suositusarvot eivät ylittyisi. 

 Sikojen ja ihmisten eroavaisuudet geometrisessa muodossa, avaruudellisten 

sähköisten ja lämpöominaisuuksien jakaumissa sekä pään veren virtausten 

avaruudellisessa jakaumassa rajoittivat tutkimustulosten suoraviivaista 

soveltamista ihmisiin. Lisäksi koe-eläinten nukuttaminen kuvausten ajaksi 

muutti lämpösäätelyn kynnysarvoja ja veren virtauksen jakautumaa. Tällä on 

vaikutusta RF-tehon aiheuttamaan lämpötilavasteeseen. [22] 

Sikojen ja ihmisen aivoja ei voi verrata keskenään kovinkaan hyvin. Edellä esitetty 

tutkimus on kuitenkin suuntaa antava kiinnostavine päätelmineen, koska siinä 

todettiin sian olevan lämpöfysiologisesti konservatiivinen malli ihmisestä. Mutta 

Ihminen on monimutkaisempi pään ja aivojen rakenteelta. Vastaisuudessa on 

suositeltavaa tutkia tarkasti paikallisten korkeiden lämpötilojen muodostumista eri 

pään alueilla edistyvillä teoreettisilla malleilla. Korostetaan, että kudoksen 

lämpeneminen magneettikuvantamisessa on asia, joka muodostaa yhden kaikkein 

monimutkaisimmista haasteista hyvin voimakkaiden kenttien MRI-tutkimuksessa 

[25].  
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Luvussa 5.7 esitetyn RF-shimming tutkimuksen [30] yhteydessä simuloitiin SAR-

arvoja ja lämpötilan nousua ihmisen pään alueella. Käyttämällä teoreettista 

lämmönsiirtoyhtälöä ja 18-osaista pään anatomista mallia laskettiin SAR-arvot ja siitä 

aiheutuvat lämpötilamuutokset 7 T kentässä. Lähetyskelat olivat sekä 

kvadratuurivirityksessä että B1-shimmingin säätöjä vastaavassa viritystilassa (tämä 

variaatiokerrointa optimoiva menetelmä kuvattiin luvun 5.7 loppupuolella). Alla 

olevassa kuvassa 37 on esitetty simulaation tuloksena saadut lämpötilan muutokset 

ajan suhteen 7 T laitteiston tapauksessa molemmissa lähetyskelan RF-virityksissä. 

[30] Tämän perusteella hyvin suunnitelluilla shimming-tekniikoilla on mahdollista 

pienentää kuvattavan alueen lämpötilaa. B1-shimmingin asetusta vastaavassa 

oikeanpuoleisessa osakuvassa lämpötila nousi vain ~0,25 °C noin puolessa tunnissa, 

kun kvadratuurivirityksessä nousua oli likimäärin 0,30 °C. Ero on arviolta merkittävä, 

sillä normaalin ruumiinlämpötilan ollessa 36,7° shimming-asetusta vastaavalla 

lämpötilan nousulla jäädään alle kuumelämpörajan 37°. Joka tapauksessa teoreettisilla 

lämpöyhtälöillä ja mallinnuksella saadaan tarkkoja arvioita tässä haastavassa MRI-

tutkimuksen osa-alueessa. Turvallisuuden on oltava ensisijalla, joten on aina parempi 

käyttää enemmän aikaa lisätutkimuksiin sekä itse kuvantamisen huolelliseen 

suunnitteluun kuin kärventää koehenkilöitä kiireessä.  

 

 
Kuva 37: Lämpötilannousu ajan suhteen 7 T MRI-simulaatiossa. Vasemmalla kvadratuurivirityksen 

asetus ja oikealla suunniteltu B1-shimming viritys, jossa optimoitiin B1-kenttäjakautuman 

variaatiokerrointa COV. [30] 
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5.10 7 T Rinnakkaiskuvantaminen 

Useiden pienempien kelojen käyttäminen yhden ison sijaan on monella tavalla 

edullista. Ensiksikin rinnakkaiskuvantamisessa (engl. PI = Parallel Imaging) 

hyödynnetään vaiheistettuja kelaryhmiä, pyritään nopeuttamaan kuvantamista ja 

vähennetään tarvittavien RF-virityspulssien lukumäärää. Toiseksi luvussa 5.4 

fysiologisen kohinan todettiin olevan suoraan verrannollinen kuvattavan kohteen 

kokoon (esim. pallomaisen kappaleen säteeseen) sen viidennessä potenssissa. Toisin 

kuin iso kela, joka ikään kuin ”näkee” koko kuvannettavan kappaleen, kelaryhmän 

kelat vastaavat paljon pienemmästä osasta kuvattavaa kohdetta. Tällä tavalla kohinaa 

on vähemmän. Lisäksi käyttämällä PI-menetelmää yhdessä voimakkaan 

päämagneettikentän kanssa saadaan edellytykset erinomaiseen signaali-

kohinasuhteeseen. Toisaalta tullaan havaitsemaan, että kuvantamisen nopeuttaminen 

PI:n keinoin osaltaan heikentää SNR-suhdetta. Tässä luvussa tutustutaan lyhyesti 

SENSE ja GRAPPA rinnakkaiskuvantamisen tekniikoihin. Tarkastellaan myös 

esimerkkiä 7 T laitteiston GRAPPA-menetelmästä ja sen hyvyyden arvioinnista. 

Aloitetaan perehtymällä SENSE-tekniikkaan [1, s. 348–350] (lyhenne engl. 

SENSitivity Encoding). Menetelmän järkevyys perustuu pienempään k-avaruudessa 

hankittavaan raakadatan määrään. Tämä toteutetaan keräämällä vähemmän k-

avaruuden viivoja vaihesuunnassa, mikä nopeuttaa kuvausta vähennystekijällä R. 

Kuvaukseen kuluva aika on kääntäen verrannollinen tekijään R. Jos esimerkiksi R=2, 

kuvaukseen kuluu puolet vähemmän aikaa. Koska vaihesuuntaan kerätään vähemmän 

tallennettua tietoa, tuloksena on aliasoitunut kuva. Mutta ajatuksena on määrittää ja 

hyödyntää kelojen herkkyysprofiileja
44

, joiden avulla lasketaan aliasoituneen 

signaalin komponentit. Tämän jälkeen nämä voidaan siirtää oikeille paikoilleen, sillä 

aliasoitumisetäisyys tiedetään FOV:n avulla. Otetaan esimerkkinä vähennystekijää 

R=2 vastaava kahden kelaelementin tapaus. Signaali pisteessä (x,y) muodostuu sekä 

tämän pisteen oikeasta että aliasoituneesta signaalista. Kelaelementtejä täytyy olla 

                                                 

 
44

 Kelojen herkkyydet määritetään jokaiselle elementille lyhyellä, matalan resoluution, 

kalibraatiokuvausjaksolla, jonka aikana myös tilavuuskelalla muodostetaan kuva. Sitten jokaisen 

yksittäisen kelaelementin kalibraatiokuva jaetaan tilavuuskelan kuvalla, suoritetaan kuvan käsittelyä ja 

saadaan herkkyyskartat muodostettua jokaiselle elementille. [1, s. 353 ] 
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vähintään yhtä paljon kuin aliasoituneiden signaalien lukumäärä nA (lisäksi nA ≤ R). 

Molemmille kelaelementeille kirjoitetaan aliasoitumisetäisyydellä ∆Y: 

{
𝐼1(𝑥, 𝑦) = 𝐶1(𝑥, 𝑦)𝑆(𝑥, 𝑦) + 𝐶1(𝑥, 𝑦 + ∆𝑌)𝑆(𝑥, 𝑦 + ∆𝑌)

𝐼2(𝑥, 𝑦) = 𝐶2(𝑥, 𝑦)𝑆(𝑥, 𝑦) + 𝐶2(𝑥, 𝑦 + ∆𝑌)𝑆(𝑥, 𝑦 + ∆𝑌)
 . (5.10.1) 

Lausekkeessa 5.10.1 mitatut kuvaintensiteetit jokaiselta kelaelementiltä ovat I1 ja I2, 

joilla on vastaavasti kelaherkkyydet C1 ja C2. Tämä on kahden yhtälön ja 

tuntemattoman yhtälöryhmä, josta todellinen kuvasignaali S(x,y) on määritettävissä 

jokaiselle kuvan pisteelle. [1, s. 348–350] 

Käsitellään seuraavaksi PI-menetelmää GRAPPA (engl. Generalized Autocalibrating 

Partially Parallel Acquisitions). Jälleen k-avaruuden vaihesuunnasta raakadatasta 

kerätään vain murto-osa. Toisin kuin edellä kuvatussa SENSE-tekniikassa, nyt 

puuttuvat raakadatan tiedot lasketaan k-avaruudessa. Tämän jälkeen kuva 

muodostetaan fourier-muuntamalla paikka-avaruuteen. Laskentaa varten GRAPPA 

edellyttää varsinaisen kerättyjen raakadataviivojen lisäksi useita ACS-viivoja (engl. 

ACS = Auto Calibrating Signal). Nämä kerätään k-avaruuden keskustan läheltä.  

Myös GRAPPA-menetelmän yhteydessä määritellään vähennystekijä R. Jos 

esimerkiksi R=3, kerätään k-avaruuden vaihesuunnassa joka kolmas viiva. 

Kelaryhmän elementtien mitatuista signaaleista lasketaan lähin vastaava 

lineaarikombinaatio, joka sopii yhteen ACS-viivojen kanssa. Laskennan tuloksena 

saatuja kertoimia voidaan soveltaa koko jäljellä olevan keräämättä jääneen raakadatan 

määrittämiseksi ja täyttää näin k-avaruuden puuttuvat viivat. [1, s. 353] Oleellisesti 

GRAPPA-menetelmässä jokaiselle kelaelementille on erillinen k-avaruus, jossa 

raakadata kerätään ja puuttuvat viivat lasketaan ACS-viivojen avulla. Kuvassa 38 alla 

esitetään GRAPPA vähennystekijällä R=3 ja näytetään kahdella kelaelementillä 

lopullisen kuvan muodostaminen. Jokainen vastaava k-avaruus fourier-muunnetaan 

paikka-avaruuden erilliseksi osakuvaksi, jotka yhdistetään tavanomaisella 

kelaryhmien neliösumma-algoritmilla lopulliseksi kuvaksi. [1, s. 356–357] 
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Kuva 38: GRAPPA vähennystekijällä R=3, esitettynä kahden kelaelementin avulla muodostettu 

lopullinen kuva. [1, s. 359] Yläakseli = vaihesuunta (PE) ja vaaka-akseli = taajuussuunta (FE). 

Keskellä k-avaruutta olevat mustat nuolet ovat ACS-viivoja, katkoviivat ovat laskettuja viivoja ja 

näiden välissä olevat siniset nuolet ovat kerättyjä raakadataviivoja.  

 

Käydään vielä läpi 7 T fMRI rinnakkaiskuvantamisen laadukkuutta 

tutkimusesimerkin avulla. Tarkasteltava tutkimus [32] on oleellisilta tiedoiltaan 

seuraavanlainen: 

 GE fMRI 7 T EPI 

 Moniviipalekuvaus, jossa 4 koronaalista viipaletta samanaikaisesti 

 Vähennystekijällä RPE = 4 k-avaruuden vaihesuunnan raakadatan osittainen 

keräys 

 Huomioiden sekä viipale- että vaihesuunta saatiin 2-ulotteinen 

vähennystekijä R = 4 x 4 = 16 

 Koko aivoalueen toiminnallinen kartoitus resoluutioilla 2x2x2 mm
3
 

(TR=1250 ms) ja 1x1x2 mm
3
 (TR=1500 ms) 

 GRAPPA-tyyppisiä menetelmiä käytettiin sekä alinäytteistettyyn 

vaihesuuntaan että aliasoituneeseen viipalesuuntaan 
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 GRAPPA-rekonstruktiota sovellettiin tarvittavien kelojen herkkyysprofiilien 

määrityksiin, jotka laskettiin jakamalla kunkin kelaelementin kuva kaikkien 

elementtien avulla muodostetulla kokonaiskuvalla (yksittäisten kuvien 

neliösumman neliöjuuri) 

 Rinnakkaiskuvantamisen hyvyyttä ja suorituskykyä arvioitiin SENSEn g-

tekijän avulla, jonka todettiin soveltuvan myös GRAPPA-arviointiin 

 2-ulotteista vähennystekijää R = 16 vastaava keskimääräinen g ≈ 1,46 ± 0,13. 

[32] 

 

On huomionarvoista, miten tarkalla resoluutiolla vain noin puolentoista sekunnin 

toistoajalla kuvattiin neljä 2 mm paksuista viipaletta. Jos edelleen kokoaivojen 

kuvauksessa FOV valittaisiin 200 mm koronaalisessa suunnassa ja edellä esitetyllä 

nopeudella kuvattaisiin 1,5 sekunnissa 8 mm, olisi koko aivojen alueen kuvaus 

suoritettu vain ~40 sekunnissa. Tämä ei onnistuisi ilman rinnakkaiskuvantamista ja 

vieläpä muutaman kuutiomillimetrin vokselin koolla. Verrataan näin saavutettua 

kuvausaikaa ja avaruudellista tarkkuutta työn luvussa 5.8 esitettyyn 7 T GE EPI 

kokoaivokuvaukseen, jossa tarvittiin 34 poikittaista viipaletta toistoajalla 2,84 s ja 

käytettiin vain vokselin kokoa ~35mm
3
. Tätä vastaava kuvausaika on noin 100 

sekuntia, joka on tässä esitetyn 7 T EPI GRAPPA-kuvauksen nopeuteen verrattuna 

2,5 kertaa pidempi aika. Rinnakkaiskuvantamisella saavutettiin todella merkittävää 

etua.  

Laadukkuuden arvioinnissa pohditaan SENSE g-tekijän suuruutta. SENSEn avulla 

saavutettavan signaali-kohinasuhteen SNRSENSE ja g-tekijän välillä on voimassa 

yhtälö [1, s. 361] 

𝑆𝑁𝑅𝑆𝐸𝑁𝑆𝐸 =
𝑆𝑁𝑅𝐹𝑈𝐿𝐿

𝑔√𝑅
 ,       (5.10.2) 

jossa R on vähennystekijä, g on kelaryhmän geometriatekijä (g ≥ 1) sekä SNRFULL 

on maksimaalinen SNR ihanteellisella tekijällä g=1 ja ilman kuvauksen nopeutusta 

(R=1). Lauseke 5.10.2 soveltuu GRAPPA-menetelmän arviointiin, vaikka 

esimerkiksi ACS-viivojen avulla signaali-kohinasuhdetta voidaan kasvattaa. Tämä 

voidaan ottaa huomioon arvioimalla vähennystekijälle arvon 16 sijaan esimerkiksi 

R=12. Jos maksimaaliselle SNR:lle asetetaan arvo 100 ja saavutettavalle 

heikentyneelle SNR:lle vaaditaan arvoa 20, arvioidaan hyvälle, 2-ulotteiselle, g-
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tekijälle ylärajaksi ~1,5. Edellä esitetyssä tutkimuksessa saatiin keskimääräinen tulos 

g~1,46 eli käsitellyn esimerkkitutkimuksen GRAPPA-tekniikan laatua voidaan pitää 

erinomaisena. Kaiken kaikkiaan on helppo yhtyä toteamukseen, että 

rinnakkaiskuvantaminen, kuten GRAPPA, on todella edullinen menetelmä, varsinkin 

voimakkaiden magneettikenttien laitteistoiden yhteydessä [32]. 
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6 Yhteenveto 

 

 

Käydään läpi kokoavasti 7 T päämagneettikentän olennaisia vaikutuksia fMRI-

kuvantamiseen. Keskimääräiset T2
*
-relaksaatioajat lyhenevät merkittävästi: Aivojen 

harmaalle aineelle saadaan 33 ms ja valkoiselle aineelle 27 ms. Vaihtelua esiintyy 

aivojen alueesta riippuen, esimerkiksi näköaivokuorella T2
*
 ≈ 25 ms. Valkoisen 

aineen T2
*
-arvoissa havaitaan paljon heterogeenisuutta.  

BOLD-signaalin suhteellinen muutos kasvaa kentän voimistuessa, mikä mahdollistaa 

erinomaisen kontrastin. Esimerkiksi motorisen aivokuoren 7 T GE-EPI fMRI-

tutkimuksen tulosten perusteella pystyttiin määrittämään jopa ~150 % parempi 

kontrasti 7 T kentässä verrattuna 3 T kenttään.  

Fysiologinen kohina on hallitseva kohinatermi suurilla magneettikentillä. Tätä 

pienennetään parantamalla resoluutiota, jonka optimaaliset arvot ovat 2–6 mm
3
 7 

teslan kentässä. Tästä huolimatta SNR pysyy riittävän hyvänä. BOLD herkkyys 

paranee voimakkaammilla magneettikentillä ja tarkentamalla resoluutioita. Herkkyys 

on huipussaan vokselikoolla 2–8 mm
3
 (riippuen lisäksi laitteiston kelaratkaisuista) ja 

kaikuajan ollessa samansuuruinen kuin vastaava relaksaation T2
*
 arvo. 

7 T fMRI-kuvantamisen suurimpia haasteita ovat B0- ja B1-epähomogeenisuus, 

suskeptibiliteetti, pään liike kuvauksen aikana ja SAR-tehoarvot. Suskeptibiliteettia 

vähennetään esimerkiksi pienentämällä vokselikokoa eli tarkentamalla resoluutiota. 

B0-epähomogeenisuuden suositeltavina ratkaisuina ovat sekä aktiiviset että 

dynaamiset B0-shimming tekniikat.  

B1-kenttä on ongelmallisesti hyvin vaihteleva, koska 7 T kentässä 300 MHz Larmor-

taajuudella RF-aallonpituus on ihmisen pään kokoluokkaa. Intensiteettierot voivat olla 

peräti 42 % 7 teslan laitteiston tapauksessa verrattuna vastaavaan arvoon 23 % 4 T 

kentässä. Yhtenä ratkaisuna on passiivinen RF-shimming menetelmä, jossa käytetään 

pään ympärillä dielektristä materiaalia, kuten vesityynyjä.  
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Lisäksi sovelletaan ROI- ja viipalekohtaisia aktiivisia B1-shimming tekniikoita. Eräs 

tällainen on RF-tehoa ja variaatiokerrointa (COV) minimoiva algoritmi. Kyseinen 

menetelmä on validoitu 7 T MRI-laitteistolla. Validoinnin tuloksena B1-kentän 

jakauman COV pieneni ~59 % ja RF-tehokulutus oli vain 94 % verrattuna 

kelaryhmän kvadratuuriviritykseen.  

Ongelmallista kuvauksen aikaista pään liikettä rajoitetaan pääpidikkeillä kuten 

muovinaamioilla, kouluttamalla koehenkilöitä MRI-simulaattoreilla ja lopullisten 

kuvien korjausalgoritmeilla, esimerkiksi yhteisrekisteröinnillä. Kuvattavaan 

kohteeseen imeytyvä RF-teho, SAR, on yksi monimutkaisimmista osa-alueista MRI-

tutkimuksessa. SAR kasvaa neliöllisesti kenttien B0 ja B1 suhteen. Tämä rajoittaa 

kuvauksen viipaleiden määrää ja toistoajan pituuden valintaa. Erittäin nopea ja tarkan 

resoluution mahdollistava rinnakkaiskuvantaminen (PI) sallii RF-pulssien lukumäärän 

vähentämisen rajoittaen näin tehokkaasti SAR-arvoja. PI-menetelmät havaitaan hyvin 

edullisiksi, varsinkin voimakkaiden kenttien fMRI-kuvauksissa. 
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Liite A 

Protonin magneettinen momentti (μ, yksikkönä J/T) riippuu kvantisoidusta 

kulmaliikemäärästä yhtälöllä 

𝜇 = 𝛾ℏ𝐼,          (A.1) 

jossa I on spin kulmaliikemäärän kvanttiluku (protonin tapauksessa I = ½), ℏ on 

Planckin vakio jaettuna tekijällä 2π ja γ on gyromagneettinen suhde. Ulkoisessa 

magneettikentässä mahdollisten spin-tilojen määrä on (2I+1) ja protonin tapauksessa 

nämä kaksi ovat ±½. Kunkin tilan energia määritellään 

𝜀 = 𝝁 ∙ 𝑩 = 𝛾ℏ𝐼𝐵,        (A.2) 

joten energiatilojen erotukselle 

∆𝜀 = (
1

2
− −

1

2
) 𝛾ℏ𝐵 = 𝛾ℏ𝐵. [1, s. 139]    (A.3) 

Taajuus liittyy kyseiseen energiaan De Broglie’n aaltoyhtälöllä: 

∆𝜀 = ℏ𝜔.         (A.4) 

Asettamalla yhtälöt (A.3) ja (A.4) yhtä suuriksi ja merkitsemällä ω= ω0 saadaan  

ℏ𝜔0 = 𝛾ℏ𝐵0.         (A.5) 

Jakamalla yhtälö (A.5) puolittain ℏ:lla voidaan Larmor-taajuus ω0 ratkaista ulkoisessa 

magneettikentässä B0: 

𝜔0 = 𝛾𝐵0.         (A.6) 
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Liite B 

Energiatilojen populaatio ja nettomagnetisaatio 

Protonin sisäenergia määrittelee, onko sen tila yhden- tai vastakkaissuuntainen 

magneettikentän B0 kanssa. Suurelle, magneettikenttään B0 asetetulle, protonien 

ryhmälle näiden tilojen suhde saadaan Boltzmann- jakaumasta 

𝑁𝑢𝑝

𝑁𝑑𝑜𝑤𝑛
= e

(
∆𝜀

𝑘𝐵𝑇
)
  ,        (B.1) 

jossa Nup ja Ndown ovat vastaavasti yhden- ja vastakkaissuuntaisten tilojen protonien 

lukumäärät ja kB ≈ 1,38∙10
-23

 JK
-1

 on Boltzmannin vakio. Koska   

 ∆𝜀 = 𝛾ℏ𝐵0 ≪ 𝑘𝐵𝑇 normaalissa ruumiinlämpötilassa ja käytetyillä kentän B0 

voimakkuuksilla, voidaan arvioida yhtälölle B.1 likimääräisesti 

𝑁𝑢𝑝

𝑁𝑑𝑜𝑤𝑛
≈ 1 +

𝛾ℏ𝐵0

𝑘𝐵𝑇
 ⟺  𝑁𝑢𝑝 − 𝑁𝑑𝑜𝑤𝑛 ≈

𝑁𝑡𝑜𝑡𝑎𝑙

2
∙

𝛾ℏ𝐵0

𝑘𝐵𝑇
 ,    (B.2) 

jossa Ntotal = Nup + Ndown. Yhtälön B.2 määrittelemä tilojen erotus saa aikaiseksi 

nettomagnetisaation M0 [1, s.140]. Seuraavaksi Ntotal korvataan protonitiheyden ρ ja 

tilavuuden V tulolla. Ottamalla lisäksi huomioon edellisen liitteen A mukaisesti 

protonin magneettisen momentin suuruus (𝜇 =
1

2
𝛾ℏ) ja että M0 = μ∙(Nup - Ndown), 

saadaan lopulta nettomagnetisaatiolle 

𝑀0 =
𝑉𝜌𝛾2ℏ2𝐵0

4𝑘𝐵𝑇
 .          (B.3) 

Veden protonitiheydeksi voidaan arvioida 6,67∙10
22

 protonia/ml. Jos lisäksi käytetään 

ihmisen normaalia ruumiinlämpötilaa ja päämagneettikentälle B0 suuruutta 1,5 T sekä 

ihmisen pään tilavuudelle arvoa 1500 ml, josta 80 % on vettä, nettomagnetisaatiolle 

saataisiin likiarvo M0 ≈ 20 μT. Päämagneettikentän voimakkuudella 7 T tämä arvo 

olisi noin M0 ≈ 93 μT.  
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Liite C 

Spiraaliradat määritellään Arkhimedeen spiraalin yhtälöllä, joka määritellään 

𝑟 = 𝑎𝜃,         (C.1) 

jossa r on säde, a on vakio ja θ on kulma. K-avaruuden rata yksinkertaiselle 

tasaväliselle spiraalille saadaan yhtälöstä 

{
𝑘𝑥 =

1

2𝜋∙𝐹𝑂𝑉
𝜃 sin 𝜃

𝑘𝑦 =
1

2𝜋∙𝐹𝑂𝑉
𝜃 cos 𝜃

   ,        (C.2) 

jossa FOV (engl. Field Of View) on MRI:ssa yleisesti määritelty pituuden yksikkö, 

jolla tarkoitetaan kuvan kokoa kyseisen paikkaulottuvuuden suuntaan. [1, s. 370] K-

avaruuden spiraaliradan synnyttämät gradienttien GX ja GY muodot saadaan ratkaistua 

yhtälön C.2 avulla ja käyttämällä k-avaruuden ja gradienttien yhteyttä 

{
𝑑𝑘𝑥 =

𝛾

2𝜋
𝐺𝑥𝑑𝑡

𝑑𝑘𝑦 =
𝛾

2𝜋
𝐺𝑦𝑑𝑡

         (C.3) 

sekä huomioimalla, että kulma θ = θ(t) on ajan funktio. Tällöin derivoimalla ajan 

suhteen yhtälöä C.2 voidaan gradientit ratkaista: 

{
𝐺𝑥 =

1

𝛾∙𝐹𝑂𝑉
∙

𝑑𝜃

𝑑𝑡
(sin 𝜃 + 𝜃 cos 𝜃)

𝐺𝑦 =
1

𝛾∙𝐹𝑂𝑉
∙

𝑑𝜃

𝑑𝑡
(cos 𝜃 − 𝜃 sin 𝜃)

  .      (C.4) 
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Liite D 

Aivojen yleisesti määriteltyjä leikkauspintoja esitetään kuvassa D.1. 

 

Kuva D.1 

(http://homepage.smc.edu/russell_richard/Psych2/Graphics/human_brain_directions.htm) 

Englanninkielisille termeille määritellään seuraavat suomenkieliset käännökset: 

 anterior  = etumainen, etu- 

 posterior  = taempi, taka- 

 lateral   = lateraalinen, sivu- 

 medial    = mediaalinen, keski- 

 frontal section  = otsaleikkaus 

 medial section  = keskileikkaus 

 horizontal section  = vaakaleikkaus 

 superior - dorsal  = ylempi - selänpuoleinen, selkä- 

 inferior - ventral  = alempi - vatsanpuoleinen, vatsa- 
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Liite E 

Talamus sijaitsee aivojen anatomisessa ytimessä, mikä nähdään aivojen MRI:llä 

otetusta keskileikkauskuvasta E.1. Se on eräänlainen välitysasema aistielinten ja 

aivojen välillä. Talamus muodostuu kahdesta rinnakkaisesta munanmuotoisesta 

osasta, jotka molemmat ovat tyypillisesti noin 3 cm pitkiä ja 1,5 cm leveitä. Osien 

välillä ei ole suoria hermokytköksiä, koska nestettä sisältävä kolmas aivokammio 

sijaitsee niiden välissä. Osat sisältävät kumpikin yli 20 tumaketta, jotka puolestaan 

koostuvat harmaasta aineesta. Koko talamusta ympäröi valkoisen aineen peite. 

Talamus seuloo, lajittelee ja esikäsittelee aisti-informaatiota ja lähettää sitä eteenpäin 

isoaivokuorelle. [4, s. 60] 

 

 
 
Kuva E.1: Talamus oikealla aivopuoliskolla, sijainti punaisella nuolella merkittynä. Talamuksen 

munanmuotoisista osista toinen sijaitsee vasemmalla ja toinen oikealla aivopuoliskolla. 

(Lähde: http://fi.wikipedia.org/wiki/Tiedosto:Brain_chrischan_thalamus.jpg)  
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