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Tiivistelma

Tietokonetomografiassa siteilyannoksen maarittamiseen kdytettavat ioni-
saatiokammiot kalibroidaan tavallisimmin vapaasti ilmassa suhteessa il-
makermaan. Kalibrointikdytannoistd voi kuitenkin aiheutua epdvarmuutta
annoksen madrittimiseen fantomimittauksissa, silld olosuhteet fantomissa
ovat erilaiset kuin vapaasti ilmassa.

Téssd tyossa tutkittiin kalibrointikdytannoistd johtuvia epdvarmuuksia
annosmittauksissa. Tyon kokeellisessa osassa mitattiin erddan puikkomai-
sen ionisaatiokammion energiavaste ja ndiden tulosten pohjalta mallin-
nettiin kammio Monte Carlo -menetelmailla tehtdvid simulaatioita varten.
Kammion mallintamisen jdlkeen simulaatioissa tutkittiin absorboituneita
annoksia fantomin ilmatilavuudessa ja kammion aktiivisessa tilavuudessa.

Simulaatioista havaittiin, ettd absorboitunut annos kammiossa oli noin
30-40 % suurempi kuin annos fantomin ilmatilavuudessa. Eron péateltiin
johtuvan péddosin kammion keskielektrodin aiheuttamasta sekundéaérisétei-
lystéd ja korjautuvan suurimmalta osin kalibrointikertoimessa. Sen sijaan
spektrin muutoksesta laskettua noin 4 % eroa vapaasti ilmassa maééritetty
kalibrointikerroin ei huomioi.
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1 Johdanto

1 Johdanto

Suomessa tehtiin vuonna 2011 hieman yli 3,6 miljoonaa rontgentutkimusta.
Naistd tutkimuksista 328 874 kappaletta, eli noin 9 %, oli tietokonetomogra-
fiatutkimuksia (TT- tutkimuksia). Tiedot kdyvat ilmi Sateilyturvakeskuksen
(STUK) vuonna 2012 tekemdsta kyselysta [1]. Yleisimpid TT-tutkimuksia
olivat padn TT, vartalon laaja TT sekd vatsan varjoaine-TT. TT-tutkimusten
madran koko 2000-luvun jatkunut kasvu ndyttdd hidastuneen viime vuosi-
na. Kansainvilisesti vertaillen Suomi oli vuonna 2011 ldhelld kehittyneiden
maiden keskiarvoja radiologisten tutkimusten ja toimenpiteiden maarissa
asukaslukuun suhteutettuna [2].

Suomalaisten vuonna 2012 saama keskiméaarainen efektiivinen annos oli 3,2
milliSievertid (mSv). Suurin yksittdinen tekija kokonaisannoksessa oli huo-
neilman radon, josta aiheutui noin 1,6 mSv annos [3]. Rontgentutkimuksista
aiheutuva vuosittainen efektiivinen annos oli vuonna 2011 keskimééarin
0,45 mSy, josta TT-tutkimusten osuus oli 0,26 mSv [2]. Tilastoista siis ndh-
déan, ettd TT-laitteiden kayttd on yleistynyt ja TT-tutkimuksista saatava
annos on natiivirontgentutkimuksia suurempi: 9 % tutkimuksista tuottaa
58 % efektiivisesta annoksesta. Lisdksi TT-tutkimusten osuus efektiivisesta
annoksesta Suomessa on hieman Euroopan keskiarvoa suurempi.

Sosiaali- ja terveysministerion asetuksella séteilyn ladketieteellisestd kdy-
tostd (423/2000) sateilyn kdyttdjat on madratty sadannollisesti mittaamaan
tai laskennallisesti arvioimaan rontgentutkimuksista aiheutuvia séteilyan-
noksia [4]. Lisdksi annos- ja aktiivisuustiedot on tallennettava ja niitd on
jarjestelmallisesti verrattava vertailutasoihin.

Potilaan séiteilyaltistuksen médrittdamiseen kadytettdva siteilymittari tulee
olla asiallisesti kalibroitu. Hyvéan kalibroinnin avulla saadaan luotettavia
arvioita potilasannoksista ja tdiméa yhdistettynd laadunvalvontamittauksiin
voidaan seurata laitteiden tasaista toimivuutta. Kansainvélisen séteilyn
yksikoiden ja mittausten komission (International commission on Radiation
Units & Measurements, ICRU) mukaan mittalaitteiden kalibraatiokertoi-
mien epdvarmuus ei saisi ylittdd 5 % kattavuuskertoimella k = 2 [5].

Tietokonetomografiassa potilasannoksen maarittimiseen kaytettavat ioni-
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1 Johdanto

saatiokammiot kalibroidaan Kansainvilisen atomienergiajarjeston (Inter-
national atomic energy agency, IAEA) ohjeistuksen mukaisesti vapaasti
ilmassa [6]. Yleensd kalibroinnit tehdddn suhteessa ilmakermaan. Vapaasti
ilmassa tapahtuvasta kalibroinnista voi aiheutua epdvarmuutta ionisaatio-
kammion kaytdssa fantomimittauksissa'. Mittauksia tehd4in fantomissa,
silld fantomissa mitattava painotettu annosindeksi CTDI,, kuvaa hyvin
kudoksen keskim&ardistd annosta. Fantomin sisilld olevan kammion ha-
vaitsema spektri poikkeaa kuitenkin sekundédériséteilyn ja sironnan vuoksi
energiajakauman osalta kalibroinnissa kaytetystd spektristd. Tama yhdis-
tettynd kammion heikkenevddn energiavasteeseen matalilla energioilla voi
aiheuttaa epdvarmuutta annoksen mittauksessa, silld matalammilla ener-
gioilla kammion aktiiviseen alueeseen absorboitunut annos ei anna samaa
ndyttdmaa mittariin kuin korkeammilla energioilla.

Téssa tyossd tutkittiin mahdollisia kalibrointikdytdannoista johtuvia epa-
varmuuksia annosmittauksissa. Tyon kokeellisessa osassa mitattiin erdan
puikkomaisen ionisaatiokammion energiavaste ja ndiden tulosten poh-
jalta mallinnettiin kammio Monte Carlo -simulaatioita varten. Kammion
mallintamisen jdlkeen simulaatioissa tutkittiin absorboituneita annoksia
fantomin ilmatilavuudessa ja kammion aktiivisessa tilavuudessa. Monte
Carlo -menetelmien avulla pystyttiin laskemaan annoksia fantomissa ilman
mittalaitteista mahdollisesti aiheutuvia epavarmuuksia.

!Tietokonetomografiassa kéytetyt fantomit ovat standardoituja halkaisijaltaan 32 cm
ja 16 cm leveitd ja vahintddn 15cm pitkid akryylistd valmistettuja sylinterejd, jotka on
tarkemmin maédritelty ldhteessd [7].
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2 Rontgensiteily kuvantamisessa

2.1 Rontgensiteily

Rontgensiteily on sahkdmagneettista sdteilyéd, ja sen havaitseminen en-
simmadistd kertaa oli seurausta tyhjiopumpputeknologian kehittymisesta
1800-luvun lopulla. Vuonna 1985 saksalainen fyysiikko Wilhelm Conrad
Rontgen kiihdytti tyhjioputkessa katodilta irronneita termisid elektroneja
ja havaitsi uudentyyppista séteilya niiden osuessaan anodiin [8].

Aaltohiukkasdualismin mukaan kaikkea sihkomagneettista siteilya voi-
daan kuvata joko aaltoina tai hiukkasina. Albert Einsteinin 1905 esittiméan
postulaatin mukaan siteilyn energia E on kvantittunut ja fotonin energia
on suoraan verrannollinen siteilyn taajuuteen v [9]

ke

E=h
V=

(1)
missd h on Plancin vakio, ¢ valonnopeus ja A aallonpituus.

Rontgensiteilystd yleisesti puhuttaessa fotonien energia on noin 10 eV —500
keV. Rontgendiagnostiikassa kadytettdvien fotonien energia rajoittuu tyy-
pillisesti 10-150 keV alueelle. Matalaenergisestd rontgensiteilystd voidaan
kdyttdd myos termid pehmed rontgensiteily ja korkeaenergistd rontgensa-
teilyd voidaan luonnehtia kovaksi séteilyksi. Lisdksi rontgenséteily voidaan
jaotella jarrutusséateilyyn ja karakteristiseen rontgenséteilyyn sen synty-
mekanismin perusteella. Jarrutussateilyd vapautuu varatun hiukkasen
jarruuntuessa nopeasti ja karakteristista sateilyd muodostuu atomin viri-
tystilan purkautuessa. Koska eri elektronikuorien energiatasot riippuvat
kyseessd olevasta alkuaineesta, on myos karakteristinen rontgensateily
jokaiselle alkuaineelle ominaista. Tdatd ominaisuutta kadytetddan hyvaksi
esimerkiksi alkuaineiden tunnistamisessa.

Rontgensiteilyn spektrin energia-alue menee lomittain ultraviolettisatei-
lyn sekd erityisesti gammasateilyn kanssa. Rontgen- ja gammaséteilyn
syntytavat ovat kuitenkin erilaiset. Rontgenséteilyd syntyy fotonien ja elekt-
ronien vuorovaikuttaessa atomin elektronikuorilla, kun taas gammaséteilya

3



2 Rontgensiteily kuvantamisessa
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Kuva 1. Pyorivdanodisen rontgenputken rakenne. Kuvasta puuttuu vaippa joka
estdd séteilyn paasemisen ei-haluttuun suuntaan [10].

emittoituu atomiytimen viritystilan purkautuessa. Lisdksi gammasiteilyn
spektri koostuu yhdestd tai useammasta radioaktiiviselle nuklidille ominai-
sesta gammaenergiasta, mutta rontgenséteilyn spektri on jarrutussiteilyn
osalta jatkuva. Useampaan kertaan sironneen sateilyn osalta tama ero
spektreissd kuitenkin pienenee [10].

2.2 Rontgenputki

Rontgendiagnostiikassa kuvantamisessa tarvittava siteily tuotetaan ront-
genputkella. Nykyaikaisten rontgenputkien toimintaperiaate on hyvin
samankaltainen kuin Rontgenin tapa tuottaa séiteilyd 1800-luvun lopulla.
Kuvassa 1 on esitetty tyypillisen rontgenputken rakenne. Rontgenputken
lasisen kuoren sisdlld on tyhjiossd katodi ja anodi. Katodi on yleisesti volfra-
mista valmistettu hehkulanka, jota lammittamalld katodi alkaa emittoida
termisid elektroneja. Hehkulangan lampétilaa ja emittoituvien elektronien
lukuméérad ohjataan hehkulankaan syotettavian sahkovirran avulla. Kato-
dilta irronneet elektronit kithdytetdan putkijannitteen avulla kohti anodia
ja kdytetyn jannitteen suuruus méadrdd anodilla syntyvan rontgenséateilyn
maksimienergian.



2 Rontgensiteily kuvantamisessa

Rontgenputkessa kithdytetetyt elektronit siroavat epdelastisesti osuessaan
anodiin. Anodimateriaalin atomiytimien muodostaman sdhkokentén ja
kiihdytettyjen elektronien Coulombisessa vuorovaikutuksessa elektronit
menettdvit energiaansa, joka vapautuu paddosin lampona ja valona ano-
dimateriaaliin. Noin 1 % elektronien luovuttamasta energiasta emittoituu
rontgensateilynd jota kutsutaan jarrutussateilyksi [10]. Lisédksi elektronit
voivat ionisoida anodimateriaalin atomeja, jolloin syntyy alkuaineelle, josta
anodi on tehty, luonteenomaista karakteristista rontgensateilyd. Kuvassa 2
on esitetty tyypillinen rontgendiagnostiikassa kaytetty rontgenspektri.

Tehokkaamman rontgensiteilyn tuoton vuoksi anodit valmistetaan ma-
teriaaleista, joilla on korkea jarjestysluku Z, silld jarrutussateilyteho on
verrannollinen Z?2. Lisdksi koska anodin on kestettdva paljon lampod, on
my0s materiaalin sulamispisteen oltava korkea. Useimmiten kaytetyt anodi-
materiaalit ovatkin volframi (Z=74, sulamispiste 3410 °C) ja renium (Z=75,
sulamispiste 3180°C) [11]. Lisdksi mammografiassa kdytetdan molybdeeni-
kohtioita (Z=42, sulamispiste 2623°C). Suurimmassa osassa rontgenputkia
on lisdksi pyorivd anodilautanen, jolloin 1ampd jakautuu suuremmalle alu-
eelle. Nyky&an on olemassa myos rontgenputkia, joissa koko katodi-anodi
-rakennelma pyorii. Ndissd ns. RET-putkissa (eng. rotating envelope tubes)
on sdhkoinen elektronien poikkeutus, useampi fokuspiste samanaikaisesti
ja parempi lammonkesto [12].

2.3 Tietokonetomografialaite

Tietokonetomografiassa (TT) potilas asetetaan tutkimuspoydalld ympyran
muotoisen kuvauspddn (gantryn) keskelle, jonka kehélld on rontgenput-
ki ja rontgenilmaisin. Kuvassa 3a on esitettynd 3. sukupolven TT-laitteen
geometria. Potilaasta otetaan rontgenkuvia eri kiertokulmilla ja jokaises-
ta kuvasta saadaan rontgenkeilan vaimenemisen johdosta viivaintegraali
kudosten matkavaimennuskertoimesta (ks. kappale 2.4) kyseisestd suun-
nasta. Lopulta leikkeen kuva lasketaan rekonstruktion avulla tietokoneella.
Matkavaimennuskerroin vaihtelee eri kudostyyppien vililld, joten TT:n
avulla pystytdan erottamaan luut ja jopa eri pehmytkudokset toisistaan.
Verrattuna tavanomaiseen rontgenkuvaan TT-kuvan toinen vahvuus on
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Kuva 2. Tyypillinen rontgendiagnostiikassa kdytettdva rontgenspektri. Spektris-
sd on jarrutusséteilyn lisdksi ndhtavissa selvat karakteristiset piikit.

kuvien helpompi tulkinta. Tietokonetomografian erottelukyky perustuu
elektronitiheyksien muutoksiin eri kudosten vililld. Ndin ollen kuvattavan
alueen elimet eivat kuvaudu péillekdin, vaan ne nakyvit leikekuvissa
toisistaan erillidn. Kuvassa 3b on kaaviokuva transversaalileikkeen muo-
dostumisesta. Kuvassa 4 puolestaan ndkyy kaulan alueen TT-tutkimuksen
valmiit leikekuvat sekd niistd muodostettu 3D-malli.

Ensimmadisen kaupallisiin tarkoituksiin soveltuvan TT-laitteen kehittivat
Allan Cormack ja Godfrey Hounsfield vuonna 1973. He saivat tyostdaan
ladketieteen Nobel-palkinnon vuonna 1979 [15]. Ensimmadisen sukupolven
TT-laitteessa kdytettiin kapeaa sdteilykeilaa ja kuvaus tehtiin lineaarisella
skannauksella, jossa rontgenputki ja -ilmaisin liikkuivat samanaikaisesti
eri puolilla potilasta. Yhden asteen kiertokulman vélein otettujen leikkei-
den kuvaamisessa kesti useita minuutteja, ja toisen sukupolven laitteissa
yksittdinen rontgenilmaisin korvattiinkin ilmaisinrivilld. Ndin ollen vai-
mennusprofiileja saatiin kuvattua useita kerralla ja kuvausaika lyheni noin
20 sekuntiin.

Nykyisin kdytossa olevat TT-laitteet ovat kolmatta sukupolvea, joissa on
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Kuva 3. (a) 3. sukupolven TT-laitteen geometria; (b) Viuhkamaisen siteilykeilan
kokoonpano, jossa nédkyvilld sateilykollimaattorit ja -ilmaisimet [13].

viuhkamainen sateilykeila, joka kattaa koko ilmaisinrivin. Yhden leikkeen
kuvaaminen vie parhaimmillaan alle sekunnin ja tyypillisesti kuvataan
useita vierekkdisid leikkeitd. Tutkimuspdytdd voidaan siirtdd aina leike-
kuvien vilissd. Vaihtoehtoisesti poytd voi liikkkua koko kuvauksen ajan
tasaisella nopeudella, jolloin kyseessd on ns. helikaalikuvaus. Kuvassa 5 on
esiteltynd perinteisen monileikekuvauksen ja helikaalikuvauksen eroavai-
suuksia. Nykyisissd TT-laitteissa rontgenilmaisimet ovat ilmaisinkaaressa
useassa rivissd, joita voi olla 64—-320. Ndin ollen on mahdollista kuvata
suurempia tilavuuksia vastaavassa ajassa.

Neljannen sukupolven laitteissa pyoriva ilmaisinkaari on korvattu kiin-
teilld koko kuvausaukon ympyran kehédn peittdvilld rontgenilmaisimilla ja
vain rontgenputki kiertdd potilasta. Suurempi ilmaisinpinta-ala kasvattaa
laitteen tehokkuutta, mutta kolmannen sukupolven laitetta vastaavaan re-
soluutioon péastikseen ilmaisimien méaéard, ja ndin ollen myds hinta, kasvaa
merkittavasti.

Viidennen sukupolven TT-laitteet poikkeavat merkittdvasti edellisistd su-
kupolvista. Niissd rontgenputki on korvattu elektronitykilld, jonka suihku
ohjataan magneettien avulla kohtioon. Tarvittavat vaimennusprofiilit eri
suunnista saadaan kaantamalla elektronisuihku eri osaan kohtiorengasta.
Viidennen sukupolven TT-laitteiden kuvausajat ovat muutaman kymme-
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PR, .

Kuva 4. Tyypillisen TT-ohjelmiston ndkyma kaulan alueelta otettujen kuvien
diagnosointia varten. Ylhaaltd oikealta myotapdivaan luetellen: aksiaali-,
koronaali- ja sagittaalileike sekd ndistd muodostettu 3D-kuva. 3D-mallin visuaa-
lisesta ndyttdvyydestd huolimatta sen diagnostinen arvo on yleensa leikekuvia
vahdisempi [14].
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<
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Kuva 5. (a) Perinteinen monileikekuva, jossa leikkeet ovat vierekkdin ja poytaa
siirretddn yksittdisten leikekuvien (b) vilissd; (c) Helikaalikuvauksessa poyta
liikkkuu tasaisella vauhdilla rontgenputken kiertdessa potilasta. Talloin yksittai-
nen leike (d) eroaa tavanomaisesta [13].

nen millisekunnin luokkaa laitteesta puuttuvien mekaanisten osien vuoksi.
Nopeutensa puolesta se soveltuu erityisen hyvin kardiologisiin tutkimuk-
siin [16].

2.4 Siteilyn vaimeneminen

Rontgensateily vaimenee sen satunnaisissa vuorovaikutuksissa véliaineen
kanssa. Yksittdiselld fotonilla on pieni todenndkoisyys (rontgendiagnostii-
kassa noin 5 % [17]) ldpédistd makroskooppinen kappale ilman vuorovaiku-
tuksia tai energiahdviotd, mutta todellisissa mittauksissa fotonien valtava
lukumaééra tasoittaa satunnaisuudet.

Tarkastellaan monoenergistd ja yhdensuuntaista keilaa, joka koostuu hyvin
suuresta madrdstd Ny fotoneja kohdistettuna kappaleeseen, jonka paksuus
on L. Oletetaan lisédksi, ettd jokainen fotoni joko absorboituu taydellisesti yh-
dessd vuorovaikutuksessa ilman sekundaarisateilya tai lapdisee materiaalin
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2 Rontgensiteily kuvantamisessa

ilman energian tai suunnanmuutosta.

Olkoon lisdksi (i - 1) todennékdisyys, ettd yksittdinen fotoni vuorovaikuttaa
materiaalin kanssa yksikkopituuden matkalla. Talloin vuorovaikutuksen
todenndkoisyys infinitesimaalisella paksuudella dI on udl. Mikaili fotonien
lukumaéara paksuudella dI on N, niin talléin absorptioista johtuva fotonien
lukumaaran muutos dN on [18]

dN = —uNdl, ()
josta saadaan fotonien lukumdaran muutoksen suhteelliseksi osuudeksi

dN
N - —udl. 3)
Integroimalla paksuutta [ vélilla [0,L] vastaten fotonien lukumaéaria Ny ja

Ny saadaan fotonien lukumadéaréksi paksuudella L

N
dN f
“di= dI 4)
o N :
/ InN = / —ul (5)
No
InN. —InNy = In ZZ:]]L = —ul (6)
0
NL = N0€ yL. (7)

Edelld kédytettyd suuretta pu kutsutaan lineaariseksi matkavaimennuskertoi-
meksi ja sen yksikko on em™ tai m™. Kuvassa 8 on esitettyna lihaskudoksen
ja lyijyn matkavaimennuskertoimet rontgendiagnostiikan energia-alueella.
Usein kdytetadn myods massavaimennuskerrointa (i, joka saadaan jakamal-
la lineaarinen matkavaimennuskerroin materiaalin tiheydelld p, ts. u,, = %.
Matkavaimennuskerroin riippuu séteilyn energiasta ja materiaalista. Ront-
gendiagnostiikassa kédytetddn tavallisesti leveitd rontgenspektrejd, jolloin
spektrin eri monoenergisilld osilla on toisistaan poikkeavat vaimenemis-
kertoimet. Ndin ollen sdteilyn edetessa véliaineessa sen pienienergiset osat
vaimenevat tyypillisesti nopeammin ja sédteilyn keskimédardinen energia
kasvaa liikuttaessa syvemmalle viliaineessa. Tédtd ilmiota sanotaan séteilyn

kovenemiseksi.
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2 Rontgensiteily kuvantamisessa

Matkavaimennuskertoimen avulla voidaan laskea aineen puoliintumispak-
suus eli HVL (eng. Half-value layer). Puoliintumispaksuudella tarkoitetaan
sitd materiaalipaksuutta, joka puolittaa siteilyn ilmakermanopeuden arvon.
Yhtélon 7 avulla saadaan monoenergisen rontgenséteilyn puoliintumispak-
suudeksi

NHVL _ ,—wHVL _ 1
No e = (8)
:HVL:—Zn;/Z. 9)

Rontgendiagnostiikassa puoliintumispaksuus on kdytetystd jannitteestd ja
suodatuksesta riippuen noin 0,2 -7 mm alumiinia [10].

Edella tehdyt oletukset fotonien ideaalisesta kdyttdytymisestd eivit pade
todellisuudessa, vaan vuorovaikutusten seurauksena syntyy sekundaéarisa-
teilyd ja sironneita priméaarifotoneja. Havaittujen fotonien lukumaéara Ny
on siis todellisuudessa suurempi kuin pelkédstddn vuorovaikuttamattomien
fotonien lukumaéara. Lisdksi materiaalin lapdissyt spektri on vaimenemisen
vuoksi erilainen kuin vaimentamaton (ks. kuva 10). Mikéli lukumé&araan
Ny, padtetdadn laskea myos sekunddérifotonit puhutaan ns. levedn keilan
geometriasta ja talloin yhtdlo 7 ei tdssd tapauksessa kuvaa séteilyn todel-
lista vaimenemista. Levedn keilan geometriassa taytyy huomioida liséksi
sekundédrisdteilystd aiheutuva vaimenemisen vaheneminen (ns. Build-up
-tekijd).

Jos materiaalissa syntyvidn sekundéariséteilyn ja sironneiden priméari-
fotonien pddsy ilmaisimelle estetddn, on kyseessa tdlloin kapean keilan
geometria. Kuvassa 6 on esitetty kapean keilan geometrian mittausasetelma.
Mittauksessa kédytetty ilmaisin on asetettu riittdvian kauas, jolloin vuorovai-
kutuksen seurauksena sironneet fotonit S eivit tule lasketuksi. Liséksi keila
on kollimoitu peittdimé&édn vain juuri ilmaisimen, mikd minimoi sironnei-
den ja sekunddérifotonien lukuméaran. Olkoon vaimentavan materiaalin
etdisyys sdteilyldhteestd dj ja ilmaimisen ja materiaalin vélinen etdisyys d;.
Mikili primédédrisen sdteilyn intensiteetti on Ij ja sironneen séteilyn I;, niin
ehdolla I /d? < Iy/dj ilmaisimelle padsevén ei-primédarisen siteilyn osuus
on mahdollista saada hyvin védhdiselle tasolle.

11
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Kuva 6. Kapean keilan geometrian mittausasetelma ldhdetta [18] mukaillen.

2.5 Rontgensiteilyn ja aineen vuorovaikutukset

Rontgensiteily on epédsuorasti eli vilillisesti ionisoivaa sateilya [19]. Fo-
tonien ja aineen vuorovaikutuksissa muodostuu sekundéaérisiteilyd, joka
ionisoi kohtiomateriaalin atomeja. Eri vuorovaikutusmekanismeja on vii-
si: valosdhkoinen ilmid, Comptonin sironta, parinmuodostus, Rayleighin
sironta (koherentti sironta) seké fotoydinreaktiot. Néaistd parinmuodostuk-
sella on kynnysenergia 2m,c* = 1022 keV ja fotoydinreaktioilla nukleonien
sidosenergiasta riippuen vieldkin enemman ( >1500 keV). Néin ollen kuvan-
tamisessa kaytetyilld fotonienergioilla 10-150 keV niitd vuorovaikutuksia
ei tapahdu. Kuvassa 7 on esitettynd eri vuorovaikutusmekanismien valta-
alueet fotonin energian ja viliaineen jédrjestysluvun funktiona. Kuvasta
ndhdéddn, ettd pienen jarjestysluvun materiaaleilla (kuten hiili, ilma, vesi ja
pehmytkudos) Comptonin sironta on vallitseva vuorovaikutusmekanismi
kaikilla yli 20-30 keV:n fotonienergioilla. Kuvasta 8a puolestaan ndhdéan,
ettd Rayleighin sironnan osuus lihaskudoksen matkavaimennuskertoimesta
pienenee erittdin nopeasti energian kasvaessa.
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Kuva 7. Todennédkoisimmat rontgensateilyn ja aineen viliset vuorovaikutukset
fotonin energian ja viliaineen jarjestysluvun funktiona [20].

2.5.1 Valosiahkoinen ilmio

Valosdhkoisessd ilmidssd fotoni luovuttaa energiansa yhdelle sidotulle
elektronille ja fotoni havidd. Elektronin sidosenergian B, ylittdvad osuus
muuntuu elektronin liike-energiaksi. Vuorovaikutus on luonnollisesti mah-
dollista vain elektronin sidosenergiaa suuremmilla fotonienergioilla. Ato-
mista emittoituvat fotoelektronit ovat perdisin pddasiassa atomin sisimmilta
elektronikuorilta, silld energian ja lilkemddran sdilymisestd johtuen valosah-
koistd ilmiotd ei voi tapahtua vapaalle elektronille. Valosdhkoisen ilmion
todenndkoisyys kasvaa elektronin sidosenergian B, kasvaessa. Ndin ollen
korkean jdrjestysluvun materiaaleilla valosdhkoisen ilmitn osuus suurenee.
Vuorovaikutusten todennékoisyyttd kuvaavalle vaikutusalalle o, voidaan
johtaa approksimaatio [21]
75

Tpe & E357

(10)

missd E on fotonin energia. Valosdhkoinen ilmi6é on merkittdvin vuorovai-
kutusmekanismi kudoksessa alle 30 keV energioilla.

Fotoelektronin emission jdlkeen atomi on viritystilalla. Viritystilan pur-
kautuessa atomi emittoi karakteristisen rontgenkvantin. Atomi voi palata
perustilalle siirtymaéll4, jossa vapaa elektroni siirtyy emittoituneen elekt-
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Kuva 8. (a) Lihaskudoksen ja (b) lyijyn matkavaimennuskertoimien eri kompo-

nentit rontgendiagnostii

kan energia-alueella. Huomaa kuvien logaritmisten pys-

tyakselien eri skaalat. Néain ollen lyijy vaimentaa rontgensiteilyd huomattavasti
enemmadin kuin lihaskudos [10].
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2 Rontgensiteily kuvantamisessa

ronin tilalle. Tédllainen siirtymd on kuitenkin erittdin epdtodennédkdinen ja
yleisesti sisimpien kuorten elektronivajeen tayttda jokin heikommin atomiin
sidottu elektroni [22]. Atomin viritystila voi purkautua myos vaihtoehtoi-
sen prosessin, Auger-elektroniemission, avulla. Siind viritystilan energia
siirtyy ns. virtuaalisen fotonin valitykselld jollekin heikommin sidotulle
elektronille, joka kasvaneen energian myotd emittoituu atomista.

Raskailla alkuaineilla, kuten lyijylld, havaitaan rontgendiagnostiikan energia-
alueella valosdhkoisen ilmion todennédkoisyyden hyppayksellinen kasvu
(ks. kuva 8b), kun fotonin energia ylittda K- ja L-kuoren elektronien sidose-
nergiat. Tilanne on toinen keveilld alkuaineilla, joilla jokainen elektroni voi
osallistua valosdhkoiseen vuorovaikutukseen.

2.5.2 Rayleighin sironta ja Comptonin sironta

Rayleighin sironnassa fotoni siroaa elastisesti atomin elektroniverhosta
tai suuremmasta ainekokonaisuudesta. Sironnassa koko atomille siirtyvan
energian osuus on pieni ja fotonin energia sdilyy lahes muuttumattomana.
Rayleighin sironnan vaikutusala on verrannollinen jarjestysluvun nelioon,
mutta se pienenee nopeasti fotonin energian kasvaessa. Taman vuoksi
koherenttia sirontaa ei edes huomioida kaikissa tarkasteluissa. Biologisissa
materiaaleissa se on kuitenkin matalilla energioilla Comptonin sirontaa
todenndkoisempaéd, ja siksi se on otettava huomioon.

Comptonin sironnassa fotoni, jonka energia on E, siroaa heikosti atomiin
sidotusta elektronista jolloin fotonin suunta ja energia muuttuvat. Vuoro-
vaikutuksen jdlkeen fotonin energia on E’ ja elektronin sirontakulmasta
riippuva liike-energia T. Vuorovaikutusprosessi on esitetty kuvassa 9a.

Oletetaan, ettd siroava elektroni on alkutilanteessa vapaa. Tarkasti ottaen
aineessa olevat elektronit eivat ole vapaita, mutta mikéli saapuvan fotonin
energia on paljon suurempi kuin elektronin sidosenergia on ero lopputu-
loksessa pieni. Vapaan elektronin liike-energialle T saadaan relativistisen
kinematiikan avulla

T=E-E =E,—m.c?, (11)
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SIRONNUT
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SAAPUVA FOTONI
T
E p=E/c
SIRONNUT

p. \\ ELEKTRONI

(a)

Kuva 9. (a) Comptonin sironnan geometria; (b) Saapuvan fotonin, sironneen
fotonin ja elektronin liikemaarat p, p’ ja p. [21].

missé E, on elektronin kokonaisenergia siséltden sen lepoenergian m,c%.
Liikemédaran sdilymistestd seuraa, ettd liikemddrat p = £, p’ = £ jap,
muodostavat kolmion kuvan 9b mukaisesti. Kosinilausetta kdyttamalla
voidaan kirjoittaa

(pec)* = E* + (E')* — 2EE’cosO = EZ — m?c*, (12)

missé elektronin energialle E, on kaytetty lauseketta E2 = p2c? + m2c*.
Eliminoimalla yhtéloista 11 ja 12 elektronin energian E, saadaan sironneen

fotonin energialle
E

1+ —£5(1 - cos0)’

’

(13)

josta ndhdéaéan, ettd fotonin elektronille luovuttama energia on suurimmil-
laan takaisinsironnassa, eli kun 6 = 180°. Comptonin sironnan vaikutusala
o, riippuu lineaarisesti aineen elektronitiheydestd. Ndin ollen o, oc Z [23].

Kuvassa 10 on esitettynd Monte Carlo -simulaatio sironnan vaikutuksesta
fotonispektriin. 100 keV:n monoenergiseen fotonispektriin muodostuu
matalilla energioilla hdntd, jonka muoto riippuu sirottavasta materiaalista.
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Kuva 10. Fotonien hiukkaskertyma energian funktiona ihmistd mallintavan
PMMA-fantomin keskelld. Kuvassa on lisdksi fantomiin kohdistettu 100 keV
monoenerginen fotonisuihku. Molempien spektrien hiukkaskertymait, eli kdy-
rien alle jadvat pinta-alat, on normitettu vastaamaan toisiaan. Kuvasta nahdaan
kuinka monoenergisen spektrin matalaenerginen osa muuntuu materiaalissa
tapahtuvan sironnan vaikutuksesta.
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3 Siteilyannossuureet ja niiden mittaaminen

Rontgendiagnostiikassa noudatetaan siteilylaissa méadriteltyja sateilysuo-
jelun yleisid oikeutus- ja optimointiperiaatteita [24]. Oikeutusperiaatteen
mukaan potilaalle ionisoivan siteilyn avulla tehtdvéan tutkimuksen hyoty
tulee olla suurempi kuin siitd aiheutuva haitta. Optimointiperiaatteen mu-
kaisesti tutkimus on suunniteltava niin, ettd tutkimuksen tavoite saavute-
taan ja samalla potilaalle aiheutuva séteilyannos pidetddan mahdollisimman
pienend. Ladketieteellisten tutkimusten potilasannoksille ei ole asetettu
enimadisrajoja, silld toimenpiteilld pyritddn parantamaan potilaan tervey-
dentilaa. T&lldin potilaan terveyttd edistdvad toimenpidettd ei haluta estda
annosrajoituksilla. Kuitenkin oikeutus- ja optimointiperiaatteiden toteutta-
miseksi potilaalle annettavan siteilyannoksen suuruuden tunteminen on
valttamatonta.

Potilasannosten seurantaa voidaan kéyttda hyddyksi myos laadunvalvon-
nassa. Rontgenlaitteen muuten huomaamaton vika voi ndkya tavallisesta
poikkeavana sédteilyannoksena. Tutkimustekniikoita voidaan parantaa myos
vertailemalla eri sairaaloiden vastaavien tutkimusten siteilyannoksia [10].
Lisdksi STUK on méarannyt potilaiden siteilyaltistuksille vertailutasot
(Paatos 2/3020/2013), joiden ei oleteta ylittyvdn normaalikokoiselle potilaal-
le hyvian kdytannon mukaan tehdysséa tutkimuksessa [25]. Tutkimuksista
aiheutuvia sdteilyannoksia tulee Sosiaali- ja terveysministerion asetuksen
423/2000 nojalla saannollisesti mitata tai arvioida laskennallisesti ja verrata
vertailutasoihin [4].

Sateilyn vaikutus kudoksessa perustuu kappaleessa 2.5 esitettyihin vuo-
rovaikutusprosesseihin. Vuorovaikutusten ensimmadisessa vaiheessa ront-
gensiteilyn energia tuottaa sekundédrisateilyad ja tdtd energian siirtymista
kuvaavat suureet kerma ja séteilytys. Jalkimmaisessd vaiheessa kudokseen
siirtynyt energia aiheuttaa molekyylitason muutoksia, joista lopulta saat-
taa seurata solutason muutoksia ja ndin ollen koko elimistdn vaurioita.
Energian paikallista absorboitumista aineeseen mitataan absorboituneella
annoksella [19]. Kuvassa 11 on koottuna alla esiteltdvien annossuureiden
eroavaisuudet.
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3.1 Kerma

Tarkastellaan tilavuutta V, jonka massa on dm. Kerma K (eng. kinetic energy
released per unit mass) madritellddn varauksettomien hiukkasten tdhan
tilavuuteen synnyttimien varauksellisten hiukkasten saaman liike-energian
dey, ja alkion massan dm suhdetta, ts. [18]

detr
dm

K= . (14)
Kerman yksikkd ] kg™ on L. H. Grayn kunniaksi nimetty grayksi (Gy). On
huomioitavaa, ettd kermaan ei lasketa varattujen hiukkasten sidosenergiaa.

Kerma voidaan jakaa kahteen osaan riippuen siitd kuinka elektronit me-
nettdvat liike-energiaansa. Tormédyskerma K. = on se osa kermasta, jonka
elektroni menettda sironnoissa absorboivan materiaalin elektronien kanssa.
Toérméayskerma voidaan ilmaista myos kokonaiskerman avulla K. = K(1-g),
missd ¢ on varauksellisten sekunddarihiukkasten energiasta jarrutussétei-
lyksi siirtyva osuus [26]. Sdteilykerma K, puolestaan sisdltdd elektronin
jarrutussdteilynd menettdméan energian. Rontgendiagnostiikan energia-
alueella sekundéérielektronien synnyttdma jarrutussateily on vahdistd ja
nidin ollen K = K. + K, ~ K,

3.2 Siteilytys

Ensimmadiset 1900-luvun alun sdteilyn ilmaisimet perustuivat siteilyn syn-
nyttdmien vapaiden varausten kerddmiseen ja mittaamiseen ilmasta. Nailta
ajoilta on perdisin my0s suure séteilytys X. Tarkastellaan ilmasta rajattua
ilmatilavuutta, jonka massa on dm. Séteilyn ja aineen eri vuorovaikutus-
ten seurauksena tihdn tilavuuteen syntyy vapaita elektroneja. Kun ndma
elektronit puolestaan pysdhtyvét taydellisesti ilmaan, syntyvien saman-
merkkisten ionien kokonaisvaraus on dQ. Néin ollen sateilytys on [27]

_9Q

X=-= (15)
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Kuva 11. Siteilytyksen X (a), ilmakerman K (b) ja ilmaan absorboituneen an-
noksen D (c) védlinen ero. Suorat yhtendiset viivat kuvaavat priméarifotonien
ratoja, katkonaiset viivat jarrutussiteilyssad syntyvien fotonien ratoja ja murto-
viivat elektronien ratoja. Ympyrat kuvaavat vuorovaikutuspisteissa syntynytta
varausta tai torméyksissa luovutettua energiaa. Kutakin suuretta laskettaessa
huomioidaan vain mustien ympyroiden yhteenlaskettu energia tai varaus [26].

Séteilytyksen yksikkd on C kg™ ja poistuva yksikko rontgen (1 R = 2.58-107*
Ckg™).

3.3 Absorboitunut annos

Absorboituneen annoksen mééarittelemiseen tarvitaan keskiméardinen ai-
neeseen siirtynyt energia d¢ infinitesimaalisen pienessd massa-alkiossa dm1.
Téamaé saadaan laskemalla kaikkien tarkastelupisteeseen tulevien varattujen
ja varauksettomien hiukkasten tuoma sateilyenergia Ry, ja vdhentdmalla tas-
td kaikkien hiukkasten tarkastelupisteestd mukanaan viema siteilyenergia
Rout. Lisdksi on huomioitava mahdollinen muutos hiukkasten lepoenergioi-
den muutos Q. Ndin ollen keskimddrdinen aineeseen siirtynyt energia dé
on

dé = Ry — Rous + ZQ. (16)
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Talloin tarkastelupisteessd absorboitunut annos D on pisteeseen siirtynyt
energia d¢ massayksikkod kohden, ts. [27]

_ de

D—%.

(17)

My®ds absorboituneen annoksen yksikostd J kg™ kdytetddn nimitystd gray
(Gy)-

Kuten yhtdlostd 17 ndhddédn, kuvaa absorboitunut annos sité tarkastelupis-
teeseen jadvad energiaa, joka kykenee aiheuttamaan sdteilyn haittavaikutuk-
sia. Jotkin haittavaikutukset ovat suoraan verrannollisia absorboituneeseen
annokseen toisten riippuessa siitd monimutkaisemmin. Toisaalta absorboi-
tuneen annoksen ollessa 0 pisteessa ei voi olla séteilyvaurioita. Ndin ollen
absorboitunut annos on dosimetrian tarkein suure [18].

3.4 Kerman ja absorboituneen annoksen keskindinen suh-
de

Yleiselld tasolla energian siirtyminen fotoneilta varatuille hiukkasille tie-
tyssd pisteessd (kerma) ei johda energian absorboitumiseen kyseisessa
pisteessd (absorboitunut annos). Néin ollen kerma ja absorboitunut an-

nos eivét ole yhtd suuria sekundéaéarielektronien &darellisestd kantamasta
johtuen [23].

Tarkastelupistettd ympéarodivassa ilmatilavuudessa syntyvien sekundaarie-
lektronien vaikutus kumoutuu elektronitasapainon (tai varauksellisten
hiukkasten tasapainon) vallitessa ja D = K.. Tdlloin ilmaa sateilytettdessa
fotoneilla tilavuusalkioon saapuvien sekundéarielektronien lukumaéérs,
energia ja suuntajakauma ovat samat kuin sieltd poistuvilla elektroneil-
la. Fotoniséteilyn vaimenemisen vuoksi taydellistd elektronitasapainoa ei
kuitenkaan saavuteta juuri koskaan [26].

Niin sanottu osittainen (kvasi-)tasapaino TCPE (eng. transient charged
particle equilibrium) vallitsee pisteessd, jossa absorboitunut annos on ver-
rannollinen tormédyskermaan. Téllainen tilanne on havainnollistettu kuvas-
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Kuva 12. Havainnekuva osittaisesta elektronitasapainosta (TCPE) fotonisétei-
lylla. Sekundédérielektronien synnyttaimaén jarrutussateilyn méaara on oletettu
mitdttdman pieneksi, jolloin K; = 0 ja K = K, [18].

sa 12, jossa fotonisdteily on kohdistettu kohtisuorasti materiaaliin. Kuvassa
kermaa materiaalin pinnassa on merkitty K, ja kerman arvo vaimenee
eksponentiaalisesti syvyyden funktiona (ks. kappale 2.4). Oletetaan lisdksi,
ettd sekundéadrielektronien synnyttdma jarrutusséteily on vdhaistd, jolloin
K, = 0. Tama on totta varsinaisesti vain neutroniséteilyn tapauksessa, mutta
keveissd materiaaleissa, kuten hiili, vesi ja ilma, K,/K < 1% alle 3 MeV
energioilla [18]. Abosorboitunut annos suurenee kuvassa 12 syvyyden kas-
vaessa sekundédrielektronikertymén kasvun vuoksi. Tama build-up-ilmion
vuoksi absorboitunut annos saavuttaa maksimin D, syvyydelld, jossa
elektronikertymédn kasvu tasapainottuu priméaarisateilyn vaimenemisel-
la. Puhtaalle fotonisiteilylle annosmaksimi saavutetaan likimain samalla
syvyydelld kuin kerman ja annoksen leikkauspiste [18].

Vield syvemmadlld materiaalissa syvyydelld rm.x saavutetaan piste, jossa
materiaalin pinnasta ldhteneet sekundéaarielektronit viimeistddn pysahtyvit.
Talloin annoskdyréd ja kerma vaimenevat samassa suhteessa ja absorboitunut
annos on siis verrannollinen kermaan. Tastd pisteestd eteenpdin vallitsee
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TCPE ja absorboituneelle annokselle D voidaan kirjoitaa

D = K.et'* (18)
. ( /X.)Z

= K1+ + “2! . (19)

~ K(1+ p'x), (20)

missd D ja K. on annettu samassa pisteessd, i’ kdyrien D, K ja K. yhteinen
kulmakerroin kyseisessd pisteessd ja X sekunddédrielektronien keskimaarai-
nen kantama priméarisateilyn suunnassa. Kuvassa 12 kerma pisteessa P,
on yhtd suuri kuin absorboitunut annos pisteessa P, ja X on etdisyys ndiden
pisteiden valilla.

3.5 Tietokonetomografian annossuureet

Annossuureet, joita kdytetddn erityisesti tietokonetomografian siteilyan-
nosten kuvaamisessa, on maddritelty ICRU:n raportissa 74 [5]. Monissa
kdaytannon tapauksissa eri suureiden numeeriset arvot ovat alle mittausepé-
tarkkuuksien pédssa toisistaan, mika saattaa aiheuttaa suureiden epaselvaa
kdyttamistd ja huonoja toimintatapoja [28]. Koska ldhes kaikki dosimetri-
set suureet rontgendiagnostiikassa mitataan laitteilla, jotka on kalibroitu
ilmakerman avulla, on yhdenmukaisempaa maééritelld johdannaissuureet
myos ilmakerman avulla. Monesti kuitenkin varsinkin potilasta mallinta-
van fantomin sisdlld tehtdvissa mittauksissa kdytetddn vastaavia suureita
absorboituneen annoksen avulla johdettuna.

3.5.1 Ilmakerman ja pituuden tulo

IImakerman ja pituuden tulo Pk, saadaan vapaasti ilmassa mitatun ilma-
kerman K, viivaintegraalina pitkin janaa L, joka on TT-laitteen pyordahdy-
sakselin suuntainen. Ndin ollen

Pyt = f K,(L)dL. (1)
L
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P /L

-L/2 0 +L/2

Kuva 13. Yksittdisen TT-leikkeen ilmakermaprofiili K;(z) ja sithen liittyvat suu-
reet Ck, Pxr, Lja T, missd L on kdytetyn ionisaatiokammion aktiivisen alueen
pituus ja T leikepaksuus. Méaritelmien nojalla katkoviivalla rajatun annospro-
fiilin pinta-ala on yhtd suuri molempien kuvaan piirrettyjen suorakulmioiden
kanssa [5].

IlImakerman ja pituuden tulon SI-yksikko on (J/kg)m, mutta yleisesti kdy-
tetympi yksikkod on Gy cm. Mikaéli Ilmakerma K,(L) on vakio pituudella L
ja muulloin 0, on Pg;, nimensd mukaisesti vain termien tulo, ts. Px; = K,L.
Vastaavasti voidaan maééritelld fantomin sisélld mitatun absorboituneen
annoksen avulla annoksen ja pituuden tulo Pp; tai DLP (eng. dose length
product). Px; ja Pp;, voivat poiketa toisistaan varsinkin jos tarkastelualu-
eella on materiaalien rajapintoja (ks kappale 3.4). Pituus L on mittauksissa
kéaytetyn ionisaatiokammion aktiivisen alueen pituus.

3.5.2 TT-kermaindeksi

TT-kermaindeksi Cx on TT-laitteen pyordhdysakselin ilmakermaprofii-
lin K,(z) integraali koko pyordahdysakselin yli jaettuna TT-kuvan leike-
paksuuden T ja yhden rontgenputken pyodrdhdyksen aikana syntyvien
leikkeiden lukumééran N tulolla. Kuvassa 13 on esitettynd esimerkki an-
nosprofiilista sekd kermaindeksin yhteydestd ilmakerman ja pituuden
tuloon. Kermaindeksin méaaritelmdn epéoleellinen integraali koko pyo-
rahdysakselin yli ei ole kovin kdytannollinen ja integrointirajoille onkin
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sovittu eri kdytantoja. Kansainvilisesti kdytetyissd TT-laitteita koskevissa
IEC-standardeissa (International Electrotechnical Commission) rajoiksi on
sovittu £50 mm. N&in ollen TT-kermaindeksi saadaan laskettua yhtalon

Coz 1 f o K, (2)dz = LKLIO (22)
K_N'T —-50 mm ’ _NT

avulla. Yhtédlostd 22 ndhddan myos, ettd TT-kermaindeksi voidaan laskea
ilmakerman ja pituuden tulon avulla valitsemalla yht&lossa 21 integrointi-
rajoiksi +50 mm. TT-kermaindeksin yksikko on gray ja siitd kdytetddn myos
nimitystd CTKI (eng. computed tomography kerma index). Vastaavasti voi-
daan jalleen mddritelld absorboituneen annoksen avulla TT-annosindeksi
CTDI. Mikali TT-kermaindeksi mitataan standardifantomin sisalld, kayte-
tdan siitd merkintaan C KPMMA tai CK,PMM A,100-

3.5.3 Painotettu TT-kermaindeksi

Fantomin keskelld ja pinnalla mitattujen TT-kermaindeksien avulla voidaan
laskea keskiarvoinen ilmakerma fantomin leikkeessd yhden pyordahdyksen
aikana. Oletetaan, ettd TT-kermaindeksi R-sdteisen fantomin pinnalla on
Cp ja keskelld Cc. Jos lisdksi oletetaan kuvan 14 mukainen lineaarinen
annosprofiili yhdessé leikkeessd, saadaan painotetuksi TT-kermaindeksiksi

Ciw
Cronw = ~ f f D(r,0) dA (23)

=— f f Ce + —(cp — Co)|rdo dr (24)
- / SCer* + —(CP - Co) (25)
2 1 , 1.,

R2( 5CcR? + 3R (Cp = Co) = 0) (26)

Edelld maaritellyn standardifantomin merkintdtavan mukaisesti siis pai-
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Fantomi
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Kuva 14. Painotetun TT-kermaindeksin laskemisessa oletettava annosprofii-
li (kermaprofiili) fantomissa. Cp on keskiarvo neljasta 1 cm syvyydelld fanto-
min pinnasta mitatusta kermaindeksista ja Cc fantomin keskelld mitattu TT-
kermaindeksi.

notettu TT-kermaindeksi Cg pvvia,w ON

CK,I’MMA,lOO,c + 2CK,PMMA,100,p
CI(,PMMA,W = 3 . (28)

My®s painotetun TT-kermaindeksin yksikko on gray ja vastaavasti voidaan
madritelld myos painotettu TT-annosindeksi CTDI,, TT-annosindeksin
CTDI avulla.

Tietokonetomografiassa annos pienenee syvemmalld potilaassa paljon hi-
taammin kuin perinteisessa rontgenkuvauksessa. Tama johtuu muun muas-
sa siitd, ettd TT:ssa sdteily kohdistuu potilaaseen useammasta suunnasta
ja usein kdytetty sédteily on korkeaenergisempda. Painotettu kermaindeksi
Ckpmma,w tai annosindeksi CTDI,, yhdistyvatkin tietylld syvyydelld mitat-
tuja CKTI tai CTDI -arvoja paremmin potilaan keskiméardiseen annokseen
kudoksessa.
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3.5.4 Painotetun TT-kermaindeksi tilavuuskeskiarvo

Huomioimalla tutkimuspdydan liikkuminen TT-kuvauksen aikana saadaan
painotetun TT-kermaindeksin tilavuuskeskiarvo Cyor, lasketuksi

NT C W
Cvor = Cxpmma,w - 7 = %,

(29)

missd [ on matka, jonka poytd liikkuu kuvien vilissa tai helikaalikuvauk-

sessa yhden rontgenputken kierroksen aikana. Helikaalikuvauksessa para-
I

metria p = 37 sanotaan pitch-arvoksi.

Standardin IEC 60601-2-44:2001, Amendment 1:2002, mukaan uusissa TT-
laitteissa on oltava potilaan annosta ilmaiseva ndytto [29]. Kyseiseen néyt-
toon on valittu annosta kuvaavaksi suureeksi annoksen tilavuuskeskiarvo
Cvor, josta IEC kuitenkin kdyttdd merkintdd CTDlyor. Monilla valmistajilla
laitteissa on lisdksi ndyttd myos koko tutkimuksesta aiheutuvalle annoksen
ja pituuden tulolle DLP [10].

3.6 Ionisaatiokammio

Tietokonetomografiassa annossuureet mitataan yleensa puikkomaisella
ionisaatiokammiolla. Kuvassa 15 on esitettyna tyypillisen puikkomaisen
ionisaatiokammion rakenne. Rontgensateilyn osuessa kammioon syntyy
ionipareja, jotka kerdtdaan sahkokentdn avulla elektrodeille. Kerdyselekt-
rodin biasjdnnite on tyypillisesti 100-500 volttia. Jannitettd muuntamalla
voidaan vaikuttaa ionien rekombinaatioiden madraan. Virran saturaatio-
alueella rekombinaatioita ei tapahdu juuri lainkaan ja mittava virta on
verrannollinen syntyvien ioniparien lukumééaraan. Tastd voidaan maarittaa
absorboitunut annos tai siteilytys. Kammion antama virta mitataan aina
erittdin herkédn elektrometrin avulla, silld kerdtyistd varauksista syntyva
virta on hyvin pieni.

Fantomilla tehtdvissa tietokonetomografian annosmittauksissa yksi TT-
leike peittdd vain noin 10 % kammion kokonaispituudesta. Fantomissa
sironnutta siteilyd mitataan kuitenkin koko kammion tilavuudessa, mi-
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AKTIIVINEN
ALUE (ILMA)
PMMA [l ALUMIINI
MERISTE W GRAFIITTI ELEKTRODI
SEINAMA

|

|~5 mm

~100 mm

Kuva 15. Puikkomaisen ionisaatiokammion rakenne ldhdetti [30] mukaillen.

kda mahdollistaa annosintegraalin méaarittdimisen. Tastd johtuen kammion
aktiivisen alueen vaste tulee olla tasainen riippumatta sateilytettavasta tila-
vuudesta. Nykyisissd monileikekuvauksissa sateilykeilan kokonaisleveys
voi olla yli 60 mm, jolloin osa sironneesta sateilystd voi jadadd kammion
ulkopuolelle.

Ideaalitapauksessa ionisaatiokammion energiavasteen (ks. kappale 5.1.2)
tulisi olla vakio, jolloin kammion kalibraatio olisi riippumaton energiasta
tietylld energiavalilla. Yleisesti kuitenkin kammion ndyttdima riippuu kdyte-
tyn siteilylaadun energiasta. Koska ionisaatiokammiot kalibroidaan tietylla
sdteilylaadulla (tietylld energialla) ja kammioita kédytetddan laajemmalla
energia-alueella, vaatii kammion energiariippuvuus korjauskertoimen kayt-
toa.
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4 Saiteilyannosten Monte Carlo -simulointi

Numeerisilla Monte Carlo (MC) -menetelmilld voidaan yleisesti ottaen
mallintaa hyvin erilaisia prosesseja, fysikaalisia systeemejd tai ilmioitd
tilastollisin menetelmin satunnaislukujen avulla. Sattumanvaraisuuden
hyddyntdmiselld on pitkét perinteet tieteen historiassa. Jo vuonna 1777
de Buffon osoitti, ettd piin arvo on mahollista maéarittdd heittaimallad sa-
tunnaisesti neuloja tasakokoisiin alueisiin jaetun poytdapinnan paalle [31].
Modernin MC-menetelmén kehitti Stanislaw Ulam tyoskennellessadn toisen
maailmasodan aikana Manhattan-projektissa Los Alamosissa [32]. Mene-
telmédn nimen keksi Nicholas Metropolis viitaten Monacon kuuluisaan
uhkapelikaupunkiin.

MC-menetelmén idea on luoda mahdollisimman realistinen malli tutkit-
tavasta systeemistd ja luoda satunnaisia vuorovaikutuksia tdssd systee-
missd tunnettujen vuorovaikutustodennidkoisyyksien pohjalta. Yksittdisten
tapahtumien lukumaééran kasvaessa sattumanvaraisuudet tasoittuvat ja
lopputuloksena saadaan keskiméérdinen arvo tarkasteltavasta suureesta.

Esimerkiksi sdteilyannoslaskennassa malli voi sisdltdd kdytetyn sateilyil-
maisimen sekd sdteilyn kulkeutumiseen ja vaimenemiseen vaikuttavat
rakenteet sen ymparilld. Geometrian mallintamisen sekd muun tarvittavan
syottotiedon lisddmisen jdlkeen menetelmén toimintaperiaate on varsin
suoraviivainen. Ensiksi alustetaan tarkasteltavan hiukkasen alkupaikka
ja -nopeus annettujen jakaumien perusteella. Tamaén jidlkeen arvotaan en-
simmadisen vuorovaikutuksen muoto seka tapahtumapaikka ja lasketaan
hiukkasen nopeus vuorovaikutuksen jialkeen. Vastaavasti jatketaan hiukka-
sen seuraamista, kunnes se on menettdnyt kaiken energiansa tai poistunut
geometriasta. Generoimalla tarvittava maara hiukkasia perdkkdin saadaan
lopulta esimerkiksi ilmaisimen aktiiviseen tilavuuteen absorboitunut annos
riittdvan pienelld statistisella epdvarmuudella.
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4.1 Satunnaislukujen generointi

Satunnaisluvut voidaan jakaa kolmeen luokkaan: aidot satunnaisluvut,
pseudo-satunnaisluvut sekd kvasi-satunnaisluvut [31]. Aito satunnaisluku
voi olla esimerkiksi aika kahden naksahduksen vililld radioaktiiviseen
aineeseen suunnatusta Geiger-Miiller-ilmaisimesta. Pseudo-satunnaisluvut
lasketaan jonkin yksiselitteisesti mééritellyn algoritmin avulla, jolloin samas-
ta alkuarvosta ldhtien satunnaisluvut ovat toistettavissa. MC-menetelmissa
kdytetddn pseudo-satunnaislukuja. Kvasi-satunnaisluvut ovat tarkoituk-
seen rdatdloityja ndenndisesti satunnaisia lukuja, jotka eivét oikeasti ole
satunnaisia.

MC-menetelmissé satunnaisluvuilla on hyvin keskeinen rooli paatoksen-
tekoprosesseissa, joissa tapahtumalla on monta mahdollista lopputulosta.
Nain ollen satunnaislukugeneraattori onkin yksi MC-ohjelman kriittisim-
mistd osista. Tyypillinen simulaatio kdyttdd noin 107 —10'? satunnaislukua
ja pienikin riippuvuus perdkkiisissd satunnaisluvuissa voisi johtaa merkit-
taviin virheisiin [33]. Suurimmat epavarmuudet johtuvat kuitenkin geomet-
rian mallintamisessa tehtdvistd approksimaatioista, eikd niinkddn satun-
naislukujen korrelaatioista [31]. Matemattiisesti kuvaillen MC-ohjelmassa
kéaytettdvan jonon satunnaislukuja tulisi tadyttad seuraavat kriteerit [34]:

1. Lukujonon tulisi olla korreloimaton, eli luvut eivét saa riippua toisis-
taan.

2. Lukujonon jakson tulisi ideaalitapauksessa olla ddreton. Todellisuu-
dessa samat luvut saavat toistua vasta erittdin pitkédn jakson jdlkeen.

3. Lukujonon tulisi olla tasaisesti jakautunut maarittelyvalille.

4. Satunnaislukujen generointi tulisi olla nopeaa.

Alla on lyhyesti esiteltyna kaksi satunnaislukugeneraattoria, joita kdytetdan
Monte Carlo -simulaatioissa.
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4.1.1 Lineaarinen kongruenssi -algoritmi

Lineaarisella kongruenssi -algoritmilla tai -generaattorilla muodostetuilla
satunnaisluvuilla #, on muoto [31]

Uyy1 = (au, + c)mod m, (30)

missd m on modulus (jakojddnnds), a kertoja ja ¢ lisdys. Ndiden parametrien
ja alkuarvon u, valinta on erittdin keskeinen kysymys generaattorin toimin-
nan kannalta. Asettamalla ¢ = 0 saadaan ns. multiplikatiivinen lineaarinen
kongruenssi -generaattori. Tdama satunnaislukugeneraattori (parametreilla
¢ =0, m =2/,j € N) on yleisimmin kéytetty ja sisddnrakennettu esimer-
kiksi FORTRAN- ja C-kddntdjiin. Suurin yksittdinen ongelma kéytettdessa
muotoa m = 2/ olevaa modulusta on lukujen vihiten merkitsevien nume-
roiden lyhyt jakso. Esimerkiksi luvulla u, mod(2/) jaksonpituus on 2/, miké
tarkoittaa, ettd lukujen vahiten merkitsevd numero on aina joko 0 tai 1.

4.1.2 Viivastetty Fibonacci-algoritmi

Viivéastetty Fibonacci-algoritmi tai -generaattori saadaan muodostamalla
satunnaislukuja yhtalolla

Uy = Uy ® Uy mod(m), >k (31)

missd ® on jokin binddrioperaattoreista +,— tai *,/ ja k ns. viiveet ja modulus
m muotoa m = 2¥,p € N. Tdméan generaattorin vahvuuksia on sen helppo
toteutus ja nopea satunnaislukujen generointi. Lisdksi sen tuottamat satun-
naisluvut ovat statististen testien perusteella hyvid, erityisesti kun viive k
on riittdvan suuri (esim. k = 1279) [31].

4.2 Fotonien ja elektronien kulkeutuminen

Jokainen MC-ohjelmisto sisédltda kokeellisesti tai laskennallisesti kerdtyn
vaikutusalatietokannan. Vaikutusalat médarittelevit todenndkoisyyden foto-
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nin ja véliaineen vuorovaikutuksille (ks. kappale 2.5) fotonin kulkeutuessa
valiaineessa. Eri vuorovaikutusprosessien vaikutusalat riippuvat fotonin
energiasta ja voivat poiketa hyvinkin paljon toisistaan. Nama eri proses-
sien osittaiset vaikutusalat summaamalla saadaan kokonaisvaikutusala
energian funktiona, ja lopulta prosessin osittaisen vaikutusalan ja kokonais-
vaikutusalan suhde antaa todennédkoisyyden kyseisen vuorovaikutuksen
tapahtumiselle [31].

Fotonien ja viliaineen eri vuorovaikutuksissa syntyvia sekundéarielektro-
neja kisitellddn kahdella eri tavalla MC-simulaatioissa. Joissain tapauksissa
riittdd olettaa, ettd elektronin energia absorboituu kokonaisuudessaan sen
syntypisteessd. Elektroneja tarkemmin tarkastelevissa koodeissa niitd kasi-
tellddn itsendisesti aivan kuten priméadrihiukkasiakin. Sekundéaéarielektronit
menettdvit energiaansa vahitellen useissa vuorovaikutuksissa véliaineen si-
dottujen elektronien kanssa. Energiahdvion suuruus riippuu Bethen teorian
mukaisesti jarrutuskyvysta [35]. Sekundéérielektronien energian kasvaessa
myos niiden kokemien vuorovaikutusten maara kasvaa. Pitadkseen simu-
laatioajan kohtuullisena Berger [36] esitti seminaaritydssddn tekniikan, jolla
simulaatioaikaa voidaan lyhentaa. Tiivistetyn historian (eng. condensed-
history) tekniikassa kerdtdadn useita yksittdisid tormédyksid ja kootaan niistd
yksi isompi yhteenveto ja vain ndiden yhteenvetojen vilissa tarkastellaan
muita mahdollisia vuorovaikutuksia.

4.3 EGSnrc

EGS (eng. Electron gamma shower) on Kanadan kansallisen tutkimus-
neuvoston ja Stanfordin lineaarikiihdytinkeskuksen yhdessa kehittama
ohjelmisto fotonien ja elektronien Monte Carlo -simulointiin 1 keV -10 GeV
energioilla. Ohjelmiston ensimmadisen version kehitti jo vuonna 1974 Walter
Nelson ja nykyinen EGSnrc on sen viides versio. EGS on timén hetkista
huipputasoa MC-ohjelmistoissa, silld se on joustava, hyvin dokumentoi-
tu sekd laajasti testattu [37, 38, 39, 40]. EGS-ohjelmisto on kutsuttu myos
kliinisen sdteilydosimetrian de facto-standardiksi [31]. Ohjelmisto on kirjoi-
tettu MORTRAN-kielelld, joka on FORTRAN esikasittelija. Lisdksi EGS:11d
on oma ohjelma PEGS (Preprocessor for EGS), jonka avulla lasketaan eri
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prosessien vaikutusalat annettujen materiaalitietojen avulla.

EGSnrc perustuu ohjelmiston aikaisempaan EGS4 versioon. EGS4 kehitet-
tiin alunperin korkeaenergisid sovelluksia varten, mutta matalaenergisten
sovellusten lisddntymisen vuoksi suurimmat muutokset uusimpaan ver-
sioon parantavatkin matalaenergisen séteilyn simulointia. Ohjelma sisaltaa
muun muassa uuden elektronien kulkeutumista mallintavan PRESTA-II
algoritmin, joka kadyttda hyviksi edelld mainittua tiivistetyn historian tek-
niikkaa. Lisédksi fotonien vaikutusalakirjastoja on tarkennettu matalilla
energioilla [39].
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5 Kalibrointi

Kalibroinnilla tarkoitetaan niitd toimia, joilla saadaan yhteys mittauslaitteen
ndyttdmien ja mittanormaalilla realisoitujen arvojen vilille. Kdytannossa
mittauslaitteen kalibrointi suoritetaan vertailumittauksella, jossa laitteen
tarkkuus maééritetddn kdayttamalla tarkempaa mittalaitetta, jonka tarkkuus
on jo tiedossa. Kaikki mittalaitteet tehdaskalibroidaan valmistusvaiheessa,
mutta kdyton mukaisen kulumisen ja laitteen mahdollisen muuttumisen
vuoksi kalibrointi on tehtdvéa sopivin véliajoin aina uudelleen [41].

Mittanormaali on mittauslaite tai kiintomitta, joka maarittaa tai realisoi
tietyn suureen mittayksikon tai sen kerrannaisen. Priméddrinormaali on
mittanormaali, jonka metrologinen tarkkuus on yleisesti tunnustettu par-
haaksi. Primddrinormaalien ylldpitdiminen on kuitenkin kallista, joten siksi
on olemassa my0s sekundddrinormaaleja, joiden arvo mddritetddn suoralla
tai epdsuoralla vertailulla vastaavan suureen priméaarinormaaliin. Lisdksi
on olemassa referenssinormaali, joka on tietyn organisaation metrologisesti
paras mittauslaite ja johon kyseisessd organisaatiossa tehtdavat mittaukset
perustuvat. Rutiiniluontoisissa mittauslaitteiden kalibroinneissa tai tar-
kastuksissa voidaan myos kdyttda kdyttonormaalia, joka on tavallisesti
kalibroitu referenssinormaalin avulla.

Mittanormaalit voidaan jakaa myo6s kansainvilisiin ja kansallisiin mitta-
normaaleihin. Kansainvilinen mittanormaali toimii nimensd mukaisesti
kansainvilisend perustana kyseisen suureen muita mittanormaaleja kali-
broitaessa. Vastaavasti kansallinen mittanormaali on kansallisen paatoksen
perusteella vertailukohtana méaritettdessd muiden mittanormaalien arvoja.

Koko mittanormaalitoiminnan perustana on mittaustulosten jdljitettavyys.
Jaljitettavyydelld tarkoitetaan mittaustuloksen tai mittanormaalin yhteytta
katkeamattoman vertailuketjun kautta kansallisiin tai kansainvalisiin mit-
tanormaaleihin [26]. Lisdksi tdssd kalibrointiketjussa kaikille vertailuille on
ilmoitettu epdvarmuudet. Jdljitettdvyyden ansiosta eri aikaan eri paikoissa
tehdyt mittaukset ovat yhtédpitavia.

Ionisoivan sateilyn kansainvélisen jdljitettavyysketjun ylimmalla tasolla
on Kansainvilinen painojen ja mittojen toimisto (Bureau International des
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Poids et Mesures, BIMP) sekd noin 20 kansallista priméddrinormaalilabora-
toriota (primary standard dosimetry laboratory, PSDL). Nama organisaa-
tiot yllapitavat sateilydosimetrian primédarinormaaleja. Suomessa, kuten
useimmissa muissakin maissa, kansalliset mittanormaalit ovat sekundia-
rinormaaleja, jotka on kalibroitu primddrinormaalien avulla. Useimmat
sekundédarinormaaleja ylldpitavéat laboratoriot (secondary standard dosi-
metry laboratory, SSDL) kuuluvat IAEA:n ja Maailman terveysjarjeston
(World health organization, WHO) perustamaan SSDL-verkostoon. Vuon-
na 1976 perustettu SSDL-verkosto perustettiin parantamaan ionisoivan
sdteilyn suureiden mittaustarkkuutta padosin séteilyn ladketieteellisessa
kdytossd. Maailmanlaajuinen SSDL-verkosto on helpottanut myos jasenla-
boratorioiden yhteydenpitoa BIPM:n ja eri PSDL:n kanssa, sekd edistanyt
kalibrointi- ja mittausmenetelmien yhdenmukaistamista [26, 41]. Liséksi
Euroopassa on toiminut vuodesta 2007 ldhtien Kansallisten metrologian
tutkimuslaitosten eurooppalainen liitto (European Association of National
Metrology Institutes, EURAMET). EURAMET on nykydan keskeisin met-
rologiantoiminnan jarjestd Euroopassa, ja sen tehtdva on koordinoida eri
tutkimuslaitosten yhteistyota ja tiedonvalitysta [42].

Suomessa STUK ylldpitdd ionisoivan sédteilyn kansallisia mittanormaaleja
suureille ilmakerma, veteen absorboitunut annos sekd annosekvivalent-
ti. Sateilyturvakeskuksen mittanormaalilaboratorio on kuulunut SSDL-
verkostoon vuodesta 1977 lahtien. Lisdksi STUK on my6s EURAMET:n
jasen. Kansainvalisen metrisopimuksen (Convention du Métre) jasenmaa-
na Suomella on mahdollista kdyttdd myds BIPM:n kalibrointipalveluja
hyddyksi. STUK:n sekundéédrinormaaleja kalibroidaankin sdaannollisesti
BIPM:ssa.

5.1 Kalibrointikertoimet

Kalibrointikerroin Nk g, muuntaa mittausolosuhteilla korjatun mittarin
ndyttiman suureen todelliseksi arvoksi. Kalibrointikerroin voidaan laskea

yhtalolla [6]
K

—_— 32
MQO — My 42

Nk, =
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5 Kalibrointi

missd Mg, on mittarin ndyttdma vertailuolosuhteissa, M, mittarin ndyt-
tamad ilman séteilykeilaa vastaavissa olosuhteissa ja K mittanormaalilla
madritetty ilmakerma vapaasti ilmassa referenssipisteessa sateilylaadul-
le Qp. Yhtdlossd 32 suure K voi olla my6s jokin muu annossuure, kuten
ilmakerman ja pituuden tulo Pk, tai TT-kermaindeksi Ck (ks. kappale 3.5).

Vertailuolosuhteissa yhtdlon 32 kalibrointikerroin on kédytettdavissa ilman
lisdkorjauksia. Yleisesti tarvitaan kuitenkin korjauskertoimia, silld mittaus-
tilanteen mittausolosuhteet, ts. vaikutussuureet, eivit vastaa aina taysin
mittanormaalilaboratorion olosuhteita.

Vaikutussuureilla tarkoitetaan suureita, jotka eivét ole varsinaisen kali-
broinnin kohteena, mutta joilla on vaikutusta mittaustulokseen. Téllaisia
suureita on esimerkiksi ilmanpaine ja lampoétila sekd ilman suhteellinen
kosteus. Vaikutussuureena voidaan pitdd myos esimerkiksi vertailuolosuh-
teista poikkeavan sdteilylaadun kayttod. Eri vaikutussuureiden muutoksel-
la on erilainen vaikutus mittarin ndyttamaan kdytetysta sateilymittarista
riippuen. Esimerkiksi ilmanpaineen muutos ei vaikuta puolijohdeilmaisi-
mien vasteeseen. Avointa ionisaatiokammiota kdytettdessd ilmanpaineen
muutokset puolestaan tdytyy huomioida.

Mittausten aikana pitdisi pystyd hallitsemaan mahdollisimman montaa
vaikutussuuretta. Kaikkia suureita, kuten esimerkiksi ilmanpainetta, ei
voida kuitenkaan kotrolloida, jolloin niiden vaikutus taytyy korjata kor-
jauskertoimien avulla. Olettaen, ettd vaikutussuureet ovat toisistaan riip-
pumattomia voidaan korjauskertoimien k; tulo lisdta yhtaloon 32. Talloin
kalibrointikerroin Nk o, on

K
(Mg — My) IT; &k’

N, = (33)
missd Mg on mittarin ndyttdma sateilylaadulla Q ja korjauskertoimien
k; tulo kattaa kaikki vertailuolosuhteista poikkeavien vaikutussuureiden
korjaukset. Monissa tapauksissa laitteiston vuotovirrasta aitheutuva mittarin
nayttdimad M, ilman séteilykeilaa on merkityksettomén pieni suhteessa
todelliseen ndyttamaan My, jolloin se voidaan jattdd huomioimatta.
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5 Kalibrointi

5.1.1 Ilman tiheyden korjaus

IIman tiheyden muutoksista aiheutuva korjauskerroin huomioidaan ylei-
sesti kdytettdessd ionisaatiokammioita. Mittauslaboratorion huoneen il-
manpaineen P ja lampotilan T muutokset vaikuttavat ilman tiheyteen.
Tiheyden muutokset on korjattava, silld ionisaatiokammion nayttima riip-
puu kammion aktiivisen tilavuuden ilman massasta. Olettamalla huoneilma
ideaalikaasuksi voidaan lampétilan ja paineen korjauskertoimelle krp johtaa

lauseke
27315+ T Py

T 27315+T, P’
missd Ty ja Py ovat vertailulimpétila ja -paine. Vertailuolosuhteiksi on
maddritelty Py = 101,325 kPa, Ty = 20 °C ja ilman suhteellinen kosteus
50 %. Periaatteessa my0s ilman suhteellisella kosteudella on on vaikutusta
ilman tiheyteen, mutta sen vaikutusta ei tavallisesti huomioida, mikali
suhteellinen kosteus on vililla 30 -80 % [6].

TP (34)

5.1.2 Siteilylaadun korjaus

Yhtélon 33 avulla laskettavat kalibrointikertoimet Nk o on mahdollista méaa-
rittdd ja toimittaa kdyttédjélle toisistaan riippumatta kaikille tarvittaville
sdteilylaaduille Q. Jotkin kalibrointilaboratoriot toimivatkin nédin, mutta
yleisempédd on ilmoittaa siteilymittarin kalibrointikerroin tietylle referens-
sisdteilylaadulle Q ja suhteuttaa tdhdn mittarin ndyttdma muilla sateily-
laaduilla. N&in saatava siteilylaadun korjauskerroin kg o, voidaan laskea
yhtilosta

NK/Q

NK/QO '

ko, = (35)

Olettamalla mittarin ndyttaméan ilman séteilykeilaa My merkityksettomén
pieneksi ja muiden vaikutussuureiden vastaavan vertailuolosuhteita saa-
daan siteilylaadulla Q mitatulle ilmakermalle K lauseke

Mg

Kq = MgNkgkg, = o’ (36)
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5 Kalibrointi

missé suuretta Rg = (Nko,ko,)”! sanotaan dosimetrin vasteeksi siteily-
laadulla Q [6]. Séteilylaadun korjauskerroin kg g, voidaan mééritelld myos
dosimetrin vasteiden Q ja Q suhteen avulla

k _ RQO _ MQO/KQO

(37)

Useimmiten sdteilylaadun korjauskertoimeen ei merkita referenssisateily-
laatua Qo, vaan kaytetadn vain merkintaa k.

5.2 TT-kammion kalibrointi

Tietokonetomografiassa kdytettdvat ionisaatiokammiot kalibroidaan ilmas-
sa, vaikka TT-kammiolla tehtdvat mittaukset suoritetaankin padosin fan-
tomin sisdlld. Lisdksi kammiot kalibroidaan aina yhdessa niitd vastaavien
elektrometrien kanssa. Kalibroinneissa kdytettdvit sateilylaadut RQT 8,
RQT 9 ja RQT 10 on médritelty kansainvilisen sdhkodalan standardisoimis-
jarjeston (International Electrotechnical Commission, IEC) standardissa
61267 [43]. Nama séteilylaadut kattavat tietokonetomografiassa kdytettavan
energia-alueen.

TT-kammion kalibrointi voidaan suorittaa siteilyttamalla koko kammiota.
Menetelmén ongelmana on kammion aktiivisen pituuden arvioinnin epa-
tarkkuus, joka lisdd lopullisen kalibrointikertoimen epavarmuutta. Toinen
vaihtoehto on kdyttdd keilanrajaimia ja sdteilyttdd jokin tietty osa kam-
mion aktiivisesta pituudesta [44]. Siteilykeilaa rajaamalla primédarikeilan
ulkopuolelle jadva TT-kammion osa mittaa sironnutta séteilyd. Tama paa-
osin kollimaattorin aukon reunoilla syntyvan sdteilyn osa taytyy poistaa
varsinaisesta signaalista sopivalla korjauksella. Mittarin ndyttamasta kor-
jattavan jadannossignaalin suuruus saadaan esittamalld mittarin nayttaima
kollimaattorin aukon leveyden funktiona. Téstd voidaan lukea nollaleveytta
vastaava jaddnnossignaalin suuruus tuloksiin tehtdvéan suoransovituksen va-
kiotermistd. Tdllda menetelmalld véltetddan TT-kammion aktiivisen pituuden
aiheuttama epavarmuus kalibrointikertoimessa [45].

Molemmilla kalibrointimenetelmilld on omat kannattajansa. TT-laitteiden
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5 Kalibrointi

kayttdjat usein ajattelevat, ettd kalibrointi kannattaa tehdd 1-2 cm keilanle-
veyksilld vastaten yleisimmin kdytettyjd kuvantamispaksuuksia. Toisaalta
jotkin valmistajat uskovat, ettd sateilyttdmalld koko kammion aktiivinen pi-
tuus saadaan paras keskiarvoinen kalibrointikerroin, jossa vaistaimattomat
pienet vasteen epétasaisuudet tasoittuvat [45].

IEC:n vuodelta 1997 olevan standardin 61674 mukaan TT-kammiota kali-
broitaessa aktiivisesta pituudesta tulisi sdteilyttad 50 % [46]. Lisdksi kyseisen
standardin mukaan kalibroitaessa tulisi testata kammion vasteen tasaisuus
kammion akselin eri kohtia séteilytettdessd. IEC:n uudemmassa standardis-
sa 60601-2-44 vuodelta 2010 referenssikeilan leveydeksi on valittu 2 cm [47].
IAEA:n ohjeessa TRS 457 vuodelta 2010 puolestaan ehdotetaan keilan le-
veydeksi 20 — 50 mm ja korkeudeksi kaksi kertaa TT-kammion halkaisija.
Lisaksi kdytettavan lyijykollimaattorin tulisi olla riittdvan suuri suojaamaan
kammiota sironneelta siteilyltd. Mikéli kollimaattorin aukon leveys on w,
saadaan TT-kammion kalibrointikertoimeksi Np,, o sdteilylaadulle Q

Kwd,

M—da, (38)

N Pr1,Q =
missd M on tarvittavilla korjauskertoimilla korjattu mittarin ndyttama
josta on vihennetty my0s jadnnossignaali, K mittanormaalilla mitattu ilma-
kerma kalibraatiopisteessd, d; kalibraatiopisteen etdisyys rontgenputken
fokuksesta ja d, kollimaattorin aukon etdisyys rontgenputken fokukses-
ta [6]. Kalibroitavan mittarin ndyttama voi olla yksikoissd C, Gy, tai Gy cm
riippuen siitd, miten mittari on suunniteltu. Mikéli mittarin ndyttima on
varauksen yksikoissd (C), niin tdlldin kalibrointikertoimen yksikoksi tulee
Gy cm/C. Mikaéli mittari on asetettu ndyttdimdan ilmakermaa yksikoissd Gy,
on kalibrointikertoimen yksikko cm. Jos taas mittari ndyttdd suoraan ilma-

kerman ja pituuden tulo yksikoéissd Gy cm, on kalibrointikerroin puhdas
luku.

39
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6 Mittauslaitteisto ja simulaatiomenetelmat

Tamaéan tyon mittauksissa kdytetty laitteisto on esitetty kuvassa 16. Mittauk-
sissa kdytettiin puikkomaista PTW 30009 ionisaatiokammiota. Kammion
aktiivinen pituus oli valmistajan mukaan 100 mm ja mittatilavuus 3,14
cm?® [48]. Mittauksissa kammion kayttojannite asetettiin +100 V. Kammiosta
kerdttdvad ionisaatiovirtaa mitattiin Keithleyn 6517 elektrometrill, jota
ohjattiin Virtamittaus-ohjelmalla (versio 0.04). Kammio asetettiin moot-
toroidulle kelkalle, jonka etdisyyttd rontgenputken fokuksesta sdddettiin
laserohjatulla jarjestelmélld. Kammio kiinnitettiin sen ei-aktiivisesta padsta
kolmeen suuntaan sddettdvén statiivin varaan. Lisdksi kammion eteen kel-
kan etuosaan pultattiin kollimaattori, jossa oli 10 cm leved ja 20 cm korkea
aukko. Kollimaattori oli valmistettu 3 mm paksusta lyijystd ja se oli kiin-
nitettynd puiseen runkoon. Kollimaattorin lyijyseindn puikon puoleisen
reunan etdisyys puikon keskiakselista oli kaikissa mittauksissa 20 cm. Puik-
kokammio asetettiin mittauksia varten 200 cm etdisyydelle rontgenputken
fokuksesta katsoen.

Mittauksissa kdytetty rontgensateily tuotettiin Sateilyturvakeskuksen kali-
brointilaboratorion rontgenlaitteilla. ISO N15-ISO N60-spektrit (ks. tau-
lukko 1) tuotettiin Seifert Isovolt 160 HS -generaattorilla ja AEG MB 161/4
-rontgenputkella. Suurempia putkijannitteitd vaativat ISO N-laadut tuotet-
tiin Seifert Isovolt 320 HS -generaattorilla ja AEG MB 350/1 -rontgenputkella.

Ensimmadisend rontgenputken edessé oli kiekko, jolla valittiin kunkin sétei-
lylaadun vaatima suodatus. Sen oikealla puolella oli pyored kollimaattori,
jolla karkeasti rajattiin sdteilykeilaa. Tamén jdlkeen keilassa oli tavallisis-
sa kalibraatiomittauksissakin kédytettdva polyimidistd valmistettu (kolme
0,025 mm paksuista polyimidilevyd) séteilyd lapdisevda monitorikammio
PTW 786/K1, jolla tarkkailtiin rontgenputken toimintaa. Monitorikammion
jalkeen siteilykeilassa oli vield yksi suuri keilanrajain, jolla tasoitettiin
keilan reunoja.

Mittauksissa tutkittiin ionisaatiokammion energiavastetta eri ISO N-séteily-
laaduilla. Referenssilaaduksi valittiin ISO N40 ja muiden sateilylaatujen
vaste (ja kg-kerroin, ks. kappale 5.1.2) suhteutettiin tdhan. Jokaisen mit-
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6 Mittauslaitteisto ja simulaatiomenetelmit

(b)

Kuva 16. (a) Lahikuva séiteilykeilan tuottamiseen ja rajaamiseen kaytetysta
laitteistosta. Vasemmalla rontgenputket, joiden oikealla puolella kiekko, josta
valitaan tarvittavaa siteilylaatua vastaavaa suodatus. Tdmén oikealla puolella
keilanrajain, monitorikammio ja toinen keilanrajain. (b) Ionisaatiokammion
mittausgeometria. Kuvassa ndkyvén lyijykollimaattorin takana ndkyvissd myos
rontgenputket ja keilanrajaimet.

41



6 Mittauslaitteisto ja simulaatiomenetelmit

Taulukko 1. ISO Narrow- ja RQT-séteilylaatusarjan spektrien ominaisuuksia [49,
44].

Laatu Putkijannite Keskimddrdinen Lisdtty suodatus
(kV) energia (keV) (mm)

ISO N15 15 12 0,5 Al

ISO N20 20 16 2,0 Al

ISO N25 25 20 2,0 Al

ISO N30 30 24 4,0 Al

ISO N40 40 33 0,21 Cu

ISO N60 60 48 0,6 Cu

ISO N80 80 65 2,0Cu

ISO N100 100 83 5,0 Cu

RQT 8 100 58,2 3,38 Al + 0,20 Cu

RQT 9 120 65,3 3,79 Al + 0,25 Cu

RQT 10 150 74,5 4,38 Al + 0,30 Cu

taussarjan aluksi suoritettiin alkusiteilytys laitteiston toiminnan varmis-
tamiseksi. Virtamittaus-ohjelman asetuksista valittiin 5 sekunnin viive ja
kerdysaika sekd 15 sekunnin nollakohdan tarkistus jokaiseen mittaukseen.

Tamén tyon MC-simulaatiot tehtiin kappaleessa 4.3 kuvatulla EGSnrc-
ohjelmistolla. Kuvassa 17 on esitettynd mittauksissa kdytettya ionisaatio-
kammiota vastaava puikkokammio avattuna sekd tdimédn kuvan ja PTW:n
antamien teknisten tietojen [48] pohjalta rakennetun kammion mallin kaa-
viokuva. Kammion alumiinisen keskielektrodin ymparilld oleva spiraalin
muotoinen grafiittikerros aiheutti haasteita EGS:n geometrian mallinnuksel-
le. Lopulta se péitettiin toteuttaa jakamalla kammio pituusakselin suhteen
puoliksi ja pinnottamalla toinen puolikas 0,01 mm paksuisella grafiittiker-
roksella. Lisdksi kammion PMMA-seindimén paksuutta tdytyi sovittaa 4mm
paksuiseksi mitatun energiavasteen saavuttamiseksi (ks. kappale 7).

Spektreind simulaatioissa kdytettiin STUK:n kalibrointilaboratoriossa elo-
kuussa 2007 mitattuja ISO N -sarjan spektrejd kammion energiavasteen
mallintamiseen [50]. Varsinaisissa fantomin sisélld tehdyissd annosmittauk-
sissa kdytettiin Spektripaja 2.0 -ohjelmalla simuloituja RQT 8, RQT 9 ja RQT
10 spektreja [51]. RQT-séteilylaatusarja on madritelty IEC:n standardissa
IEC 61267 [43], ja taulukossa 1 on esitettynd RQT-spektrien ominaisuuksia.
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(a)

' ILMA

PMMA
ALUMIINI

GRAFIITTI

(b)

Kuva 17. (a) Mittauksissa kdytettyd ionisaatiokammiota vastaava puikkokam-
mio avattuna. Kuvassa on hyvin ndhtéavilla alumiinisen keskielektrodin ympa-
rille spiraalimaisesti asetettu hyvin ohut grafiittikerros. (b) Vastaavan puikko-
kammion malli EGSnrc-ohjelmalla luotuna. Kammion mallin 0,01 mm paksu
grafiittikerros hankalasti erotettavissa. Kuvassa mitat ilmoitettu millimetreina
(mm).
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Sekéd ISO N- ettd RQT-spektreihin liséttiin laskennallisesti Spektripajalla
mittausolosuhteita vastaava 2 metrin ilmasta aiheutuva vaimennus.

Kaikissa simulaatioissa kdytettiin EGSnrc:n oletusvaikutusalakirjastoja
valosdhkoiselle ilmiolle [52], Comptonin sironnalle [53] sekd Rayleighin
sironnalle [53, 54]. Fotonien ja sekundédérielektronien energian alarajaksi
asetetiin 1 keV, ts. hiukkasten liikettd ei endd seurattu kun niiden energia
tippui alle tdimén alarajan.
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Kuva 18. Mitattu ja simuloitu laatutekija kg putkijannitteen V funktiona. Sateily-
laatu ISO N40 valittiin referenssilaaduksi molemmissa tapauksissa.

7 Tulokset

7.1 Ionisaatiokammion energiavaste

Kuvassa 18 on esitettynd mitattu ja simuloitu kammion laatutekija kg
putkijannitteen V funktiona. Koska kammion energiavaste R o ko', niin
tuloksista ndhdéan, ettd kammion energiavaste tippuu matalilla energioilla
molemmissa tapauksissa. Kuvasta ndhddan myos, ettd simulaatioiden malli
kdytetystd kammiosta vastaa ainakin energiariippuvuuden osalta todellista
ionisaatiokamiota erinomaisesti. Noin 5 %:n poikkeamaa 80 kV:n kohdalla
lukuunottamatta kaikki mittaus- ja simulaatiopisteet ovat epavarmuuksien
rajoissa yhtenevia.
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Kuva 19. Absorboituneiden annoksien suhde kammion aktiivisessa tilavuudes-
sa ja vastaavan kokoisessa fantomin ilmatilavuudessa eri RQT-séteilylaaduilla ja
eri keilanleveyksilla.

7.2 Annokset ionisaatiokammiossa ja fantomissa

Puikkokammion ja fantomin ilmatilavuuteen absorboituneiden annoksien
suhde on esitetty kuvassa 19. Kuvasta ndhddan, ettd kammion ilmatila-
vuuteen absorboitunut annos on sateilylaadusta riippuen noin 30-45 %
suurempi kuin annos fantomin ilmatilavuudessa. Lisdksi tuloksista on
ndhtdvissd, ettd annoksien suhde pienenee siteilyn keskiméardisen ener-
gian kasvaessa kaikilla kdytetyilld kolmella keilanleveydelld. Tarkempaa
annossuhteen riippuvuutta keilanleveydesta ei ole ndhtdvissa.

Kuvassa 20 on puolestaan esitettynd fotonien hiukkaskertymia RQT 8-
spektrilld 5 cm keilanleveydelld. Kuvan 20a absoluuttisia hiukkaskertymia
vertailemalla ndhd&én, ettd energiavalilla 40-80 keV fotonien hiukkas-
kertymd kammiossa on tasaisesti noin 30 —-35 % suurempi kuin fantomin
ilmatilavuudessa. Kuvan 20b hiukkaskertymilld normitetuista spektreistad
taas ndhdaan kammion ilmatilavuuden spektrin muutos suhteessa spektriin
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Kuva 20. (a) Absoluuttinen fotonien hiukkaskertyma per priméaari hiukkas-
kertyméa kammion ja fantomin ilmatilavuuksissa energian funktiona RQT 8-
sdteilylaadulla 5 cm keilanleveydelld. Kuvassa (b) puolestaan on hiukkasker-
tyma kammion ilmatilavuudessa ja vastaava RQT 8-spektri vapaasti ilmassa.
Molempien spektrien hiukkaskertymad, eli kdyrien alle jadvéat pinta-alat, on nor-

mitettu vastaamaan toisiaan.
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Kuva 21. Sekundédrielektronien hiukkaskertymdit per primaari hiukkaskertyma
energian funktiona fantomin sekd kammion ilmatilavuudessa.

vapaasti ilmassa.

Todellisen ja ionisaatiokammiolla mitatun absorboituneen annoksen eroa
voidaan arvioida kuvan 20 hiukkaskertymilld normitetuista fotonispekt-
reistd. Painottamalla molempia spektrejd laatutekijdlld kg ja laskemalla
painotettujen spektrien erotus alle 40 keV fotonienergioilla saadaan eroa-
vaisuudeksi RQT 8-siteilylaadulla noin 4 %.

Sekundaéérielektronien hiukkaskertymét fantomissa ja kammiossa on esitet-
ty kuvassa 21. Elektronispektreistd ndhdaan, ettd fantomin ilmatilavuudessa
elektronien todennédkoisin energia on alle 10 keV ja ettd elektronien suhteel-
linen osuus pienenee nopeasti energian kasvaessa yli 40 keV. Alumiinisen
keskielektrodin vaikutus ndkyy kammion ilmatilavuuden elektronispektris-
sd selvisti, silld kammiossa sekundéérielektronien todenndkoisin energia
on puolestaan 20-40 keV. Keskielektrodin paélld oleva osittainen grafiit-
tikerros vaimentaa elektrodista emittoituvia sekundéarielektroneja mika
ndkyy pienempénd maksimina spektrin matalilla energioilla. Spektrien

48



7 Tulokset

pinta-aloista voidaan laskea, ettd elektronikertymd kammiossa on noin 63 %
suurempi kuin kertyma fantomin ilmatilavuudessa.
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8 Johtopaitokset

Kuvassa 19 esitetty absorboituneiden annoksien suhde kammiossa ja fanto-
missa selittyy hiukkaskertymia vertailemalla. Fotonikertymat kammiossa
ovat 40-80 keV energia-alueella tasaisesti noin 30 —35 % suurempia kuin
fantomin ilmatilavuudessa. Tama selittyy puolestaan pddosin alumiini-
sesta keskielektrodista emittoituvasta sekundéarisateilystd ja sironneesta
sateilystd. Tatd johtopddtostd tukevat myos tehdyt simulaatiot, joissa ha-
vaittiin kammion ilmatilavuudessa absorboituneen annoksen pienenevan
noin 35 %, mikali keskielektrodi korvattiin pelkalld ilmalla. Alumiinisen
keskielektrodin vaikutus kuvassa 21 ndhtdvaan elektronispektrien ener-
giajakaumaan on myo6s huomattava. Sekundéaéarielektronien lukumaara
suhteessa fotonien lukumé&arddn on vain pieni, joten elektronien osuus
annoksesta on pienempi.

Tietokonetomografian annosmittaukset fantomissa eiviat poikkea 30 -40 %
todellisista annoksista, vaikka fantomin sisdlld ionisaatiokammion mit-
taama annos onkin sdteilylaadusta ja keilanleveydesta riippuen noin 35%
suurempi kuin annos pelkdssd fantomissa. Tédstd poikkeamasta suurin osa
korjautuu asianmukaisella kammion kalibroinnilla. Mikali oletetaan, et-
td keskielektrodista aiheutuva lisdys annoksessa sdilyy prosentuaalisesti
saman suuruisena vapaasti ilmassa ja fantomin sisélld, niin talloin ka-
librointikertoimen tulisi ottaa huomioon tdméa ero annoksien vililld ja
lopputuloksen pitdisi olla totuuden mukainen.

Olosuhteet vapaasti ilmassa ja fantomin sisdlld ovat kuitenkin toisistaan
poikkeavat. Kuten fotonikertymistd kuvasta 20 ndhddan, RQT 8-spektri il-
massa poikkeaa kammion ilmatilavuudessa havaittavasta spektristd selvasti.
Varsinkin spektrin karakteristiset piikit tasoittuvat sironnan vaikutuksesta,
mika kasvattaa matalaenergisten fotonien maaraa. Ionisaatiokammion ja
fantomin spektrit sen sijaan ovat muodoltaan lahes identtiset. Tama selittyy
silld, ettd vapaasti ilmassa ainoa vaimentava kerros ennen mittaustilavuut-
ta on muutaman millin paksuinen PMMA-kerros. Fantomissa sen sijaan
on 16 cm PMMA:ta, jolloin kammion seindmén kerros ei tuo tilanteeseen
merkittdvaa eroa.
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Todellisen ja ionisaatiokammiolla mitatun absorboituneen annoksen eroksi
saatiin 4 %. Tatd spektrin muutoksesta johtuvaa eroa kalibrointikerroin ei
siis huomioi. Tuloksen laskemisessa kdytetty menetelma ei ole kuitenkaan
aivan tarkka, silld siind oletetaan sama laatutekija kg ionisaatiokammiolle
sekd vapaasti ilmassa ettd fantomin sisdlld. Todellisuudessa fantomissa
kammioon kohdistuvan séteilyn kulmajakauma on erilainen kuin ilmassa
ja ndin ollen my®os laatutekijd ko muuttuu hieman.

Tamén tyon suurimmat epdvarmuudet liittyvéat simulaatioissa kdytetyn
kammion malliin sekd MC-menetelmén statistisiin epatarkkuuksiin. Mita-
tun energiavasteen mallintaminen varsinkin matalilla energioilla oli timén
tyon kannalta olennaisinta ja siind onnistuttiinkin erinomaisesti. Pelkka
energiavasteen toistettavuus ei kuitenkaan valttamatta takaa vield kam-
mion mallin toimivuutta kaikissa tilanteissa. Lisdksi tassa tyossa keskityttiin
vain yhden puikkomaisen ionisaatiokammion tarkasteluun. On selvéa, ettd
paremman kokonaiskuvan saamikseksi vastaavia tarkasteluja tulisi tehda
myos muilla TT-annosmittauksissa kdytettdavilld ionisaatiokammioilla.
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