
   
 

   
 

 

 

 

 

 

 

 

 

MAGNEETTIKUVAUSJÄRJESTELMÄT JA NIIDEN SÄHKÖN GENEROINTI-

/SYÖTTÖRATKAISUT 

 

 

 

 

Lappeenrannan–Lahden teknillinen yliopisto LUT 

Diplomityö  

2022  

Julius Halonen 

Tarkastajat: Professori Pasi Peltoniemi 

                    DI Kimmo Alho  



   
 

   
 

TIIVISTELMÄ 

Lappeenrannan–Lahden teknillinen yliopisto LUT 

LUT Energiajärjestelmät 

Sähkötekniikka  

 

Julius Halonen 

 

MAGNEETTIKUVAUSJÄRJESTELMÄT JA NIIDEN SÄHKÖN GENEROINTI-

/SYÖTTÖRATKAISUT 

Diplomityö 

2022 

78 sivua, 31 kuvaa, 10 kuvaajaa ja 0 liitettä 

Tarkastajat: Professori Pasi Peltoniemi ja DI Kimmo Alho 

 

Avainsanat: Magneettikuvaus, Energiavarastot, Sähkönsyöttö, Saarekkeinen 

Tämän diplomityön tarkoituksena on perehtyä magneettikuvausjärjestelmiin ja niiden säh-

kön generointi-/syöttöratkaisuihin. Työssä käydään magneettikuvaukseen liittyvää teoriatie-

toa melko yksityiskohtaisestikin läpi sekä perehdytään erilaisiin sähkönsyöttöratkaisuihin ja 

energiavarastoihin. Näiden lähtötietojen pohjalta työ syventyy matalan magneettikentän voi-

makkuudella toimiviin magneettikuvausjärjestelmiin ja niiden erikoisuuksiin. 

Magneettikuvausjärjestelmissä on ollut pitkään trendinä nostaa magneettikentän voimak-

kuuksia yhä korkeammiksi. Viime vuosina on kuitenkin havaittu päinvastaista suuntausta ja 

myös isot toimijat ovat rakentaneet konsepteja matalammalla magneettikentän voimakkuu-

della toimivista järjestelmistä.  

Mikroverkkojen käsitettä myös avataan työssä ja kerrotaan erityisesti saarekkeisen mikro-

verkon toiminnasta. Mikroverkkojen kuvaukseen kuuluu toiminta sekä sähköverkossa kyt-

kettynä että myös itsenäisesti, irrallisena sähköverkosta. Näiden lisäksi myös energiavaras-

tojen rooli on kasvanut mikroverkkojen suunnittelussa, ja energiavarastojen kehittyminen on 

avannut uusia suuntauksia mikroverkkojen kehitykselle. 

Tutkimuksessa käydään läpi kirjallisuustutkimuksen ja haastattelututkimuksen muodossa 

matalan magneettikentän voimakkuudella toimivien järjestelmien kehitystä, käyttökohteita 

ja tulevaisuuden suuntauksia. Myös näiden järjestelmien käyttöä saarekkeisessa mikrover-

kossa selvitetään. Magneettikuvausjärjestelmien erikoisvaatimuksia tarkastellaan myös säh-

könsyötön kannalta. 

Lopussa esitellään tutkimustuloksia haastatteluiden pohjalta saaduista asioista ja kerrotaan 

myös mahdollisia tulevaisuuden suuntauksia ja kehityskohteita magneettikuvauksen saralla.  



   
 

   
 

ABSTRACT 

Lappeenranta–Lahti University of Technology LUT 

School of Energy Systems 

Electrical Engineering 

 

Julius Halonen 

 

MRI SYSTEMS AND THEIR ELECTRICITY GENERATION/SUPPLY SOLU-

TIONS 

 

Master’s thesis 

2022 

78 pages, 31 figures, 10 charts and 0 appendices 

Examiners: Professor Pasi Peltoniemi and M.Sc. Kimmo Alho 

 

Keywords: MRI, Magnetic resonance imaging, Energy storage, Islanded 

 

Main purpose of this thesis is to gain knowledge in MRI systems and their electricity gener-

ation/supply solutions. Thesis goes through MRI theory information in details and familiar-

izes with different electricity generation solutions and energy storage possibilities. After this 

the thesis will get deeper into Low-field MRI systems and their specialities. 

In MRI systems it has been a trend to increase magnetic field strength for many years. Until 

recent years it has only gone up. Now even bigger manufacturers have been prototyping with 

smaller magnetic field strength systems. 

Microgrids and their concept is opened in this thesis and islanded working will be elaborated. 

Microgrids should be able to work both on- and off-grid. On top of this energy storage’s role 

has grown in microgrid design and the developments in energy storages has driven new op-

portunities to microgrids. 

This thesis goes through in literature research and interview research how the Low-field MRI 

systems are developing, what are the most beneficial usages of them and what are the future 

innovations to be expected. Also, the use of these systems in islanded microgrid is investi-

gated. MRI systems have some special requirements and those are also examined. 

In the end of this thesis are the results of the interview research and future trends in MRI are 

discussed. 
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 Johdanto 

Magneettikuvausjärjestelmien magneettikentän voimakkuus on pitkään ollut kasvussa, eten-

kin ihmiskuvantamisen osalta. Viime aikoina on kuitenkin ollut havaittavissa kehitystyötä 

erityisesti matalan kentän voimakkuuden laitteissa. Tämä kehitys voi johtua monestakin eri 

syystä, mutta erityisen mielenkiintoiseksi sen tekee tulevaisuuden uudet sovellutukset ja 

mahdollisuudet matalammalla kentän voimakkuudella tapahtuvalla magneettikuvauksella. 

Järjestelmien koko on ollut iso ja hankinta- ja ylläpitokustannukset ovat olleet korkeita, mikä 

on johtanut kehitystyöhön, jolla halutaan laskea laitteen hintaa.  

Matalan magneettikentän voimakkuuden järjestelmät ovat lähtökohtaisesti kooltaan pienem-

piä sekä mahdolliset järjestelmäratkaisut ovat usein edullisempia. Tämä työ tulee keskitty-

mään näihin matalan kentän voimakkuuden järjestelmiin ja niiden kehityshankkeisiin sekä 

järjestelmäkokonaisuuksien tutkimiseen. Magneettikuvantaminen on todella erityislaatuinen 

tutkimusmenetelmä ja asettaa toiminnallisuudellaan monia rajoitteita esimerkiksi järjestel-

män tehonsyötölle ja järjestelmien sijoittelulle magneettikentän voimakkuuden takia. 

Vuonna 2020 on markkinoille tullut magneettikuvauslaite, jonka magneettikentän voimak-

kuus on vain 0.064 Teslaa. Tämän laitteen tarkoitus on olla siirrettävissä suoraan potilaan 

viereen ja olla integroitavissa potilaspetiin niin, että potilasta ei tarvitse siirtää magneettiku-

vaushuoneeseen vaan laite voidaan tuoda suoraan potilaan luokse. Näin vältytään potilaan 

siirtämiseltä ja saadaan kuvaus suoritettua mahdollisimman nopeasti.  

 

 Työn tavoite ja rajaus 

Tämän diplomityön tavoitteena on muodostaa selkeä käsitys magneettikuvausjärjestelmien 

kehittymisestä ja eri kentän voimakkuuksien käytöstä. Erityisesti matalan magneettikentän 

voimakkuuden (LF, Low-field) ja liikuteltavien magneettikuvausjärjestelmien kehitys on tä-

män työn keskiössä. Työssä keskitytään myös tutkimaan saarekkeisen energiansyötön mah-

dollisia ratkaisuja magneettikuvausjärjestelmän tehonsyötön osalta.  
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Työssä rajataan tarkemmasta tutkimuksesta pois korkean magneettikentän voimakkuuden 

(HF, High-field) magneettikuvausjärjestelmät, sillä niiden osalta ei ole oletettavissa sen 

suuntaista kehitystä, että järjestelmien koko olisi muuttumassa helpommin liikuteltavaan 

muotoon. Saarekkeisen energiansyötön osalta keskitytään erityisesti magneettikuvausjärjes-

telmien mahdollisiin ongelmakohtiin ja haasteisiin, joita se asettaa sähkönlaadulle tehon-

syötössä. 

 Tutkimusmenetelmät 

Työssä toteutetaan teoriaosuuden osalta kattava kirjallisuustutkimus magneettikuvausjärjes-

telmistä, kuitenkin työn rajauksen mukaisesti. Energiavarastoinnin osalta tehdään myös kir-

jallisuustutkimus. Näiden pohjalta saatua tietoa hyödynnetään haastattelututkimuksessa, 

joka toteutetaan magneettikuvausjärjestelmien laitevalmistajille, yliopistoille ja tutkimuslai-

toksille. Haastattelututkimus toteutetaan ainoastaan magneettikuvauksen osalta, sillä ener-

giavarastojen osalta tässä työssä riittää kirjallisuustutkimus lähtötietojen kasvattamiseksi. 

Tutkimusmenetelmäksi on valittu haastattelututkimus, sillä se mahdollistaa myös mahdolli-

sen hiljaisen tiedon esiintulon. Kysymyksien muotoilu on tärkeää, jotta tietoa saadaan kerät-

tyä halutulla tavalla. Jokaisesta haastateltavasta kerätään erilliseen lomakkeeseen kaikki saa-

dut tiedot ja näistä koostetaan lopussa yhteenveto saatujen tietojen perusteella. 

 Työn rakenne 

Työn alussa käydään työn rajaus sekä tutkimusmenetelmät läpi. Tämän jälkeen teoriaosuus 

aloitetaan magneettikuvauksen käsittelyllä, jossa perehdytään historiatietojen jälkeen kom-

ponentteihin yksitellen, käydään perustoimintaperiaate läpi sekä pureudutaan hieman tar-

kemmin magneettikuvauslaitteiston toimintaan. Tämän jälkeen käydään läpi energiavaras-

tojen teoriaosuus sekä sähköngenerointiin liittyviä asioita. Teoriaosuuden jälkeen työssä tu-

lee tutkimusosuus sekä magneettikuvauksesta että energiavarastoista ja sähköngeneroin-

nista. Lisäksi magneettikuvaukseen liittyen tehdään haastattelututkimus.  

Työn lopussa käydään tutkimuksien ja haastatteluiden tulokset läpi ja niistä muodostetaan 

yhteenveto sekä johtopäätökset. Näiden pohjalta esitetään mahdollisesti joitakin ehdotuksia 

ja tarkastellaan tulevaisuuden näkymiä kyseisissä asioissa. 
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 Magneettikuvaus 

Magneettikuvaus (MRI, Magnetic Resonance Imaging) on ollut käytössä vuodesta 1971 al-

kaen, kun Paul C. Lauterbur keksi miten magneettikuvauksessa saa eroteltua signaalin si-

jainnin kolmen akselin, x, y ja z mukaisesti. (Rinck, 2021, s.388) Tämän jälkeen magneetti-

kuvausta on käytetty erilaiseen tutkimuskäyttöön lääketeollisuudessa ja terveydenhuolto-

alalla. Magneettikuvauksen suurena etuna moniin muihin tutkimusmuotoihin on sen turval-

lisuus toistuvissa kuvauksissa säteilyttömyyden vuoksi. 

 

 Magneettikuvauksen historia 

Historia magneettikuvauksessa on värikäs ja sen kehitys on alkuaikoina ollut keskittynyt 

enemmän ilmiön ymmärtämiseen. Kun tämä saatiin vakiinnutettua, voitiin keskittyä moniin 

muihin asioihin kuten kuvan parantamiseen ja erilaisiin kuvaussekvensseihin. Sekvensseiksi 

kutsutaan erilaisia pulssisarjoja, joita kuvauksessa käytetään. Alla olevassa aikajanassa on 

kuvattuna tärkeitä virstanpylväitä (eng. Milestone) aikajanalle. 
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Kuva 1 Aikajana MRI:n historiasta 
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Ydinmagneettinen resonanssi (NMR, eng. Nuclear Magnetic Resonance) on perustana mag-

neettikuvaukselle ja se havaittiin ja löydettiin ilmiönä vuonna 1946. Sen löysivät kaksi toi-

sistaan riippumatonta tutkijaa, yhdysvaltalainen Edward M. Purcell ja sveitsiläinen Felix 

Bloch. (Rinck, 2021, s.377) Tämä ei suinkaan ollut ensimmäinen kerta, kun tätä ilmiötä oli 

tutkittu. Ensimmäisen kerran termiä NMR on käytetty jo vuonna 1942 Cornelis Jacobus 

Gorterin toimesta. MRI:stä puhuttaessa on myös tärkeää mainita Erik Odeblad ja Gunnar 

Lindström. He olivat ruotsalaisia fyysikoita ja tutkijoita, jotka löysivät, että eri kudoksilla ja 

nesteillä on erilainen palautumisaika. Palautumisajalla tarkoitetaan spinien magnetisaation 

palautumista normaaliin tilaan, jossa ne ovat ilman magneettikentän manipulointia. Eri ku-

doksien ja nesteiden palautumisaikojen ero saa aikaan kontrastieron MRI-kuvissa. (Rinck, 

2021, s.379) Kun Lauterbur keksi tavan, jolla kuva saatiin muodostettua magneettikuvassa 

ja signaali eroteltua, hän nimesi tämän kuvantamismenetelmän Zeugmatografiaksi (eng. 

zeugmatography). Tämä nimi on myöhemmin vaihtunut NMR-kuvantamiseksi (NMR ima-

ging) ja siitä vielä myöhemmin, n. 1980-luvun puolivälissä MRI:ksi. NMR:stä puhutaan kui-

tenkin edelleen, kun puhutaan nimenomaan tästä fysikaalisesta ilmiöstä itsestään. Peter 

Mansfield oli myös isona osana kehittämässä gradienttien käyttöä palanvalintametodissa. 

Hän esitti teorian käyttää lineaarista gradienttikenttää, jolla NMR-signaalista saadaan ero-

teltua paloja kuvanmuodostusta varten. Hän on myös kehittänyt nopeita nykyään käytössä 

olevia kuvantamismenetelmiä. (Rinck, 2021) 

Vaikka Lauterbur palkittiin vuonna 2003 yhdessä Peter Mansfieldin kanssa Nobelin palkin-

nolla, myös Raymond Damadian on hyvä mainita magneettikuvauksesta puhuttaessa. Da-

madian jätti ensimmäisenä patentin 1972 kojeesta ja metodista, joilla pystyttäisiin havaitse-

maan syöpä kudoksesta. Tällä kyseisellä kojeella, joka oli nimetty “Indomitable” nimellä, 

saatiin ensimmäiset kuvat ihmisen rintakehästä otettua vuonna 1977. Tämän kuvan tuotta-

minen kesti lähes viisi tuntia. Damadianin mielestä hänen olisi kuulunut saada myös tunnus-

tus Nobelin palkinnon saajien Lauterburin ja Mansfieldin kanssa, mutta näin ei kuitenkaan 

käynyt. (Allen D. Elster, 2021) 

 Magneettikuvauksen toimintaperiaate 

MRI:n perustana toimivat protonit, jotka ovat atomin ytimen perusrakenneosa. Protoneilla 

ja neutroneilla on sisäinen impulssimomentti, niin kutsuttu spin. Spinit luovat ympärilleen 

magneettikentän pyöriessään. Tuo pyörimisliike muistuttaa gyroskooppia, jonka liikettä 
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yritetään horjuttaa. Tätä liikettä kutsutaan nimellä prekessio (eng. Precession) ja se on esi-

telty alla olevissa kuvissa.  

  

Kuva 2 Spinin prekessio-liike (Elster, 2021) 

 

Kuva 3 Gyroskoopin prekessio-liike painovoiman vaikutuksesta (Bushong et al, 2016) 

Magneettikuvauksessa yleisesti keskitytään vetyatomin atomiytimeen, ytimestä nimenomai-

sesti protonin liikkeeseen. Protonin sähköinen varaus ja pyörivä liike saa aikaan magneetti-

sen dipolimomentin. Näin ollen protoni käyttäytyy kuin pieni magneetti, jolla on pohjois- ja 

etelänapa.  

Koska protonilla on magneettinen dipolimomentti, siihen vaikuttaa myös ulkoiset magneet-

tikentät ja sähkömagneettiset pulssit. Protonin liike indusoi jännitteen lähellä oleviin vas-

taanottokeloihin (RX, eng. Receiver coil). Tämä indusoitu jännite on nimenomaan se sig-

naali, jonka magneettikuvauksen vastaanottokelat ottavat vastaan. (Weishaupt, Köchli, Ma-

rincek, 2008, s.2) 
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Kun spin tuodaan ulkoiseen voimakkaaseen magneettikenttään B0, se järjestyy kentän suun-

taisesti tai sille vastakkaiseen suuntaan. Nämä kaksi suuntaa ovat kvanttimekaniikan sään-

töjen sallimat energiatilat, joista alhaisempi on kentän suuntainen. Protonit haluavat lähtö-

kohtaisesti olla matalan energian tilassa, eli ne järjestäytyvät magneettikentän suuntaisesti. 

Osa protoneista on kuitenkin korkeamman energian tilassa, jolloin ne ovat järjestäytyneet 

magneettikenttää vastaan. Spinejä on paljon ja ne kaikki järjestyvät edellä mainitulla tavalla, 

jolloin lopputuloksena on kentän suuntaisesti oleva nettomagnetisaatio M0. Tämä nettomag-

netisaatio on magneettivektorien summa. Tässä tilassa nettomagnetisaatiolla ei ole poikit-

taista komponenttia, sillä prekessiosta johtuen protonit kumoavat keskenään poikittaissuun-

taisen komponentin. Nettomagnetisaatiota on esitetty alla olevassa kuvassa havainnollista-

malla protoneiden järjestymistä. 

 

Kuva 4 Protoneiden nettomagnetisaatio magneettikentässä (Bushong et al, 2016) 

Protoneiden prekessionopeus tai taajuus on suoraan verrannollinen magneettikentän voi-

makkuuteen ja sitä kutsutaan Larmorin taajuudeksi. Larmorin taajuus on todella tärkeässä 

osassa MR-kuvantamista, sillä se määrää viritystaajuuden, jolle lähetys- ja vastaanottokelat 

on viritettävä. Larmorin kaava on esitetty alla. (Weishaupt et al, 2008, s.3) 

𝜔0 = 𝛾0 ∗ 𝐵0,   (1) 

Missä 𝜔0 on Larmorin taajuus megahertzeinä [MHz], 𝛾0 on gyromagneettinen suhde, ato-

miytimillä oma vakio ja 𝐵0 on magneettikentän voimakkuus Tesloissa [T]. 
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Protonilla 𝛾0 on 42.58 MHz/T, joka tarkoittaa, että esimerkiksi 1.0 T magneettikentässä 𝜔0 

on 42.58 MHz. M0 on sitä suurempi, mitä suurempi on magneettikentän voimakkuus. Alla 

olevassa kuvassa on protoneiden järjestymisestä magneettikentässä havainnollistava kuva. 

 

Kuva 5 Protoneiden järjestyminen voimakkaassa magneettikentässä (Bushong et al, 2016) 

Kun halutaan luoda magneettinen resonanssi (MR), vakaaseen spiniin kohdistetaan Larmo-

rin taajuudella oleva radiosignaali (RF, eng. Radio frequency). Tämän saa aikaan voimakas 

radiolähetin, joka lähettää signaalin lähetyskelan kautta. Tätä kutsutaan spinin virittämiseksi. 

Näin saadaan poikkeutettua nettomagnetisaatiota tasapainoasemastaan. Kun puhutaan 90 as-

teen RF-pulssista, tarkoitetaan signaalia, joka saa poikkeutettua nettomagnetisaatiota 90 as-

teen verran. (Weishaupt et al, 2008, s.4) RF-signaalin lähettämisen lopettamisen jälkeen spi-

nit haluavat palata takaisin niiden normaalitilaan, eikä ne prekessoi muiden spinien kanssa 

samassa tahdissa. Alla on RF-signaalin lähetyshetkestä ja signaalin vaimenemisesta esitetty 

kuva. 

 

Kuva 6 RF-signaalin alku ja spinien vaiheistuminen (Bushong et al, 2016) 
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Kuva 7 RF-signaalin loppuminen ja spinien palautuminen alkutilaan (Bushong et al, 2016) 

 Kuvanmuodostamisen perusta 

Lähtökohtaisesti kuvanmuodostamisen vaatimuksina on seuraavat neljä kohtaa: 

• Spinien sijainti on tiedossa 

• Kohdennettuihin spineihin on lähetetty RF-signaali 

• Niiden avaruudellinen sijainti (x, y, z-akselit) on tiedossa 

• Signaali saadaan vastaanotettua ja muokattua tarvittavalla tavalla 

Jotta spinien tarkka sijainti pystytään erottelemaan signaalista, täytyy apuna käyttää niin kut-

suttuja gradientteja. Gradienteiksi kutsutaan paikallisia magneettikenttiä, jotka muodoste-

taan gradienttikelojen avulla. Gradientti muodostuu, kun gradienttikelaan johdetaan virtaa ja 

se muodostaa paikallisen magneettikentän. Gradienttien tehtävänä on muodostaa avaruudel-

linen sijainti spineille, jotka lähettävät signaalia. Näitä gradientteja kutsutaan palan valinta 

gradientiksi (eng. Slice-select gradient), taajuuskoodausgradientiksi (eng. Frequency-enco-

ding gradient) ja vaihekoodausgradientiksi (eng. Phase-encoding gradient). (Lippincott Wil-

liams & Wilkins, 2004, s. 97) Yleisesti z-akseliksi käsitetään se, joka on magneettikentän 

suuntainen. Alla olevassa kuvassa on esitetty Z-gradientin aiheuttama muutos B0-magneet-

tikentässä. 
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Kuva 8 B0-kentän muutos, kun z-gradienttia käytetään (Elster,2021) 

Gradientti siis muuttaa paikallisesti magneettikenttää ja usein pyrkimyksenä on saada hyvin 

lineaarinen muutos haluttuun kohtaan, jolloin kaikkien kolmen akselin suuntaisesti muutettu 

magneettikenttä tuottaisi mahdollisimman hyvin halutun kaltaisen signaalin ja spinit pystyt-

täisiin paikallistamaan tarkasti. Kun RF-pulssi lähetetään tietyllä taajuudella, saadaan Lar-

morin kaavan mukaisesti tietyllä alueella olevat protonit viritettyä ja näin ollen vain tietyltä 

alueelta vastaanotettua signaali. Magneettikenttä siis muokataan paikallisesti ensin gradien-

tin avulla ja samanaikaisesti lähetetty RF-signaali kohdennetaan tuolle tietylle taajuusalu-

eelle. (Lippincott Williams & Wilkins, 2004, s.98) 

Viritettävää palaa/aluetta voidaan muuttaa kahdella eri tavalla, käyttämällä kapeampaa taa-

juuskaistaa RF-pulssissa tai kasvattamalla gradientin voimakkuutta, jolloin sen kulmaker-

roin on suurempi.  
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Kuva 9 Palanvalinta Z-gradientin avulla kapeammalla taajuuskaistalla (Bushong et al, 

2016) 
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Kuva 10 Palanvalinta Z-gradientin avulla voimakkaampaa gradienttia käyttämällä 

(Bushong et al, 2016) 

Kuvat yläpuolella havainnollistavat eron, miten RF-pulssin taajuuskaista ja gradientinvoi-

makkuus aiheuttavat saman muutoksen, mutta tekevät sen kahdella eri tavalla. Mitä voimak-

kaampi gradientti on käytössä, sitä pienempi pala voidaan samalla taajuuskaistalla ottaa. 

Pelkkä palan valinta ja sijainnin tieto ei riitä kuvan muodostamiseen, vaan tarvitaan myös 

tarkka signaalin sijainti jokaisesta pikselistä (eng. Pixel, picture element) ja vielä tarkemmin, 

jokaisesta vokselista (eng. Voxel, volumetric pixel) (Lippincott Williams & Wilkins, 2004, 

s.108) 

Sijainnin tarkaksi paikallistamiseksi tarvitaan yleensä kaikki kolme gradienttia. Näitä kol-

mea gradienttia käyttämällä saadaan taajuus- ja vaihekoodattua kuvattava alue, jolloin sig-

naalin paikannus onnistuu tarkasti. Vaihe- ja taajuuskoodaus ovat usein x- ja y-gradientit, 

joita käyttämällä saadaan paikallisesti muokattua magneettikenttää ja spinien kokemaa taa-

juutta muutamilla sadoilla tai muutamilla tuhansilla hertseillä. Usein signaalin lukeminen 
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tehdään taajuuskoodausgradientin ollessa vielä päällä. Alla olevassa kuvassa on esitetty taa-

juus- ja vaihekoodausgradienttien vaikutusta spineihin. Näiden avulla saadaan signaali pai-

kannettua tarkasti yhteen paikkaan. 

 

Kuva 11 Vaihe- ja taajuuskoodausgradienttien vaikutus spineihin 

 

Kun gradienttien avulla on saatu spinien paikkatieto muodostettua, saadaan signaali vastaan-

otettua ja kuvanmuodostaminen voi alkaa. Tämä paikkatieto tallennetaan seuraavaksi k-ava-

ruuteen (eng. K-space) numeromuodossa, joka ilmaisee tilatiedon signaalista. Lyhyesti voi-

daan kuvata, että k-avaruus on fourier-muunnos magneettikuvasta ja päinvastoin. Jokaisesta 

vastaanotetusta signaalista tehdään fourier-muunnos, jonka jälkeen se siirretään talteen k-

avaruuteen. Jokainen k-avaruuden piste pitää sisällään tietoa kaikista kuvapikseleistä. Jokai-

sessa pikselissä on myös tietoa jokaisesta k-avaruuden pisteestä. Tätä voi olla hieman han-

kala käsittää, mutta on tärkeä ymmärtää k-avaruuden välttämättömyys. Signaalin 
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prosessointi on siis analogista ja/tai digitaalista signaalin manipulointia, jota MRI:n tapauk-

sessakin tehdään. Vastaanotettu signaali on vastaanottokelaan indusoitunut jännite, eli ana-

loginen tieto, joka muunnetaan digitaaliseen muotoon. Digitaalimuunnos (ADC, eng. Ana-

log-to-digital conversion) on prosessi, jossa analoginen signaali muunnetaan digitaaliseen 

muotoon, eli 0- ja 1-sarjoihin. (Lippincott Williams & Wilkins, 2004, s.123) Kuvan proses-

soinnissa tätä tietoa prosessoidaan niin, että siitä saadaan muodostettua digitaalinen kuva.  

Digitaalimuunnoksen perustana on käyttää signaalista otettuja näytteitä ja käsitellä ne omi-

naan. Nämä näytteet yhdistetään tietokonekäsittelyn aikana ja niistä saadaan yhdistettyä yksi 

kokonainen signaali. 

 

 Magneettikuvausjärjestelmän komponentit 

MRI-järjestelmä voidaan jakaa useaan eri osa-alueeseen. Järjestelmän keskiössä on kuiten-

kin todella voimakas magneetti, joka saa magneettikentän aikaiseksi. Alla olevassa kuvassa 

on esitelty magneetin yleisrakenne, jossa näkyy eri osa-alueita, joita magneetinkehikon si-

sälle on yleensä sijoitettu. 

 

Kuva 12 Magneettikuvauslaitteen magneetin yleisrakenne (Haynes et al, 2013) 

Tämän lisäksi magneettikenttää täytyy poikkeuttaa gradienttikelastojen avulla, joita ohjataan 

gradienttivahvistimien tuottamilla pulsseilla. Magneettikentän homogeenisuus on tärkeää 
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kuvien hyvän laadun varmistamiseksi, joten magneettikenttää täytyy hienosäätää (eng. 

Shimming), eli “shimmata” metallilevyjä asettelemalla oikeisiin paikkoihin tai käyttämällä 

shimmikelastoja. Seuraavaksi käydään tarkemmin läpi eri komponentteja ja niistä löytyviä 

ominaisuuksia. (Weishaupt et al, 2008, s.42) 

 Magneetti 

Magneetit voidaan jakaa pääluokittelultaan kolmeen osaan: 

1. Kestomagneetit 

2. Sähkömagneetit 

3. Suprajohtavat magneetit 

Kestomagneeteiksi kutsutaan materiaaleja, joiden sisäiset rakenteet saavat aikaan magneet-

tikentän, eli ne ovat magnetisoituneet. Materiaaleja, jotka voivat magnetisoitua kutsutaan 

ferromagneettisiksi, eli magneetti vetää niitä puoleensa. Ne ovat valmistettu usein teräksestä, 

mutta voimakkaamman magneettikentän aikaansaaminen vaatii usein erikoisempia materi-

aaleja magneetin valmistuksessa.  

Kestomagneetit eivät vaadi ulkoista energiaa magneettikentän luomiseksi, mutta ne ovat 

usein todella isoja ja painavia, mikäli halutaan luoda voimakkaampaa magneettikenttää. 

Niitä käytetäänkin useammin matalilla kentän voimakkuuksilla ja myös avoimissa (eng. 

Open bore) järjestelmissä. Usein niiden muoto muistuttaa C-kirjainta tai hevosenkenkää. 

Alla olevassa kuvassa esitelty kaksi erimuotoista kestomagneettia, joita MRI-järjestelmissä 

voidaan esimerkiksi käyttää. 
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Kuva 13 Kestomagneettien muotoja (Huang et al, 2019) 

Näiden tyypillinen magneettikentän voimakkuus on n. 0.064 T – 1 T. (Allen D. Elster, 2021) 

Kestomagneettien käyttö on kuitenkin nykyään vähäisempää, sillä suprajohtavat magneetit 

ovat ominaisuuksiltaan parempia ja niiden teknologia on kehittynyt ja saavutettavat edut 

ovat kustannuksiin nähden edullisempia. Kestomagneettien materiaalina käytetään usein 

neodyymirautaboori (NdFeB-yhdiste) -magneetteja. Tästä materiaalista valmistettujen mag-

neettien ominaisuudet ovat hyvin sopivia magneettikuvaukseen. Toinen materiaali erityisesti 

NMR:ssä käytettävä on samarium-koboltti (SmCo) -magneetti.  

Toinen yleisesti käytössä oleva magneettityyppi on sähkömagneetti. Sähkömagneetti voi yk-

sinkertaisuudessaan koostua rautasydämestä, jonka ympärille on käämitty kela, jonka läpi 

johdetaan sähköä. Tämä saa aikaan magneettikentän, jonka voimakkuus riippuu kelassa ole-

vasta virrasta. Sähkömagneettien hyvä puoli on se, että magneettikentän saa ajettua alas no-

peasti sammuttamalla magneettiin johdetun virran.  Magneettikentän ylläpitämiseksi on säh-

kömagneettiin johdettava jatkuvasti virtaa. Tämä tarkoittaa korkeita käyttökustannuksia 

sekä magneetin jatkuvaa lämpenemistä. Lämpenemisen takia on magneettia myös jäähdy-

tettävä. Myös kentän homogeenisuus on melko huono sähkömagneetilla toteutetuissa järjes-

telmissä. (Weishaupt et al, 2008, s.42-43) 
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Kolmantena ja kaikkein voimakkaimpana näistä magneeteista on suprajohtavat magneetit. 

Suprajohtavat magneetit ovat sähkömagneetteja, joiden kelat on käämitty suprajohtavasta 

langasta. Suprajohtavat magneetit aikaansaavat korkeimmat magneettikentät näistä kol-

mesta. Magneettikenttien voimakkuus voi suprajohtavilla magneeteilla olla MRI-käytössä 

jopa yli 11.7T ja pieneläinten kuvauksessa jopa yli 17.2T. Suprajohtavuus kelalla saadaan 

aikaan jäähdyttämällä se lähelle absoluuttista nollapistettä, yleensä n. 4 K (-269 °C) lämpö-

tilaan. Suprajohtavan kelan vastus on lähes nolla, joten virran kulkua ei rajoita mikään. Alla 

olevassa kuvassa on suprajohtava magneetti ennen sen kotelointia. 

 

Kuva 14 Suprajohtava magneetti ennen kotelointia. (http://www.supraconductivite.fr/en/in-

dex.php?p=applications-medical-irm-more) 

Näin ollen kerran saavutettua magneettikenttää ei tarvitse ylläpitää virralla, kuten sähkömag-

neeteissa, vaan se pysyy itsestään niin pitkään kuin suprajohtavuus pysyy. Tästä syystä myös 

magneettikentän voimakkuutta saadaan kasvatettua, kun keloissa voidaan johtaa paljon kor-

keampia virtoja, ilman että kelastot lämpenevät voimakkaasti. (Weishaupt et al, 2008, s.43). 

Suprajohtavat magneetit ovat usein upotettuna nestemäiseen heliumiin, joka pitää ne tar-

peeksi jäähdytettyinä. Ennen heliumia poistui järjestelmästä aika isojakin määriä ja sitä jou-

duttiin täyttämään säännöllisin väliajoin. Nykyään kuitenkin järjestelmät ovat kehittyneet ja 

heliumia ei tarvitse täyttää kuin n. neljän vuoden välein. (G. Morrow, 2000, pp. 744-751.) 



25 

 

   
 

 

 TX/RX-kelat 

Lähetyskeloja (TX, eng. Transmit coil) on usein vähemmän MRI-järjestelmässä kuin vas-

taanottokeloja, sillä vastaanottokeloja on mahdollista sijoittaa lähelle kuvattavaa kohdetta, 

jolloin kohteesta saadaan tarkempi ja voimakkaampi signaali ja näin ollen pystytään muo-

dostamaan parempi kuva. Isoimpana lähetyskelana toimii niin kutsuttu “vartalokela”, joka 

on pääasiallinen lähetys- ja vastaanottokela. Sen lisäksi käytetään myös usein pään kuvauk-

sen yhteydessä pään ympärille asetettavaa kelastoa, joka myös toimii lähetys- ja vastaanot-

tokelana. Lähetyskelojen lisäksi on olemassa useita erilaisia vastaanottokeloja, joita pysty-

tään asettamaan kuvattavan kohteen lähettyville. RF-signaali lähetetään edelleen vartaloke-

lalla, jolloin toki myös signaalia tulee koko vartalosta, mutta vastaanottokelan lähettyvillä 

signaali on voimakkaampi, joten siltä alueelta saadaan parempaa ja tarkempaa dataa. 

 Gradienttikelastot 

Gradienttikeloja on kaikille kolmelle akselille, x-, y- ja z-akseleille. Gradienttikelat ovat 

avainasemassa, jotta MR-signaalin sijainti saadaan kohdennettua tarkasti. Z-akseli on usein 

B0-kentän suuntainen ja rakenteeltaan perinteisempi, ympyrän muotoinen (Maxwell) kela. 

X- ja Y-gradienttikelat sen sijaan muistuttavat muodoltaan hieman istuinsatulaa (Golay). 

Nykyään X- ja Y-gradienttikelat ovat usein muodoltaan sormenjälkeä muistuttavia. (Hi-

dalgo-Tabon, 2010) Alla olevassa kuvassa on esitetty gradienttikelastoja. 
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Kuva 15 Gradienttikelat suojakelojen kanssa (Elster, 2021) 

Gradienttien aktivoiminen saa aikaan paikallisesti muuttuvia magneettikenttiä. Näin saadaan 

magneettikuvan paikkaresoluutio sekä vaihe- ja kuvaustaso tietoon. Gradienttikentille tyy-

pillisiä hyvyysarvoja ovat gradienttien maksimivoimakkuus, joka ilmoitetaan usein mT/m, 

nousunopeus (eng. Rise time) sekä näistä laskettu slew rate, joka ilmoitetaan T/m/s arvona. 

(Hidalgo-Tabon, 2010) Slew ratesta on myös alla esitetty kuva, jossa havainnollistetaan sel-

keästi, miten gradientin voimakkuus ja nousunopeus vaikuttaavat slew rateen. 
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Kuva 16 Slew rate gradientille (Bushong et al, 2016) 

Gradienttikelojen ominaisuudet voidaan jakaa useaan eri osaan ja näiden ominaisuuksien 

perusteella määritellä gradienttien hyvyyttä. Gradienttikelojen herkkyys vaikuttaa suoraan 

gradienttien maksimiamplitudiin. Kelojen herkkyys on verrannollinen puolaustiheyteen. Sii-

hen vaikuttaa myös moni muu asia kuten kelan sisähalkaisija sekä lineaarisuus. (Bla-

sche,2017) Maksimiamplitudille käytetään merkintää Gmax, ja kaava on: 

𝐺 = η ∗ 𝐼   (2) 

Missä G on gradientin amplitudi [mT/m], 𝜂 on kelan herkkyys [mT/m/A] ja I on kelaan syö-

tetty virta [A]. 

Gradientin slew rate on suoraan verrannollinen vahvistimen tuottamaan jännitteeseen gra-

dienttikelalle. Alla on esitelty kaava slew ratelle: 

𝑆𝑅 =
𝜂

𝐿
∗ 𝑈   (3) 

Missä SR on slew rate [T/m/s], 𝜂 on kelan herkkyys, L on kelan induktanssi ja U on kelaan 

syötetty jännite. 

Myös kelan resistanssi vaikuttaa slew raten laskentaan, mutta sen vaikutus on niin pieni, ettei 

sitä ole välttämätöntä huomioida laskelmassa. Kelojen puolaustiheyden vaikutus on suoraan 

verrannollista gradienttien amplitudiin ja slew rateen. Jos puolaustiheys tuplataan, kasvaa 
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amplitudi tuplaan, ja slew rate puolittuu. Jos taas puolaustiheys puolitetaan, kasvaa slew rate 

tuplaan mutta amplitudi puolittuu (Blasche, 2017). 

Gradienttien lineaarisuudesta puhuttaessa tarkoitetaan usein nimenomaan gradienttien epä-

lineaarisuutta ja se ilmaistaan prosenteissa. Mitä pienempi epälineaarisuus on, sitä pienempi 

on maksimaalinen kuvausala (FOV, eng. Field of view). Pienempi epälineaarisuus vaikuttaa 

myös kuvien epämuodostumiin, joita tosin nykyään pystytään tietokoneohjelmalla korjaa-

maan oikeanlaisia algoritmeja käyttämällä. Pienemmän epälineaarisuuden suurena etuna on 

se, että ääreishermoston stimulointi vähenee (PNS, eng. Peripheral-nerve stimulations), eli 

pystytään käyttämään korkeampia amplitudeja/slew rateja, ilman pelkoa stimuloinnista. 

 

 

 Shimmi/shielding-kelastot 

Shimmikelojen tarkoituksena on parantaa magneettikentän homogeenisuutta. Tämä aktiivi-

nen shimmaus ja aktiivinen suojaus (eng. Active Shimming, Active Shielding) usein käsite-

tään samaksi, mutta ne ovat kaksi eri asiaa. Aktiivisella shimmauksella tarkoitetaan kelastoa, 

joita käytetään magneettikentän homogeenisuuden kasvattamiseen. Tätä homogeenisuutta 

voidaan kasvattaa myös passiivisella shimmauksella, jossa asetetaan metallisia shimmile-

vyjä kuvauslaitteen sisäkuorelle. Aktiivisella suojauksella sen sijaan tarkoitetaan kelastoja, 

joita käytetään vähentämään staattista reunakenttää. (Hidalgo-Tabon, 2010) Nämä ovat 

usein keloja, joissa virta kulkee päinvastaiseen suuntaan, jolloin ne kumoavat kentän vaiku-

tusta ja näin vähentävät huomattavasti reunakenttää. Aktiivisesti suojatuilla gradienttike-

loilla taas tarkoitetaan samaa kuin aktiivisella suojauksella, mutta tarkoituksena on vähentää 

pyörrevirtojen syntymistä päämagneetin rakenteisiin ja näin ollen parantaa homogeeni-

suutta. 

Shimmaus tehdään aina asennuspaikalla, sillä kenttää shimmatessa täytyy ottaa huomioon 

magneettikentän muutokset erilaisissa paikoissa. Magneettikentän homogeenisuus täytyy 

olla todella korkea, sillä jo pienet erot magneettikentän voimakkuudessa näkyvät kuvissa 

herkästi.  
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 Jäähdytysjärjestelmät 

MRI-järjestelmässä jäähdytystä tarvitaan useammalle komponentille, tässä käydään kaksi 

suurinta läpi ja niiden erilaiset jäähdytysratkaisut. Isoimpana kohteena on tietenkin itse mag-

neetti, etenkin suprajohtavana. On tärkeää, että magneetin lämpötila pysyy tarkasti halu-

tussa, jotta magneetin suprajohtavuus säilyy. Lämpötilan hallinnassa käytetään nestemäistä 

heliumia. Magneetin kelasto on upotettuna nestemäiseen heliumiin niin kutsutussa kryostaa-

tissa. Kuva kryostaatista on esitetty alla ja siinä näkyy myös alueet, joihin nestemäinen jääh-

dytysaine on sijoitettu. 

 

 

 

Kuva 17 Kaksi erilaista kryostaattia, toisessa käytössä vain nestemäinen helium ja toisessa 

myös nestemäistä typpeä (Bushong et al, 2016) 

Kryostaatti toimii ikään kuin termospullona ja pitää halutun lämpötilan sisällä, eikä päästä 

ulkoa tulevaa lämmintä ilmaa sisälle. Kryostaatissa on usein ulkokuorella alue, joka on täy-

tetty nestemäisellä typellä ja tämä estää nestemäisen heliumin haihtumista. (Allen D. Elster, 

2021) Kryostaatin sisällä on usein myös suprajohtavat shimmikelastot ja aktiiviset suojaus-

kelastot. 
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Jo 1990-luvulla jäähdytysteknologiaa saatiin kehitettyä niin paljon, että kryostaatissa saatiin 

nestemäinen typpi jätettyä pois ja heliumin haihtumista rajoitettua muilla keinoin. Nykyään 

löytyy jo järjestelmiä, joissa heliumin haihtuminen on lähes olematonta. Järjestelmien kehit-

tyessä heliumin määrä on saatu laskettua todella pieneksi. Jäähdytys tapahtuu edelleen nes-

temäisen heliumin avulla, mutta kelastot eivät enää ole upotettuna heliumiin. Tästä esimerk-

kinä Siemens technology:n kehittämä DryCool Technology, jossa nestemäisen heliumin 

määrä on alle litran. (Calvert, 2020) Myös muilla valmistajilla löytyy käytännössä ilman 

nestemäistä heliumia tapahtuvaa jäähdytystä. Alla olevassa kuvassa on esitelty Gifford-

McMahon-tyylinen ratkaisu.  

 

Kuva 18 Gifford-McMahon-tyylinen jäähdytysratkaisu (Elster, 2021) 

 Vahvistimet 

MRI-järjestelmässä vahvistimien tarve on nykyjärjestelmissä suuri ja vahvistimen laatu on 

ratkaisevassa roolissa kuvien laadukkuudessa. Vahvistimia tarvitaan mm. RF-signaalin lä-

hettämiseen, gradienttien ohjaamiseen, aktiiviseen shimmaukseen ja -suojaukseen. Etenkin 

gradienttivahvistimien kyvykkyys on hyvän magneettikuvausjärjestelmän merkki. Gradient-

tivahvistimien (GPA, eng. Gradient Power Amplifier) kohdalla on monia tärkeitä arvoja 

slew raten ja gradientin maksimiamplitudin lisäksi, joita tulee katsoa gradienttivahvistinta 

valittaessa. Vahvistimien tuottamat häiriöt ja kohinat voivat saada aikaan kuvaan epämuo-

dostumia, joten häiriöiden ja kohinoiden olisi syytä olla mahdollisimman pieniä.  

RF-vahvistimen tehtävänä on luoda signaali, jolla saadaan protonit tahdistettua ja nettomag-

netisaatiota poikkeutettua ja poikittainen komponentti luotua. Tämän jälkeen RF-signaalia 

käytetään eri sekvenssien mukaan pulssin kääntämiseen/ohjaamiseen, ennen kuin signaali 
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luetaan vastaanottokelojen kautta. RF-vahvistimen lähettämä signaali on hyvin pulssimaista, 

tehojen vaihdellessa n. 10-30 kW välillä. (CPCAmps,2012) 

Shimmivahvistimet ovat käytössä aktiivista shimmausta varten. Shimmivahvistimien tehot 

ovat usein pieniä verrattuna gradienttivahvistimiin tai RF-vahvistimiin, sillä kyseessä on 

magneettikentän homogeenisuuden parantamiseen käytettävä vahvistin.  

 Tietokonejärjestelmät 

Kuvan aikaansaamiseksi vaaditaan paljon laskentaa tietokoneella, Fourier-muunnoksia, 

(FFT, eng. Fast Fourier Transform), k-avaruuden käyttöä ja kuvan parannustyökaluja. Tie-

tokonejärjestelmään kuuluu myös paljon ohjausta, erilaiset pulssisekvenssit on ohjelmoitu 

tietokoneelle ja niiden perusteella ohjataan gradienttivahvistimia, jotka ohjaavat gradientti-

keloja. RF-vahvistimen ohjaus tapahtuu myös tietokonejärjestelmän avulla. (Weishaupt et 

al, 2008, s.45) 

Konsolin valinta voi olla todella tärkeää järjestelmävalmistajalle, sillä se vaikuttaa käyttö-

kokemukseen isosti. Järjestelmän käyttäminen jo itsessään vaatii korkean koulutuksen, 

mutta käytöstä tulisi tehdä mahdollisimman helppoa ja vaivatonta, jolloin erilaisten para-

metrien asettamiseen kuluisi mahdollisimman vähän aikaa ja kuvaukseen käytetty aika saa-

taisiin minimoitua. Konsolivalmistajia on useita ja myös hintahaarukka on todella suuri. Ma-

talalla magneettikentän voimakkuudella käytettyihin laitteisiin on myös mahdollista käyttää 

yksinkertaisia konsoliratkaisuja ja jopa itsetehtyjä. 

 

 Erilaiset pulssit kuvantamisessa 

Erilaisia pulsseja on kehitetty magneettikuvaukseen tähän päivään mennessä todella paljon 

ja niiden ominaisuudet ja aikaansaamat erot kuvissa ovat suuria. Pulssisarja määrittelee ajoi-

tuksen, kohteen virityksen parametrit, miten kauan pulssit ovat päällä ja kuinka korkealla 

amplitudilla. Myös gradienttikenttien aika ja voimakkuus ja toistojen väli määritellään puls-

sisarjojen avulla. Näiden eri pulssien tehtävänä on saada eroteltua tietyt kudokset ja nesteet 

toisistaan paremmin ja tuoda esiin erilaisia asioita. Pulssisarjojen ja kuvausparametrien va-

linnalla saadaan määritettyä erilainen painotus kuvalle niin, että siinä erottuu paremmin 
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halutut asiat. Näitä painotuksia on T1-, T2 ja PD. T1-relaksaatioaika on se aika, joka spiniltä 

menee RF-pulssin lähetyksen jälkeen palautua 63 %:iin sen maksimiarvosta. T2-relaksaa-

tioaika on se aika joka spiniltä kestää tippua 37 %:iin sen saadusta RF-pulssin maksimiar-

vosta. T1-painotteiset kuvat painottavat kudoksen pitkittäisen relaksaatioajan osuutta, T2-

painotteiset kuvat painottavat kudoksen poikittaisen relaksaatioajan osuutta ja PD- (eng. 

Proton Density) painotteiset erottelevat kuvasta suurimman vetyprotonin määrän kirkkaim-

pana. Nämä eri painotukset kuvissa saavat aikaan kontrastieroja kudosten välille. (Els-

ter,2021) 

Yksi tärkeimpiä ja yleisimpiä käytettäviä pulsseja on Spinkaikupulssisarja (SE, eng. Spin 

Echo). (Lippincott Williams & Wilkins, 2004, s.84) SE pulssin lisäksi yleisiä käytössä olevia 

pulssisarjoja on kenttäkaiku (GE, eng. Gradient Echo) ja käänteispalautuminen (IR, eng. In-

version Recovery) SE on muodostunut kliinisessä kuvantamisessa tärkeimmäksi yksit-

täiseksi kuvantamissekvenssiksi, sillä se tarjoaa hyvän paikanerotuskyvyn ja antaa mahdol-

lisuuden löydösten analysointiin. Alla on esitetty kuvassa SE-sekvenssi ja sen jälkeen seli-

tetty tarkemmin mitä sekvenssin aikana tapahtuu. 
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Kuva 19 Spinkaikupulssisarja kuvattu signaalein (Bushong et al, 2016) 

SE-sekvenssin monikäyttöisyyden ja yleisyyden vuoksi on se hyvä käydä tarkemmin läpi. 

Sekvenssissä käytetään perinteistä 90°:n pulssia alussa, jolla saadaan magnetisaatiovektori 

Mz käännettyä x-y akselille. Alkuun nämä spinit ovat samassa vaiheessa juuri kun 90°:n 

pulssi on lähetetty, mutta alkavat saada vaihe-eroa heti tuon lähetetyn RF-signaalin jälkeen. 

Tämä vaihe-eron määrä vaihtelee riippuen gradienttikentän voimakkuudesta, sillä kaikki spi-

nit kokevat hieman eri voimakkuudella olevan magneettikentän. Kun tietyn ajanjakson jäl-

keen lähetetään 180° pulssi, ovat spinit edelleen eri taajuuksilla, mutta vaihtavat nyt suuntaa 

ja näin ollen aiemmin nopeammin pyörinyt spin saavuttaa hitaammin pyörivän ja tietyn ajan-

jakson jälkeen, TE (Time to Echo, kaikuaika) kohdassa spinit ovat saavuttaneet jälleen toi-

sensa ja ovat samassa vaiheessa, jolloin siitä mitattu signaali on voimakkaimmillaan. (Lip-

pincott Williams & Wilkins, 2004, s.86) Pulssisekvenssi voidaan myös toistaa useamman 

kerran, jolloin pulssisarja alkaa uudelleen 90°:n pulssilla. Tätä aikaväliä kutsutaan nimellä 

TR (Time of repetition, toistoaika). Tästä syystä SE-sekvenssillä saadaan eristettyä ja pois-

tettua magneettikentän epähomogeenisuudesta johtuvat vaiheistumisen erot, sillä SE-
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sekvenssissä lähetetään tietyn ajanjakson jälkeen 180°:n pulssi, joka uudelleen kokoaa jo 

vaihe-eron saavuttaneet spinit. (Lippincott Williams & Wilkins, 2004, s.84) 

GE-sekvenssin pääajatuksena ja kehityksen ideana oli kuvausajan lyhentäminen. Tätä varten 

GE-pulssisarjoissa käytetään usein paljon pienempiä virityspulssin kestoja, jolloin spinin 

poikkeama pitkittäissuunnasta on alle 90°. Myös 180°:n pulssi puuttuu kokonaan tästä sek-

venssistä. Yksi GE-sekvenssin tärkeistä käyttökohteista on mahdollisuus käyttää sitä 3-di-

mensionaaliseen (3D) kuvaukseen, sillä TR ajat ovat todella lyhyitä. Kuvausaika voidaan 

määritellä seuraavalla kaavalla: 

𝑆𝑐𝑎𝑛 𝑡𝑖𝑚𝑒 = 𝑇𝑅 ∗ 𝑁𝑦 ∗ 𝑁𝐸𝑋 

Missä TR on toistoaika, 𝑁𝑦 on vaihekoodauksien määrä ja NEX on virityspulssien määrä. 

Tässä yritetään valita mahdollisimman lyhyt TR, sillä liian vähäinen vaihekoodauksien 

määrä vähentää resoluutiota ja NEX puolestaan vaikuttaa kohinasuhteeseen voimakkaasti, 

joten niiden määrä on usein vakioitu tiettyyn arvoon. Näin ollen ainoa muutettava suure ajan 

lyhentämiseksi on TR. Mikäli käytettäisiin 90°:n RF-pulssia, jäisi pitkittäisen magnetisaa-

tion palautuminen vähäiseksi lyhyellä TR:llä. Tätä ongelmaa voidaan auttaa lyhentämällä 

RF-pulssin poikkeutuskulmaa, jolloin <90°:n kulmilla saadaan magnetisaatioon selkeämpi 

ero ja seuraavassa syklissä on tarpeeksi pitkittäistä magnetisaatiota jäljellä. (Williams & 

Wilkins, 2004, s.237) 

 Magneettikuvauksen turvallisuus ja vaarat 

Magneettikuvaus on pääasiassa turvallista, kunhan toimitaan vallitsevien ohjeistuksien ja 

protokollien mukaan sekä noudatetaan riittävää huolellisuutta. Vaarallisen magneettiku-

vauksesta tekee voimakas magneetti ja sen aiheuttama magneettikenttä, joka ulottuu mag-

neetista myös ulkopuolelle. Magneettikenttä on vaarallinen, sillä sitä ei näe silmällä. Tästä 

syystä on tärkeä noudattaa tiettyä toimintamallia aina kun magneettikuvauksen kanssa ollaan 

tekemisissä. Mitä korkeammasta magneettikentän voimakkuudesta on kyse, sitä suurempi 

on riski altistua onnettomuuksille. Yleisenä turvallisena rajana pidetään alle 0.5 mT, eli 5 

Gaussin rajaa. Tällä alueella on täysin turvallista työskennellä ja kaikilla on tälle alueelle 

pääsy. 
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Magneettikuvausta ennen varmistetaan, ettei kuvattavalla potilaalla ole fyysisiä esteitä mag-

neettikuvausta varten. Näitä voivat olla esimerkiksi sydämen tahdistimet, implantit, korut tai 

esimerkiksi kehon sisälle jääneet metalliesineet. Magneettikuvaushuoneeseen vievässä 

ovessa on oltava merkinnät voimakkaasta magneetista ja magneettikentästä. Sinne ei saa 

viedä mitään magneettista esinettä, sillä on olemassa riski, että voimakas magneetti vetää 

kappaleen puoleensa ammuksen lailla. Luottokortit ja muut magneettiraidalla varustetut kor-

tit pyyhkiytyvät tyhjiksi voimakkaan magneettikentän vaikutuksesta. 

Kun potilas asetetaan kuvattavaksi, tulee varmistua siitä, ettei potilaalla ole mitään sellaista 

päällä, joka saattaisi kuvauksen yhteydessä aiheuttaa esimerkiksi palovammoja indusoituvan 

jännitteen avulla. Tästä syystä potilas puetaan usein magneettikuvauksen ajaksi sairaalavaat-

teisiin, jotka on todettu turvallisiksi magneettikuvauksessa käytettäväksi. Potilaan ihon ei 

tulisi olla suorassa kosketuksessa magneettikuvauslaitteen sisäpintaan, sillä tämä voi aiheut-

taa myös potilaalle palovammoja induktion kautta. Myös jalkojen kosketusta keskenään ja 

käden ja jalan kosketusta tulee välttää, ettei ne muodosta virtasilmukkaa ja aiheuta palovam-

moja tätä kautta. (Rinck, 2021) 

Magneettikuvauslaite voi pitää kovaa ääntä ja tästä syystä kuulonsuojaus on normaali toi-

menpide magneettikuvaukseen mentäessä. Gradienttikelat erityisesti pitävät voimakasta 

paukuttavaa ääntä. Voimakkaat äänet saattavat aiheuttaa joissakin potilaissa epämukavia 

tuntemuksia. Myös magneettikuvauslaitteen aukon koko voi aikaansaada pelkotiloja ja eten-

kin ahtaanpaikankammoiset kokevat magneettikuvauksen epämukavaksi. Tähän on kuiten-

kin olemassa nykyään jo helpotuksia, kun sisämitat ovat joissakin laitteissa kasvaneet. On 

myös olemassa avoimia järjestelmiä, joissa potilas ei mene putken sisälle, vaan potilaan ym-

pärillä on avoin tila. Alla olevissa kuvissa on esitetty perinteinen magneettikuvausjärjes-

telmä sekä avoin järjestelmä. 
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Kuva 20 SuperMark 1.5 T Magneettikuvauslaite, valmistaja Anke High-tech 

 

Kuva 21 MROpen magneettikuvauslaite, valmistaja Paramed/ASG Superconductors S.p.a 

Usein myös voimakkaampi magneettikenttä aiheuttaa kovemmat äänet, mutta äänien muo-

dostumiseen vaikuttavat niin äänieristys, pulssisekvenssien käyttö kuin gradienttien voimak-

kuuskin. Äänien minimointiin on kehitetty monenlaisia ratkaisuja ja gradienttien aiheuttamia 

voimakkaita ääniä on onnistuttu vähentämään. Osassa järjestelmistä on käytetty tyhjiötä vai-

mentamaan ja eristämään ääntä, lisäksi on laitettu eristysmateriaalia kelojen ja rungon väliin. 

Myös tietokoneella ja pulssisekvenssien valinnalla pystytään vaikuttamaan paljon äänien 

muodostumiseen. 
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 Saarekkeisten mikroverkkojen energiantuotanto 

Energiantuotanto on siirtymässä koko ajan enemmän uusiutuvien energianlähteiden käyt-

töön. Tämän seurauksena myös erilaiset energianvarastointikeinot ovat nousseet pinnalle ja 

niiden kehitys on ollut kasvussa. Uusiutuvien energialähteiden kuten aurinkovoiman ja tuu-

livoiman suurimpana ongelmana on niiden tuotannon hallittavuus. (Energiamaailma, 2021) 

Yö aikaan ei aurinkovoimaa voida hyödyntää ja mikäli on tyyni keli, ei tuulivoimala tuota 

energiaa. (Energiamaailma, 2021) Myös energiantarve päivisin aurinkoisella säällä on usein 

pienempi, sillä lämmitykseen ja valaistukseen ei sitä kulu yhtä paljon kuin pimeällä ja kyl-

memmällä. Vuodenaikakin vaikuttaa paljon sähkönkulutukseen ja myös sitä kautta tuotan-

toon. Näin ollen kaikkea energiaa ei pystytä edes välttämättä käyttämään mitä tuuli- tai au-

rinkovoimalla saadaan tuotettua. Tästä syystä on tärkeä pystyä hyödyntämään koko saata-

villa olevaa kapasiteettia varastoimalla tuo tuotettu energia. 

Saarekkeisuus on sähkönjakelussa ja tuotannossa ollut kysyttyä harvaan asutuilla alueilla jo 

pidempään sillä valtakunnalliset sähkönjakeluverkot eivät välttämättä ylety kaikkialle. Eten-

kin kehittyvissä maissa sähkönjakelua ei kaikkialle ole, joten ratkaisuja sähköntuotantoon ja 

jakeluun on tarvinnut kehittää. Saarekkeinen energiantuotanto ja jakelu tarkoittaa sitä, että 

sähköverkko pystyy toimimaan itsenäisesti, hallitsemaan sähkönlaatua, jännitetasoa ja taa-

juutta. Sähköä voidaan tuottaa useammilla erilaisilla keinoilla ja sitä myös pystytään varas-

toimaan. Seuraavissa kappaleissa käydään saarekkeisen energiantuotannon historiaa, tarvit-

tavia komponentteja ja mahdollisuuksia läpi. 

Mikroverkkojen käsite on saanut alkunsa laajojen sähkönjakeluhäiriöiden seurauksena. Säh-

kökatkojen aikaansaamat vauriot voivat olla todella haitallisia, joten sähkönjakelun luotet-

tavuutta on pyritty kasvattamaan monin eri keinoin. Yhdysvallat oli yksi ensimmäisiä aktii-

visia mikroverkkojen kehittämisessä mukana olleita maita. Euroopassa tämä kehitys tuli 

vasta hieman myöhemmin. (Kumpulainen et al, 2016) 

 Sähköenergian tuotantokeinot 

Sähköntuotanto tarkoittaa erilaisien primäärienergian muotojen muuntamista sähköksi. Pri-

määrisiksi muodoiksi kutsutaan niitä, joissa käytettävä energia on jo muodossa, josta se 
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vapauttaa suoraan energiaa esimerkiksi sitä polttamalla (öljy, kivihiili, maakaasu). Suuri osa 

sähköstä tuotetaan muuntamalla mekaaninen energia generaattorilla sähköksi. Mekaanista 

energiaa on saatavilla luonnosta vesivoiman ja tuulivoiman muodossa. Lämpöä tuottavista 

prosesseista saadaan lämpövoimakoneella muunnettua lämpöenergia sähköksi. Näitä pro-

sesseja ovat esimerkiksi ydinvoima, erilaisten polttoaineiden polttaminen sekä maasta saa-

tava geoterminen energia. (Wikipedia, 2021) 

Tässä työssä keskitytään nimenomaan sähköntuotantokeinoihin, joita pystytään hyödyntä-

mään saarekkeisessa energiantuotannossa. Saarekkeista energiantuotantoa käsitellään tar-

kemmin myöhemmissä kappaleissa. Tuuli- ja aurinkovoimaloiden rakentaminen esimerkiksi 

sairaaloiden lähistölle on hyvä tapa saada sairaalalle tuotettua sähköä ympäristöystävällisellä 

tavalla. Tämän lisäksi sairaalat on usein varustettu dieselgeneraattorein, jotka aktivoituvat, 

mikäli primäärinen sähkönsyöttö katkeaa jostain syystä. Dieselgeneraattoreiden käyttäminen 

varavoimalähteinä on hyvin yleistä sillä niillä saadaan tuotettua suhteellisen laadukasta säh-

köä ja niiden koko voidaan mitoittaa hyvin tarpeen mukaan. 

Sähkönlaadussa oleellisinta on jännitteen tasalaatuisuus sekä taajuuden pysyminen salli-

tuissa rajoissa. Useissa maissa käytetään joko 50 tai 60 Hz taajuutta verkossa ja myös säh-

kölaitteet on suunniteltu toimimaan näillä taajuusalueilla. Tämä tarkoittaa sitä, että saarek-

keisen sähkönjakelun tulee pystyä tuottamaan tuolla taajuusalueella olevaa sähköä tasalaa-

tuisesti, jotta laitteiden toiminta ei häiriinny. Jännitevaihtelua voi esiintyä jonkin verran ja 

usein laitteisiin on rakennettu yli- ja alijännitesuojaukset, joka sallii n. ±10 % jännitteenvaih-

telun. 

Dieselgeneraattorit ovat usein valinta varavirtalähteeksi niiden joustavuuden takia. Diesel-

generaattori on käytännössä dieselmoottorin ja generaattorin yhdistelmä. Dieselmoottorin 

avulla pyöritetään generaattorin roottoria, joka pyörii kiinteän staattorin sisällä ja muuntaa 

liike-energian sähköenergiaksi. Dieselgeneraattoreiden koko vaihtelee yleensä n. 5-3000 

kVA:n välillä, isompien ollessa tarkoitettu rakennuksille/laitoksille ja pienempien ollessa 

usein liikuteltavia ja tarkoitettu pienemmille kuormille.  

Dieselgeneraattorit varavirtalähteinä tarvitsevat usein lisäksi jonkin nopeammin toimivan 

virtalähteen. Generaattorin käynnistymisessä saattaa kestää useampi sekunti, joka voi ai-

heuttaa ongelmia etenkin sairaalakäytössä aiheuttaen tuhoa kalliille laitteille. Tästä syystä 

käytetään usein jotain energiavarastoa, josta saadaan otettua nopeasti lyhyen aikaa energiaa, 
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kunnes generaattori käynnistyy ja alkaa tuottamaan sähköä. Näitä energiavarastoja käsitel-

lään seuraavassa kappaleessa tarkemmin. 

Dieselgeneraattoria voidaan käyttää myös pääasiallisena energiantuotantokeinona ja saarek-

keisessa energiantuotannossa se usein myös on. Se ei ole samalla tavalla riippuvainen olo-

suhteista kuin monet muut uusiutuvat energiantuottomuodot. Dieselgeneraattorin mitoitta-

minen huippukuorman mukaan on kuitenkin nykyään harvinaisempaa, sillä energiavarasto-

jen avulla pystytään vähentämään generaattorin kuormitusta ja tasaamaan kuormapiikkejä. 

Myös muita energianlähteitä käytettäessä dieselgeneraattorin kuormitus on pienempää ja 

matalilla kuormilla pystytään mahdollisesti generaattoria pitämään sammutettuna, jolloin 

järjestelmä ei tuottaisi lainkaan hiilidioksidipäästöjä. 

 Erilaiset sähköenergiavarastot 

Sähköenergiaa tuotetaan usein tarpeen mukaisesti, eli kulutukseen nähden pyritään sähkö-

verkko pitämään tasapainossa mahdollisimman hyvin. Voimakkaat hetkelliset kulutuspiikit 

saattavat aiheuttaa heiluntaa sähköverkossa. Verkkojännitteen heilahtelut saattavat aiheuttaa 

ongelmia sähkölaitteissa, joten on ensiarvoisen tärkeää pitää verkossa oleva sähkö tasalaa-

tuisena ja heilahtelut mahdollisimman pieninä. Tämä korostuu etenkin sairaaloissa ja tutki-

muslaitoksissa, joissa käytettävät laitteet saattavat olla herkkiä jännitevaihteluille. Näitä voi-

daan tasata erilaisten sähköenergiavarastojen, kuten akkujen, kondensaattoreiden ja vauhti-

pyörien avulla. Näitä erilaisia energiavarastoja käsitellään vielä tarkemmin tässä kappa-

leessa. 

Energiavarastoista suurimpaan suosioon pienemmissä järjestelmissä ja etenkin saarekkei-

sessa käytössä ovat nousseet akut niiden helppokäyttöisyyden ja liikuteltavuuden vuoksi. 

(ADB, 2018) Sähköenergiavarastot voidaan jakaa viiteen pääkategoriaan, mekaanisiin, säh-

kökemiallisiin, sähköisiin, kemiallisiin ja lämpövarastoihin. (ADB, 2018) Alla olevassa ku-

vassa on esitelty erilaisten sähköenergiavarastojen jakautuminen. 



40 

 

   
 

 

Kuva 22 Sähköenergiavarastot lajiteltuina erityyppisiin varastoihin. (ADB, 2018) 

Akkujärjestelmistä litiumioniakut (Li-ion, Lithium ion) ovat yleistyneet niiden hintojen las-

kiessa ja ominaisuuksien parantuessa. Aiemmin käytössä olleiden lyijyakkujen halpa hinta 

ei enää riitä kilpailemaan litiumakkujen kanssa, sillä niiden käyttöikä ja ominaisuudet ovat 

merkittävästi huonompia. (ADB,2018) Alla olevassa kuvassa on esitelty lukuja eri akkutek-

nologioiden välillä.  
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Kuva 23 Akkuteknologioiden vertailua keskenään, (ADB, 2018) 

Akkujen lisäksi energiavarastoina toimivat myös erilaiset kondensaattorit. Etenkin super-

kondensaattorit ovat nousseet suosituiksi energiavarastoiksi. Superkondensaattori on säh-

köinen energiavarasto, joka perustuu tavalliseen kondensaattoriin, mutta sen rakenne on eri-

lainen. Alla olevassa kuvassa on esitelty kondensaattorin ja superkondensaattorin rakenne. 
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Kuva 24 Tavallinen elektrolyyttikondensaattori (Bedekovic et al, 2014) 

 

Kuva 25 Superkondensaattorin rakennekuva (Zhaoxiang et al, 2017) 

Tavallisessa kondensaattorissa on kaksi levyä/elektrodia, jotka varastoivat sähkövarausta, 

toinen positiivista ja toinen negatiivista. Elektrodit ovat eristettyjä toisistaan ja niiden välille 

muodostuu sähkökenttä kondensaattorin ollessa kytkettynä jännitelähteeseen. Superkonden-

saattori eroaa tavallisesta kondensaattorista elektrodien pinta-alan osalta, joka on paljon suu-

rempi huokoisen rakenteen vuoksi. Superkondensaattoreita on kolmea tyyppiä, kaksikerrok-

sisia kondensaattoreita, pseudokondensaattoreita ja hybridikondensaattoreita. Näistä ylei-

simpiä ovat kaksikerroksiset kondensaattorit (eng. EDLC, Electric Double Layer Capacitor). 
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Superkondensaattorin tehotiheys on todella hyvä, mutta energiatiheys on matala. Superkon-

densaattorin suurena etuna on pitkä käyttöikä sekä todella nopea toiminta ja reagointiaika. 

(Gao, 2015) 

 Saarekkeinen energiantuotanto 

Perinteisessä energiantuotannossa sähkö tuotetaan isoissa voimalaitoksissa keskitetysti ja 

jaetaan sieltä sähkönjakeluverkon kautta loppukäyttäjille. Voimalaitokset tuottavat sähköä 

kulutuksen mukaisesti ja mikäli tarve muuttuu äkillisesti, täytyy voimalaitoksien reagoida 

siihen nopeasti. Perinteisessä sähköverkossa sähkö virtaa yhteen suuntaan eli voimalaitok-

sista loppukäyttäjille. Jakautunut energiantuotanto on kuitenkin tuomassa tähän muutosta, 

sillä isot teollisuuslaitokset ja tehtaat käyttävät uusiutuvalla energialla tuotettua energiaa 

omien tarpeiden mukaisesti. Nämä uusiutuvalla energialla tuotetut järjestelmät on pääasiassa 

kytketty myös pääsähköverkkoon. Näin ollen perinteinen sähköverkko muuttuu kaksisuun-

taiseksi ja sähköä täytyy ruveta varastoimaan johonkin. Sähkön hajautettu tuotanto aiheuttaa 

sähkön tuotannon tasaisuuteen muutoksia, koska sähköä tuotetaan useista pienistä lähteistä 

isojen voimalaitosten sijaan. Tästä syystä verkon on pystyttävä reagoimaan muutoksiin no-

peammin. Saarekkeinen energiantuotanto on hajautettua energiantuotantoa, joka kykenee 

toimimaan itsenäisesti pienellä alueella ja tuottamaan energiaa omiin tarpeisiinsa esimer-

kiksi useamman erilaisien energiantuotantokeinon avulla kuten esimerkiksi tuulivoiman, au-

rinkovoiman, dieselgeneraattorin. Energian varastointiin käytetään esimerkiksi akkuja ja su-

perkondensaattoreita energiavarastona. Tällaista itsenäiseen saarekkeiseen energiakäyttöön 

kykenevää verkkoa kutsutaan mikroverkoksi. (Sarvaranta, 2010) 

Mikroverkkoja voi olla rakenteellisesti kolmea erityyppistä, AC-, DC- ja hybridimallisia. 

AC-mikroverkko muistuttaa hyvin paljon perinteistä AC-sähkönjakeluverkkoa. DC-mikro-

verkko puolestaan hyödyntää tasasähköä ja vähentää muuntohäviöitä, joita AC-verkossa 

usein tulee. Kolmantena on hybridimallinen mikroverkko, joka hyödyntää molempien AC- 

ja DC-verkkojen parhaita ominaisuuksia. (Ray et al, 2020) Mikroverkkojen ohjaukseen ja 

hallintaan on olemassa useita erilaisia menetelmiä, joista yleisimpiä käytössä olevia on Mas-

ter-slave-ohjaustila, vertaisverkko (eng. Peer to peer), yhdistetty tila ja invertteriohjaus-tila. 

Alla on esitetty kuva, jossa nämä kolme erilaista verkkorakennetta on havainnollistettu. 
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Kuva 26 Mikroverkoston kolme erilaista rakennetta (Ray et al,2020) 

Yllä olevaan kuvaan ei ole piirretty auki eri tuotantokeinojen vaatimia sisäisiä invertte-

reitä/ohjausmoduuleita. Tuulivoima tuottaa lähtökohtaisesti 3-vaiheista vaihtosähköä, joka 
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sitten muunnetaan tasasähköksi ja jaetaan DC-kiskoon. Aurinkovoiman kanssa jännite täy-

tyy myös usein tasata johonkin tiettyyn tasoon, jonka jälkeen se voidaan jakaa verkkoon. 

Mikroverkoston tarkoituksena on luoda yksi sähköverkko, joka pystyy toimimaan tarvitta-

essa itsenäisesti. 

Saarekkeinen energiantuotanto vaatii tarkkaa ohjausta, jotta sähköverkon taajuus ja jännite 

pysyvät niille asetetuissa rajoissa. Etenkin tuuli- ja aurinkovoiman osalta vaaditaan paljon 

ohjauselektroniikkaa, sillä sähköntuotto vaihtelee olosuhteiden mukaan nopeastikin. (Obara 

et al, 2018) Saarekkeiseen energiantuotantoon on olemassa valmiita kaupallisia ratkaisuja. 

Tässä alapuolella esitellyssä toteutuksessa on pyritty luomaan yksi yksikkö, joka vastaa koko 

mikroverkon ohjauksesta ja sähkönjaosta. Kuvassa on myös tyypillisiä esimerkkejä mahdol-

lisista energiantuotantokeinoista. Yksikön tehtävänä on valita aina tarpeen mukaan paras 

vaihtoehto huolehtien samalla virran/jännitteen tasosta sekä jännitteen taajuudesta. 
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Kuva 27 Nocart-mikroverkon havainnekuva, jossa esiteltynä useita energiantuotanto mah-

dollisuuksia yhdistettynä tehonohjausyksikköön (Nocart, 2017) 

Ajatuksena tässä järjestelmässä on, että PMU (eng. Power Management Unit) vastaa mikro-

verkon hallinnasta ja sen kautta kulkee kaikki tuotettu sähköenergia. Sähköä voidaan tuottaa 

useilla eri menetelmillä ja PMU vastaa jännitteestä ja taajuudesta sekä yleisesti sähkönlaa-

dusta ja riittävyydestä mikroverkossa. PMU on esitelty tarkemmin alla olevassa kuvassa. 
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Kuva 28 Nocartin valmistama PMU yksikkö (Nocart, 2017) 

Tällainen järjestelmä voidaan mitoittaa tarpeiden mukaan ja myös päivittää muuttuneiden 

tarpeiden mukaiseksi. Lisäyksiä on helppoa tehdä modulaarisen rakenteen vuoksi. 

 Tehoelektroniikka sähkövarastoissa 

Mikroverkossa tarvitaan paljon säätö- ja ohjauselektroniikkaa, jotta verkko pystyy tarvitta-

essa toimimaan saarekkeisessa moodissa. Vaihto- ja tasasuuntaimia (eng. AC/DC-converter) 

tarvitaan yleensä useita, sillä esimerkiksi tuulivoima tuottaa vaihtosähköä, mutta aurinko-

voima tuottaa tasasähköä. Jotta energia saadaan otettua talteen akkuihin, täytyy se muuttaa 

tasasähköksi ja sieltä taas päinvastoin verkkoon siirrettäessä vaihtosähköksi (oletuksena, 
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ettei käytössä ole tasasähköverkkoa). (Cansiz et al, 2017) IEEE 1547 ja IEC 62898-standar-

dit ovat tärkeitä standardeja sähköverkkoa suunnitellessa, niistä löytyy raja-arvoja mikro-

verkkojen suunnittelulle ja toiminnalle. Sähkönlaadun vaatimukset, suojausjärjestelmät, seu-

ranta ja tiedonvaihdon vaatimukset tulevat myös standardien kautta. (Cansiz et al, 2017) 

Li-Ion-akkujärjestelmä koostuu useasta kennosta, jotka on kytketty toisiinsa. Näiden itse 

kennojen lisäksi akkujärjestelmä tarvitsee valvontaa lämpötilan, jännitteen ja kapasiteetin 

suhteen. Usein koko järjestelmälle on oma ohjausjärjestelmä, joka vahtii ja seuraa järjestel-

män toimintaa. Mikroverkossa voi olla useampia akkujärjestelmiä, joita yksi ohjausjärjes-

telmä vahtii, jotta tiedetään verkon tilanne eri paikoissa. (ADB,2018) Nykyään akkujärjes-

telmä itsessään ei välttämättä riitä, sillä sen toiminta ei välttämättä ole tarpeeksi nopeaa. 

Lisäksi saatetaan käyttää jotakin nopeammin toimivaa, kuten superkondensaattoria tai sup-

rajohtavaa sähkömagneettista energiavarastoa (eng. SMES, superconducting magnetic 

energy storage). (Cansiz et al, 2017) Toinen asia, joka puoltaa akkujen avuksi toista järjes-

telmää on akkujen verrattain heikko kestoikä tällaisessa käyttöympäristössä, jossa akkuja 

ladataan ja puretaan jatkuvasti. Kun tukena on toinen järjestelmä, ei akkujen varaustaso 

pääse laskemaan liian alas ja varaustason pysyessä tarpeeksi korkealla, myös akkujen kes-

toikä kasvaa. Li-Ion-akkujen katsotaan olevan käyttöikänsä päässä, kun niiden kapasiteetin 

maksimiarvo on laskenut 80 % prosentin tasolle alkuperäisestä. Tämän jälkeen näitä akkuja 

tosin voidaan käyttää vielä esimerkiksi energiavarastoina, mutta niiden käyttö ei ole enää 

yhtä tehokasta. (ADB,2018) 

 

 MRI:n sähkönsyöttö/generointi 

Sairaalakäytössä olevien MRI-järjestelmien sähköntarve on lähtökohtaisesti korkea. Nyky-

aikaiset 3 T:n voimakkuudella toimivat laitteet vaativat voimakkaat gradientit nopeiden ku-

vaussekvenssien takia. Voimakkaat gradientit taas vaativat paljon jännitettä ja virtaa. Mata-

lilla kentänvoimakkuuksilla ei tarvita yhtä voimakkaita gradientteja sillä magneettikenttää 

täytyy poikkeuttaa huomattavasti vähemmän kuin korkealla kentänvoimakkuudella. Seuraa-

vaksi kappaleessa käydään läpi nykyaikaisia MRI-laitteistoja sairaalakäytössä, miten 
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kentänvoimakkuus vaikuttaa laitteiden sähköntarpeeseen ja millaisia ratkaisuja on sähkön-

syötössä nykyään käytössä. Low-field MRI-laitteita käsitellään kappaleessa myöhemmin. 

 MRI-laitteistot sairaalakäytössä 

MRI-järjestelmät ovat kehittyneet vuosien aikana paljon, eikä nykyisiä pystytä vertailemaan 

vanhojen laitteiden kanssa. 1.5 T magneettikentän voimakkuudella toimineet magneettiku-

vauslaitteet 1990-luvulla ja 2020-luvulla ovat täysin erilaisia kuvanlaadun, erittelykyvyn, 

tiedonkeruun ja tarkkuuden suhteen. Uudet laitteet ovat kaikilla edellä mainituilla paramet-

reillä mitattuina parempia. (Sarracanie et al, 2020) Isoimpana erona on varmasti kuvanta-

missekvenssit, jotka ovat kehittyneet niin että signaali saadaan paljon tarkemmin talteen ja 

hyödynnettyä kuvaa muodostettaessa. Kuvantamissekvenssien lisäksi myös tekoälyä on 

alettu hyödyntämään kuvanparantamisessa paljon. Tekoälyä opetetaan etsimään kuvista tiet-

tyjä yhteneväisyyksiä tai merkkejä, joiden avulla se pystyy muodostamaan tarkempaa/pa-

rempaa kuvaa tai mahdollisesti nopeuttamaan kuvausprosessia, kun tietoa ei välttämättä tar-

vitse kerätä yhtä paljon kuin ilman tekoälyn apua. 

Yleisesti käytössä olevassa suljetussa MRI-järjestelmässä potilas makaa pöydällä, joka on 

elektronisesti ohjattava ja liikkuva. Tämän pöydän avulla potilas saadaan tarkasti asetettua 

kuvauslaitteen keskikohtaan, joka on usein noin 40 cm halkaisijaltaan oleva, pallonmuotoi-

nen alue. Pöydän tarkkuus tulee olla noin 1 mm luokkaa, jotta potilas saadaan asetettua tar-

kasti oikeaan kohtaan. Tämä tarkkuus saadaan aikaan erikoisella ratastuksella, jossa yksi 

rattaan hammasväli vastaa 1mm etäisyyttä pöydällä. Tämän lisäksi paikkatieto on tarkasti 

tiedossa ja se näytetään digitaalisena tietona laitteen käyttäjälle.  

Magneettikentän homogeenisuudesta puhuttaessa käytetään magneettikuvauksessa miljoo-

nasosien (eng. PPM, Parts Per Million) skaalausta ja samaa skaalausta käytetään myös 

NMR:n kanssa. Tämä tarkoittaa sitä, että jos esimerkiksi 1 Teslan magneettikentässä on ± 1 

ppm tarkkuus, on magneettikentän vaihtelu kuvausalueella ± 1 µT verran. (1 T= 106 µT). Jos 

ajatellaan resonanssitaajuuden muutosta, on 1 ppm noin ± 42 Hz sillä 1 T Larmorin taajuus 

on ~42 MHz. Yleensä hyväksyttävä homogeenisuus suprajohtavilla magneeteilla on noin 1 

ppm, kun taas resistiivisillä- tai kestomagneeteilla toteutetuissa järjestelmissä se voi olla 

noin 20 ppm:n luokkaa. Suprajohtavien magneettien korkeampi vaatimus tarkkuudesta 
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johtuu osittain siitä, että niillä päästään korkeampiin magneettikentän voimakkuuksiin ja 

tämä mahdollistaa tiettyjen kuvausmetodien käytön, kuten esimerkiksi funktionaalisen 

MRI:n. 

Matalalla magneettikentän voimakkuudella toimivat laitteet ovat kuitenkin hyvin erilaisia 

perinteisiin 1.5 ja 3 T:n voimakkuudella toimiviin suprajohtavilla magneeteilla toteutettuihin 

laitteisiin. Matalaksi kentänvoimakkuudeksi lasketaan kaikki alle 0.5 T:n järjestelmät ja näi-

täkin järjestelmiä löytyy sairaala- ja tutkimuskäytöstä laajalti. Nämä sairaalakäytössä olevat 

laitteet ovat pääasiassa vastaavanlaisia perinteisiä kuvauslaitteita. 

0.5 Teslaa on kuitenkin vielä melko korkea magneettikentän voimakkuus ja sen toteuttami-

nen muilla kuin suprajohtavalla magneetilla on melko hankalaa. Toki kestomagneetilla se 

on mahdollista, mutta magneetin koko olisi todella iso ja se vaatisi huoneen vahvistamista 

kestämään magneetin ja laitteen painon. Suprajohtavan magneetin isoimpina heikkouksina 

on sen korkea hinta sekä jäähdytyksen tarve. Mikäli järjestelmät kehittyvät niin, että supra-

johtavaa lankaa pystytään tekemään korkeampia lämpötiloja kestävistä materiaaleista, voi 

se saada aikaan järjestelmien valtavaa kehitystä. (Elster,2021) Tällä hetkellä on jo olemassa 

suprajohtavia materiaaleja, jotka säilyttävät suprajohtavat ominaisuudet huoneenlämmössä, 

mutta niistä ei pystytä tekemään magneetteja. (Elster,2021) Markkinoilla on olemassa ma-

talalla kentän voimakkuudella toimiva magneettikuvausjärjestelmä, jossa käytetään niin sa-

nottua korkean lämpötilan suprajohdetta, magnesiumdiboridista valmistettua lankaa, joka 

pitää suprajohtavat ominaisuudet vielä 20 Kelvinin lämpötilassa. (ASGsupercon-

ductors,2022) 

Tässä tutkimuksessa keskitytään kuitenkin uudenlaisiin, pääasiassa alle 0.2 T:n voimakkuu-

della toimiviin laitteisiin.  Matalalla kentänvoimakkuudella toteutetut järjestelmät ovat saa-

massa huomiota entistä enemmän, koska kustannuksia halutaan laskea ja järjestelmiä saata-

ville myös kehittyviin maihin. Pienemmät laitteet vaativat vähemmän tilaa, vievät vähem-

män energiaa ja ovat käyttökustannuksiltaan halvempia. Useita tutkimuksia on tehty viime 

vuosina keskittyen mataliin kentänvoimakkuuksiin ja pyrkimyksenä on ollut valmistaa mag-

neettikuvauslaite, jonka valmistuskustannukset olisivat huomattavasti nykyaikaisia laitteita 

halvemmat ja jonka kuvanlaatu olisi riittävä. 
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 Mobilisoitavat MRI-laitteistot 

Mobilisoitavat eli liikuteltavat MRI-laitteistot ovat tulleet markkinoille jo useita vuosia sit-

ten. Laitteet ovat perinteisiä sairaalakäyttöön/tutkimuskäyttöön tarkoitettuja, suprajohtavilla 

magneeteilla varustettuja kuvauslaitteita, jotka vaativat kolmivaihesähköä ja nestemäistä he-

liumia toimiakseen. Nämä ovat usein sijoitettuina rekka-autoihin, jotka on rakennettu täl-

laista käyttöä varten. Niissä on sähkönsyöttöä varten valmiina olevat liitännät, johon kytken-

nät voidaan suorittaa, kun rekka on tuotu sille osoitettuun paikkaan, josta sähkönsyöttö on 

saatavilla. Näillä järjestelmillä on kuitenkin samat rajoitukset kuin sairaaloissakin, niiden 

käyttö vaatii äärimmäistä huolellisuutta, jotta magneetin kanssa samaan tilaan ei pääse mi-

tään ferromagneettista, jonka magneetti voisi vetää puoleensa. Tämän lisäksi järjestelmät 

ovat myös kalliita ja vaativat todella laadukasta sähkönsyöttöä, jotta järjestelmät toimivat 

oikein. (Medneo, 2022) 

Low-field MRI-järjestelmien tehonkulutus on matalampi, sillä magneettikenttien voimak-

kuus on paljon pienempi. Gradienttien tarve on vähäisempää ja järjestelmät ovat kooltaan ja 

jäähdytystarpeiltaan huomattavasti pienempiä, joten myös sähköä tarvitaan vähemmän. Säh-

könsyötöksi voi riittää yksivaihesähkö, eikä laitetta välttämättä tarvitse kytkeä verkkovirtaan 

laisinkaan, vaan sitä pystytään ohjaamaan jopa generaattorin/varavirtalähteen avulla. Tällai-

nen Low-field MRI-laite voi olla jopa alle 100kg painoinen, jolloin sen liikuteltavuus on 

aivan toisessa luokassa perinteiseen MRI-laitteeseen verrattuna. (Reilly et al, 2019) Näiden 

järjestelmien etuna on myös se, etteivät ne vaadi valtavia suojauksia magneettikentältä ja 

järjestelmä voidaan sijoittaa pienempään tilaan. Rekan sijaan laite voisi olla kuljetettavissa 

esimerkiksi ambulanssissa tai pakettiautossa. (Nakagomi et al, 2019) 

Liikuteltava MRI-laite mahdollistaa kuvauksen sellaisissa paikoissa, missä se ei normaalisti 

olisi mahdollista. Laitteen liikuteltavuus, halvempi hinta ja pienempi koko voi aikaansaada 

laitteiden määrän kasvua, jotta kuvauksia voitaisiin suorittaa paljon enemmän. Esimerkiksi 

vuosina 1990-2002 Japanissa Hokkaidossa on tehty tutkimusta aivoista liikuteltavalla MRI-

laitteella syrjäisellä alueella, jossa muuten MRI-laitteita ei ole ollut käytettävissä. Tämän 

tutkimuksen tarkoituksena on ollut skannata terveiden ihmisten aivoja ja kartoittaa siellä nä-

kyviä epäkohtia ja mahdollisia aivokasvaimia tai aivoaneurysmia. (Takeda et al, 2003) 
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 MRI-järjestelmäkokonaisuudet saarekkeisessa sähkönsyöttö ympäristössä 

1.5 T voimakkuudella toimiva MRI-laite kuluttaa sähköä yhden päivän aikana noin 360 

kWh, kun taas 3 T laite voi kuluttaa jopa 530 kWh. Vuositasolla tämä tekee noin 134 000 

kWh:n luokkaa 1.5 T laitteella ja 149650 kWh:n luokkaa 3 T laitteella. Vertailun vuoksi, 

tämä vastaa noin 15-17 suomalaisen kotitalouden vuosittaista kulutusta. (Heye et al, 2020) 

Tällainen sähkönkulutus antaa osviittaa siitä, miksi perinteiset laitteet eivät sovellu hirveän 

hyvin kehittyviin maihin, joissa sähköverkko ei ole laitteiston vaatimalla tasolla. Heilahtelut 

ja katkokset sähköverkossa voivat aiheuttaa valtavia vahinkoja laitteistolle. Isona riskinä on 

jäähdytyslaitteiston vaurioituminen ja siitä aiheutuvat ongelmat. Mikäli suprajohtavan mag-

neetin jäähdytysjärjestelmä vaurioituu, saattaa magneetti quenchata eli menettää suprajohta-

vuuden ja tämän seurauksena sen vastuksen kasvaessa lämmetä voimakkaasti. Quenchaami-

nen on todella vaarallinen tilanne. Helium höyrystyy ja syrjäyttää hapen aiheuttaen tukehtu-

misvaaran, mikäli heliumia ei saada ohjattua pois tilasta, jossa magneettikuvauslaite on. Säh-

kökatkoja varten järjestelmät ovat usein UPS:n (eng. Uninterruptible Power Supply, keskey-

tymätön virransyöttö) takana. Tämän järjestelmän tehtävä on taata tasainen virransyöttö ly-

hyiden sähkökatkosten ja jännitemuutosten aikana. (Wikipedia, 2020) 

Sairaaloihin ja hoitolaitoksiin sijoitetut MRI-laitteet ovat hyvin usein myös mikroverkkoon 

kytkettyinä, sillä useilla sairaaloilla ja hoitolaitoksilla on omat varavirtalähteet olemassa 

mahdollisten sähkökatkosten varalle. Jo pitkään nämä ovat olleet vain dieselgeneraattoreita, 

ehkä jonkin energiavaraston kera varustettuja, yksinkertaisia varavirtalähteitä. Energiate-

hokkuuden ja ympäristöystävällisyyden ja ekologisuuden ollessa nykyään pinnalla, on myös 

näihin ratkaisuihin pyritty keksimään vihreämpiä ratkaisuita. Lisäksi energiavarastojen ja 

mikroverkkojen kehitys on saanut aikaan sen, että sairaalat ja hoitolaitokset pystyisivät täl-

laisten nykyaikaisten järjestelmien avulla toimimaan jopa täysin itsenäisesti valtakunnan 

sähköverkosta riippumattomina. (Fink, 2021) 

 MRI:n tuomat erikoisvaatimukset sähkönsyötölle 

Perinteisen magneettikuvauksen sähköntarve on melko suurta ja laite tarvitsee hyvää ja ta-

salaatuista sähköä, missä jännite ei vaihtele liikaa. Iso haaste sähkönsyötölle tulee MRI:n 

pulssimaisesta, todella nopeasta energiantarpeesta. Toinen haasteellisuus tulee taajuudesta, 

joka muodostaa superkondensaattoreiden käytölle omat haasteensa. Kapasitanssin muutos 
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taajuuden mukaan on melko voimakasta. MRI:n pulssimaisuus ja korkeampi kytkentätaajuus 

saa aikaan superkondensaattoreiden kapasitanssin voimakkaan laskun. Alla olevassa ku-

vassa on esitetty taajuuden vaikutus kapasitanssiin. (Ristic et al, 2014) Oman haasteen ai-

heuttaa myös pulssisuhde, joka vaihtelee voimakkaasti riippuen kuvaussekvenssistä. Pulssit 

ovat epätasaisia, joten taajuusvasteen kautta tehdyt johtopäätökset ovat usein hankalia ja ko-

konaisenergiantarvetta on vaikea ennustaa luotettavasti. Kuitenkin kapasitanssin laskusta 

huolimatta superkondensaattoreiden käyttö on koettu hyödylliseksi myös MRI-järjestel-

missä varavirtalähteenä ja kulutuspiikkien tasaamisessa. (Ristic et al, 2014)  

 

 

Kuva 29 Kapasitanssi eräästä superkondensaattorista taajuuden funktiona. (Ristic et al, 

2014) 

Magneettikuvaus vaatii korkeita tehoja, joten energiavaraston täytyy olla tarpeeksi suuri ja 

pystyä tuottamaan tarpeeksi suuria jännitteitä ja virtoja. Tämä saattaa nostaa apujärjestelmän 

hintaa ja onkin hyvä ottaa huomioon järjestelmää harkittaessa. Järjestelmän hankintahinta 

saattaa kuitenkin maksaa itsensä takaisin nopeasti vähentyneessä energiantarpeessa ja kulu-

tuspiikkien pienentymisessä. (ADB,2018) 

MRI-laitteiden keskeinen komponentti on magneetti. Sen ollessa suprajohtava, tulee sen 

lämpötilan pysyä vakiona ja tarpeeksi kylmänä, jotta sen suprajohtavuus säilyy. Tämä edel-

lyttää jatkuvasti toiminnassa olevaa jäähdytyslaitteistoa. Jäähdytyslaitteiston sähkönsyötön 

varmistaminen onkin yksi tärkeimpiä kohteita quenchaamisen estämiseksi. Vuonna 2014 

Dallasissa sijaitsevassa Texas Scottish Rite Hospital for Children-sairaalassa otettiin käyt-

töön vauhtipyörällä toteutettu energiavarasto, jonka avulla kalliit MRI ja CT-laitteet (eng. 

Computer tomography, tietokonekerroskuvaus) pysyvät käytössä ja ehjinä mahdollisten 
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sähkökatkosten aikana. Vauhtipyörällä toteutettu energiavarasto on myös ympäristöystäväl-

lisempi kuin vastaavanlainen lyijyakuilla toteutettu energiavarasto. (DeLattre, 2014) 

 

 Low-field MRI-laitteistojen tutkimuksia 

Tässä kappaleessa on tarkasteltu muutamia tutkimuksia Low-field MRI:n käytöstä, valmis-

tuksesta ja eroavaisuuksista perinteisiin, korkeammalla magneettikentän voimakkuudella 

toimiviin laitteisiin. Ensin tutustutaan low-field laitteiden käyttökohteisiin. Seuraavaksi tu-

tustutaan tutkimukseen low-field laitteisiin soveltuvien magneettien suunnittelusta. Lopuksi 

tarkastellaan asiaa koko järjestelmän tasolla. Lisäksi kappaleessa esitellään myös työhön liit-

tyvän haastattelututkimuksen rajausta ja toteutustapaa. 

 Low-field laitteiden käyttökohteet 

Magneettikentän voimakkuuden laskeminen magneettikuvausjärjestelmissä on useiden tut-

kimuksien kohteena. Suurin syy tälle on varmasti kustannuksien laskeminen yleisesti sekä 

järjestelmien käyttökohteiden selvittäminen. Matalampi magneettikentän voimakkuus mah-

dollistaa tiettyjen kuvausmenetelmien käyttöä paremmin kuin korkeampi magneettikentän 

voimakkuus. Näin on esimerkiksi pään kuvantamisessa. Matalalla magneettikentän voimak-

kuudella saatava T1-relaksaatioaika on lyhyempi kuin korkealla, ja T2-relaksaatioaika taas 

on pidempi. Heikentynyttä SNR:ää (Signal-to-noise ratio, signaali-kohinasuhde) voidaan 

osittain korvata käyttämällä pitkiä kaikusarjoja turbo-spinkaiku sekvenssin avulla, jolloin 

luuydinnesteen korkea T2 arvo saadaan hyödynnettyä. Se erottuu selkeästi muista materi-

oista. Pitkiä kaikusarjoja voidaan käyttää, koska matalalla magneettikentän voimakkuudella 

on pienempi SAR (Specific absorption rate, ominaisabsorptionopeus) kuin korkealla kentän 

voimakkuudella. Ominaisabsorptionopeudella tarkoitetaan sitä tehoa, jonka RF-signaali saa 

aikaan kudoksessa. SAR lukema ilmoitetaan 
𝑊

𝑘𝑔
 -lukuna. (Elster,2021) 

Low-field laitteiden käyttökohde tulee olla hyvin huomioitu jo suunnitteluvaiheessa, sillä 

näiden laitteiden applikaatiot ovat jossain määrin rajoitettuja. Esimerkiksi keuhkojen ku-

vaukseen nämä sopivat oikein mainiosti ja jotkut valmistajat ovat alkaneet jo reagoimaan 
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tähän tekemällä suprajohtavia MRI kuvauslaitteita matalammalle kentän voimakkuudelle, 

jolloin keuhkojen kuvaus on parempaa johtuen signaalin intensiteetistä. Matalammalla ken-

tän voimakkuudella hengittämisestä aiheutuvat kuvanvääristymät ovat pienempiä. Myös 

pään kuvauksessa matala magneettikenttä on oivallinen, esimerkiksi aivoverenvuotoja tai 

hydrokefalusta diagnoitaessa. Hydrokefaluksessa aivo-selkäydinnestekierto on häiriytynyt 

eikä toimi normaalilla tavalla. Näin aivokammioihin kertyy liikaa nestettä ja se voi aiheuttaa 

erilaisia, jopa hengenvaarallisia oireita. (Wikipedia, 2021) Etenkin vastasyntyneillä lapsilla 

esiintyy hydrokefalusta jonkin verran, joten tälle sovellutukselle olisi kysyntää. 

Viime vuosien aikana tapahtunut tutkimustyö Low-field MRI:n saralla on aikaansaanut val-

tavaa kehitystä laitteissa. Käyttökohteita on osattu arvioida paremmin ja kehitystyötä on 

saatu eteenpäin. Matalalla magneettikentän voimakkuudella toimittaessa ei tarvitse huoleh-

tia SAR:n vaikutuksista, jolloin sekvenssien kehityksessä pystytään keskittymään täysin sii-

hen, mikä kyseisessä sovellutuksessa toimii kaikista parhaiten, rajoitukset unohtaen. Myös-

kään magneettikentän aiheuttamista ulkoisista vaikutuksista ei tarvitse olla yhtä huolissaan, 

sillä kentän voimakkuuksien ollessa alle 0.2 T pystytään laitteiden lähellä toimimaan melko 

normaalisti. (Schaap et al, 2014)  

 

 Magneettien suunnittelu 

Kestomagneetin suunnittelu on oleellista matalalla magneettikentän voimakkuudella, sillä 

kestomagneetit ovat kustannustehokkaita ja niillä on helppo valmistaa kevyt, matalan mag-

neettikentän voimakkuuden omaava magneetti MRI-käyttöön. Tässä isoimpana apuna on 

ollut harvinaisien magneettimateriaalien saatavuuden parantuminen. Yleisimpänä käytettävä 

materiaali, neodyymirautaboori, on halventunut paljon ja sen vuoksi on pystytty rakenta-

maan helpommin näitä magneetteja myös MRI-laitteisiin. Magneettikuvauksessakin käy-

tetty Halbach-ryhmä on magneettijärjestelyrakenne, jossa magneettien sijoittelulla saadaan 

aikaiseksi tiettyyn suuntaan magneettikenttä voimakkaammaksi ja toiseen suuntaan heikom-

maksi. Tällä tavalla saadaan myös magneettikentän homogeenisuus paremmaksi. Apuna 

käytetään usein laskentaohjelmia, joihin syöttämällä halutut tiedot, järjestelmä osaa laskea 

optimaalisen magneettien asettelun ja magneettien voimakkuuden. Tämän jälkeen voidaan 
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suorittaa vielä shimmaus, jolla magneettikentän homogeenisuutta saadaan parannettua enti-

sestään. (O’Reilly et al, 2019) Tästä Halbach-ryhmästä on alla esitetty kuva. 

 

Kuva 30 Halbach-ryhmän mukainen kestomagneetti (O'Reilly et al, 2019) 

Myös muita rakenteita magneetin suunnittelussa on käytetty matalalla magneettikentän voi-

makkuudella kuin Halbach-ryhmää. Tällainen on rengaspari-magneettiryhmä, niin kutsuttu 

Aubertin rengaspari-ryhmä. Tässä ideana on saada mahdollisimman homogeeninen ja hyvin 

optimoitu magneettikenttä. Toteutustapana käytetään magneettirenkaita, jotka ovat toisella 

puolella niin, että niiden magneettikenttä on sisäänpäin ja toisella puolella magneettikenttä 

ulospäin.  Nämä optimoidaan tietokoneohjelman avulla niin, että keskelle muodostuisi mah-

dollisimman homogeeninen ja optimoitu magneettikenttä. Alla olevassa kuvassa esitys miltä 

magneetti voisi näyttää. 

 

Kuva 31 Rengaspari magneetin havaintokuva (Ren et al, 2019) 

Rengaspari-ryhmän magneettien homogeenisuus ei kuitenkaan pääse yhtä korkeisiin ho-

mogeenisuuksiin kuin Halbach-ryhmällä toteutetussa magneetissa. (Ren et al, 2019) 
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 Järjestelmän tekniset ominaisuudet 

Tekniset ominaisuudet low-field MRI-laitteessa voidaan usein kuvitella olevan ainoastaan 

alaspäin skaalattuja isommasta, high-field MRI-laitteesta. Todellisuudessa nämä low-field 

laitteet, etenkin alle 0.1 T voimakkuuksilla toimiessa, vaativat paljon erilaista suunnittelua. 

Koska magneettikentän voimakkuus on paljon matalampi, on signaalikohinasuhde paljon 

heikompi. Tämä tarkoittaa sitä, että signaalin voimakkuus, joka kuvattavasta kohteesta saa-

daan, on paljon pienempi. Tämän vuoksi on tärkeää tietää järjestelmän rajoitteet ja esimer-

kiksi minkälaisia sekvenssejä kuvauksessa voidaan käyttää. Esimerkiksi pään kuvauksessa, 

jos halutaan tutkia hydrokefaliasta, voidaan käyttää pitkiä turbospin-kaiku-sekvenssejä, sillä 

selkäydinnesteen T2, eli poikittainen relaksaatioaika on pitkä. Jo luonnostaan matalammalla 

magneettikentän voimakkuudella T1-relaksaatioaika on lyhyempi ja T2-relaksaatioaika pi-

dempi, joten tästä syystä selkäydinneste ja vesi erottuu kuvista entistä selkeämmin. Koska 

ominaisabsorptionopeus ei aiheuta riskiä keskushermoston aktivoimisesta, voidaan mata-

lalla magneettikentän voimakkuudella käyttää pitkiä spin-kaiku sarjoja. Myös RF-vahvisti-

men tehontarve on paljon pienempi matalalla magneettikentän voimakkuudella. Kun RF-

vahvistimen teho on pienempi, on myös potilaaseen kohdistuva energiamäärä pienempi, jo-

ten paikallista lämpenemistä kudoksessa ei tapahdu yhtä paljon kuin korkeammalla mag-

neettikentällä, jossa RF-vahvistimen tehontarve on suurempi. (O’Reilly et al, 2020) 

Etenkin gradienttikelastojen valmistus Halbach-ryhmän mukaisissa magneeteissa vaatii eri-

laisen lähestymistavan, sillä magneettikenttä on poikittain kuvauslaitteen reikään nähden, 

eikä reiän suuntaisesti kuten tavallisesti. Näin ollen gradienttikentät ovat siis samansuuntai-

sia magneettikentän kanssa, poikittaisia reikään nähden. Gradienttien suunnittelussa käyte-

tään laskennallisia apukeinoja ja näistä yleisin on niin kutsuttu kohdekenttämetodi (eng. tar-

get field method). Tässä suunnitellaan ja arvioidaan gradienttien lineaarisuus mahdollisim-

man suureksi, arvioidaan kelan johtimen pituus, kierrokset ja näistä saadaan laskettua gra-

dienttikelan induktanssi sekä resistanssi. Mikäli halutaan käyttää nopeita nousunopeuksia, 

on induktanssin oltava matala. Myös matala resistanssi auttaa gradienttien voimakkuutta 

kasvatettaessa. (Vos et al, 2020) 

Tällaisen järjestelmän suunnittelussa on tärkeää ottaa huomioon käyttökohteet. Etenkin lii-

kuteltavuus ja hinta on näille laitteille oleellista, sillä isoja ja kalliita laitteita on jo olemassa 
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ja niiden kuvanlaadun kanssa ei matalan magneettikentän laitteet pysty kilpailemaan, eikä 

se ole tarkoituskaan.  

 Kuvauskohteet Low-field MRI-laitteilla 

Aivohalvaus on vakava tila ja johtaa hyvin usein kuolemaan tai vakavaan vammautumiseen. 

Aivohalvauksen ensimmäiset tunnit ovat ratkaisevassa roolissa siihen, miten hyvin potilas 

toipuu näistä oireista. Aivohalvauksen yhteydessä on aina saatava selvyys, johtuuko halvaus 

tukoksesta verisuonissa vai verenvuodosta. Tästä syystä kuvantaminen on äärimmäisen tär-

keää heti oireiden alkamisen yhteydessä. Erityisesti Diffuusiopainotteiden MRI-kuvaus pe-

rinteisillä magneettikuvauslaitteilla on ollut hyvä työkalu halvauksen diagnosoimisessa. 

(Bhat et al, 2020) Kuitenkin näitä laitteita ei ole kaikkialla saatavilla ja niihin saattaa olla 

pitkät jonot ja aikaa saattaa kulua liian pitkään. Tähän keinona on ollut kehittää halvempia, 

helpommin saataville olevia matalan magneettikentän voimakkuuden omaavia MRI-lait-

teita, jotka voisivat olla liikuteltavissa hankalampiin kohteisiin nopeasti.  

Etenkin kehittyviä maita varten, joissa magneettikuvauslaitteita on hyvin rajoitetusti saata-

villa, olisi tärkeää saada kehitettyä laitteita, jotka olisivat hankintahinnalta ja käyttökustan-

nuksiltaan tarpeeksi halpoja, jotta niiden lukumäärää voitaisiin lisätä suuresti. Kehittyvien 

maiden sähköverkko on myös usein heikompi, joka puoltaa myös matalan magneettikentän 

omaavia laitteita, sillä niiden sähkönsyöttö on usein mahdollista toteuttaa yksivaihesähköllä. 

Näin ollen mahdolliset saarekkeiset sähköverkot tai jopa pelkästään akustolla/generaattorilla 

käytettävä laite olisi mahdollista toteuttaa. (Bhat et al, 2020) 

Suuri osa aivohalvauksista on iskeemisia (eng. ischemic), eli hapen tai veren puute on ai-

heuttanut tämän tilan. Usein tämä johtuu verisuonitukoksesta, joka on hyvin havaittavissa 

magneettikuvassa. Oireiden perusteella on kuitenkin lähes mahdotonta sanoa, onko kyseessä 

tukos vai vuoto. Tästä syystä on tämä aina varmistettava, sillä hoitokeino on täysin poik-

keava näissä kahdessa tapauksessa. Tukoksen ollessa kyseessä voidaan sitä hoitaa yrittä-

mällä sen liuottamista tai joissain tapauksissa mekaanisesti poistamalla tähystämällä, mutta 

verenvuodon tapauksessa ei liuottamista voida käyttää, vaan tämä vaatii leikkausoperaatiota. 

(Bhat et al, 2020) 

Koska diffuusiopainotteinen kuvaus on riippuvainen voimakkaista gradienteista enemmän 

kuin itse B0 magneettikentän voimakkuudesta, pystytään myös matalammalla 
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magneettikentän voimakkuudella käyttämään diffuusiopainotteisia kuvaussekvenssejä. 

Koska magneettikuvauksessa ei potilas altistu säteilylle, on sen käyttäminen toistuvasti ta-

pahtuvassa kuvauksessa turvallisempaa kuin CT-kuvauksen. (Bhat et al, 2020) 

Kuvauskohteita matalalla magneettikentän voimakkuudella on toki muitakin, erilaiset tutki-

mukset ovat tutkineet käyttökohteita esimerkiksi hampaiden kuvauksessa. Hampaiden ku-

vantamisessa yleisesti on käytetty röntgenkuvausta, mikä onkin edelleen yleisesti käytetyin 

kuvausmenetelmä hampaiden kuvauksessa. Perinteiset magneettikuvauslaitteet ovat isoja ja 

kalliita, eikä magneettikuvaus ole yhtä hyvä kovien kudoksien kuvaamiseen, kuten hampai-

den ja luiden. Pienet, matalalla magneettikentän voimakkuudella toimivat laitteet voisivat 

kuitenkin olla ratkaisu, joka olisi hammaslääkäreiden saatavilla klinikalla helposti ja joita 

voitaisiin käyttää muiden toimenpiteiden yhteydessä. Matala magneettikentän voimakkuus 

olisi sopiva juuri hinnan, liikuteltavuuden ja koon vuoksi. Myös keskushermostonstimulointi 

on käytännössä olematonta matalalla magneettikentän voimakkuudella, vaikka käytettäisiin 

nopeita gradientteja. (Algarín et al, 2020) 

Urheilutapahtumissa tapahtuu usein onnettomuuksia ja kuten kaikissa tapauksissa, myös 

näissä välitön reagointi parantaa hoidon onnistumisen mahdollisuuksia. Liikuteltavat MRI-

laitteet voisivat tuoda mahdollisuuden välittömään hoidon aloitukseen. Näiden laitteiden ku-

vienlaatu on jo tällä hetkellä sillä tasolla, että kuvista pystyy katsomaan välitöntä hoitoa tar-

vittavat kohteet ja tarvittaessa tarkempia kuvia voitaisiin ottaa sairaalakäyttöön tarkoite-

tuilla, korkeamman magneettikentän omaavilla MRI-laitteilla. Eräs käyttökohde on ollut esi-

merkiksi pesäpallo-otteluissa käytettävä, 0.2 T magneettikentän voimakkuudella oleva laite, 

jolla saadaan kuvattua kyynärpäitä. Tämän laitteen paino on ollut n. 200kg ja se on ollut 

sijoitettuna pakettiautoon. (Nakagomi et al, 2019) Urheilutapahtumien lisäksi käyttökohteita 

voisi löytyä taistelukentiltä, etenkin traumaattisten päähän kohdistuneiden vaurioiden jäl-

keen. Laitteiden hinta ja liikuteltavuus tukee tätä tutkimussuuntaa, laitteita pystyttäisiin käyt-

tää kenttäolosuhteissa, eikä sairaalan kaltaisia tiloja olisi välttämätöntä rakentaa. (Sarracanie 

et al, 2015) 

Eturauhassyöpä on suhteellisen yleinen syöpätyyppi miehillä ja siihen otollinen tutkimisme-

netelmä on magneettikuvaus. Aiemmin on ollut käsityksenä, että magneettikuvausta ei kan-

nattaisi eturauhasen osalta suorittaa alle 1.5 T magneettikentän voimakkuuksilla. (Rosen-

krantz, 2017) Asiasta on kuitenkin saatu uusia tutkimustuloksia ja nykyään kuvausta pysty-

tään jo suorittamaan matalalla magneettikentän voimakkuudella. Näin pystytään 
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hyödyntämään matalan magneettikentän tuomia etuuksia hinnan osalta, järjestelmän koon ja 

käytettävyyden kanssa. Tutkimuksia on tehty jopa alle 0.1 T magneettikentän voimakkuuk-

silla onnistuneesti ja tällainen kuvauslaite tuo mahdollisuuden kuvata myös normaalissa 

huoneessa ilman erillisiä RF-suojauksia. (Chiragzada et al, 2021) 

 Haastattelututkimus Low-field MRI:n toimijoista 

Haastattelututkimuksen tarkoituksena oli selvittää erilaisten yliopistojen, tutkimuslaitosten 

ja valmistajien laitteita, konsepteja ja projekteja Low-field MRI:hin liittyen. Näitä haastat-

telun tuloksia vertaillaan kirjallisuustutkimuksessa saatuihin tietoihin. Haastattelut toteutet-

tiin Teams/Zoom-kokoustyökalujen avulla ja haastatteluiden pohjana käytettiin kaikille 

haastateltaville samaa kysymyspatteristoa. Kaikkiin kysymyksiin ei luonnollisesti kaikilta 

osallistujilta saatu yhtä kattavia vastauksia niiden laajuuden vuoksi ja osa kysymyksistä oli 

hyvinkin yksityiskohtaisia ja olisi saattanut paljastaa liikaa tuotesalaisuuksia. Haastattelut 

toteutettiin täysin luottamuksellisesti, joten työssä ei haastateltavien nimiä/yrityksiä mainita, 

eikä tuloksia pysty yhdistämään haastateltaviin. 

Low-field MRI:ssä on monia kehityksen kohteita ollut pitkään ja haasteellista on ollut saada 

tuotettua riittävän hyvälaatuista kuvaa matalamman signaalikohinasuhteen takia. Toteutus-

tapoja ja ratkaisuita näiden ongelmien ratkaisemiseksi tuntuu olevan useita erilaisia, mutta 

myös paljon yhteneväisyyksiä oli havaittavissa. Etenkin yliopistojen ja tutkimuslaitosten te-

kemissä tutkimuksissa oli mukava havaita, että vaikka kilpailu on kovaa ja tuloksia halutaan 

saada, ei se kuitenkaan ollut esteenä näiden tietojen jakamisessa. Tähän kyllä antoi jo osviit-

taa aiemmin työn aikana toteutettu kirjallisuustutkimus, jossa havaittiin löytyvän hyvin ma-

teriaalia low-field MRI-laitteiden eri osa-alueiden suunnitteluun. 

Työhön pyrittiin haastattelemaan jo valmiiksi tiedettyjä toimijoita low-field MRI:n parista 

ja rajaus tehtiin niin, ettei haastatteluja lähdetty toteuttamaan toimijoille, jotka ovat vain 

skaalanneet ison, esimerkiksi 1.5 T laitteen matalammalle kentälle, mutta joiden konstruktio 

kuitenkin muistuttaisi enemmän perinteistä MRI-laitetta. Tämä tehtiin jo siitäkin syystä, että 

tarkoituksena oli selvittää samassa yhteydessä niitä laitteita, joiden käyttökohteet voisivat 

olla mahdollisia myös kehittyvissä maissa tai syrjäseuduilla, jossa sähköverkko olisi huo-

nompilaatuinen tai sitä ei välttämättä olisi ollenkaan. Näin ollen laitteiden 
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valmistuskustannukset tulisi olla huomattavasti alempana kuin perinteisillä laitteilla ja myös 

niiden koko tietyissä sovellutuksissa olisi pienempi. 

Haastateltavia kertyi lopulta kahdeksan kappaletta, tasaisesti tutkimuslaitoksista, yliopis-

toista ja laitevalmistajista.  

 Tulokset 

Haastatteluiden tuloksena saatiin kattava otanta siitä, mikä on tällä hetkellä tutkimuksien 

kohteena, millaisia käyttötarkoituksia nykyisillä jo olemassa olevilla laitteilla on ja miksi 

matalan magneettikentän laitteita on ruvettu kehittämään. Tässä kappaleessa esitellään 

otanta haastattelusta, anonyymisti ja luottamuksellisesti. Haastatteluihin osallistui 8 haasta-

teltavaa ja tietoja saatiin yhteensä kymmenestä laitteesta, sillä kaksi haastateltavista kertoi 

kahdesta eri järjestelmästä. 
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1. Järjestelmän rakenne 

 

Kuvaaja 1 Järjestelmän rakenteen kuvaaja 

Haastatteluissa selvitettiin järjestelmien rakennetta, eli olivatko järjestelmät rakennettu avoi-

miksi vai suljetuiksi. Suurin osa korkean magneettikentän laitteista on suljettuja rakenteel-

taan, eli kuvattava kohde menee putken sisälle. Matalan magneettikentän laitteista selkeästi 

suurin osa on rakennettu avoimiksi, kuten tämän haastattelun pohjalta saatujen vastauksien-

kin mukaan. Järjestelmän rakenne on helpompi rakentaa avoimeksi kestomagneettien avulla, 

kuin suprajohtavien magneettien. 
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2. Magneettikentän voimakkuus 

 

Kuvaaja 2 Magneettikentän voimakkuuden vaihteluvälit 

Tiedossa oli, että matalan magneettikentän voimakkuudet ovat alle 0,5 T tasolla, sillä se on 

yleisesti oleva luokittelu matalalle magneettikentän voimakkuudelle. Työhön mahtui myös 

yksi ultramatala magneettikentän voimakkuudella oleva laite, jonka magneettikentän voi-

makkuus oli alle milliteslan luokkaa. Yllättävää kuitenkin oli, että yhtä suuri osa oli keskit-

tynyt alle 0,1 T voimakkuudella tehtäviin laitteisiin kuin 0,1-0,5 T välillä. Signaalikohi-

nasuhde heikkenee aina mitä matalampi magneettikentän voimakkuus on, mutta tuon ”on-

gelman” ratkaisemiseksi oli monissa järjestelmissä keksitty keinot.  
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3. Käytetty magneettityyppi 

 

Kuvaaja 3 Käytettyjen magneettityyppien erittely 

Selkeästi suosituimmaksi keinoksi rakentaa magneetti oli valittu kestomagneetti, syitä tähän 

oli useita. Magneettimateriaalina käytetty neodyymirautabooriyhdiste on tullut hinnassa 

huomattavasti alaspäin ja kestomagneetti ei vaadi mitään erillistä tehonlähdettä magneetti-

kentän ylläpitämiseen. Näin ollen kustannukset järjestelmän käyttämiseen ovat pienemmät, 

eikä magneetti tarvitse erillistä jäähdytystä. Myöskään kestomagneettien lämpötilaherkkyys 

ei tuntunut olevan ongelma kyseisissä laitteissa, sillä magneettikenttien voimakkuudet olivat 

sen verran alhaisia. Joukkoon mahtui myös yksi suprajohtava magneetti, mikä oli hieman 

yllättävää. 
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4. Gradienttien teho 

 

Kuvaaja 4 Gradienttivahvistimien käyttämä teholuokka 

Gradienttivahvistimen ollessa yksi kriittisimpiä asioita MRI-laitteistossa, sen teholuokan 

selvittäminen oli työn kannalta tärkeää. Tarkkoja arvoja ei haastateltavat luonnollisestikaan 

pystyneet kertomaan virta- ja jännitearvoille, mutta suuruusluokan he usein pystyivät kerto-

maan. Jännite- ja virtatasot jäivät selvästi alhaisemmiksi kuin korkean magneettikentän 

omaavissa laitteissa. Tämä oli odotettavissa, sillä magneettikentän poikkeutus vaatii huo-

mattavasti vähemmän tehoa matalilla magneettikentän voimakkuuksilla. Myöskään mata-

lilla magneettikentän voimakkuuksilla käytetyt kuvaussekvenssit eivät ole yhtä vaativia gra-

dienttivahvistimille, joten hieman heikompitehoinenkin vahvistin oli riittävä. Kahdessa ta-

pauksessa tehot menivät yli 10 kW luokkaan, mutta yli puolet kuitenkin jäivät alle 5 kW. 
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5. Gradienttivahvistimen tyyppi 

 

Kuvaaja 5 Gradienttivahvistimen tyyppien jakauma 

Gradienttivahvistimeksi oli valittu suurimmassa osassa lineaarivahvistin. Switchmode-vah-

vistimen ongelmaksi/riskiksi koettiin niiden mahdolliset häiriöt kuvaustaajuudella. Kun 

magneettikentän voimakkuus ja Larmorin taajuus on matalalla, saattaa vahvistimen harmo-

niset monikerrat aiheuttaa häiriöitä juuri kuvausalueen taajuudella vahvistimen kytkentätaa-

juuden ollessa tietynsuuruinen. Tähän kuitenkin oli löydetty ratkaisuita, eikä kytkentätaa-

juuden koettu olevan ongelmaksi näissä järjestelmissä, joissa oli käytetty switchmode-vah-

vistimia.   

Lineaari
60 %

Switchmode
40 %

Gradienttivahvistimen tyyppi

Lineaari

Switchmode
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6. RF-vahvistimen teho 

 

Kuvaaja 6 RF-vahvistimien teholuokat 

Kuten gradienttivahvistimien kanssa jo huomattiin, tehontarve oli huomattavasti pienempi 

matalilla magneettikentän voimakkuuksilla. Näin oli myös RF-vahvistimen kanssa ja jopa 

kolmannes haastateltavista kertoi pärjäävänsä alle 200 W tehoilla. Yleensä korkeilla mag-

neettikentän laitteilla RF-vahvistimien tehot ovat 10 kW luokkaa. Tehontarve on matala, 

sillä magneettikentän voimakkuus on matala, mutta myös siksi että RF-lähetyskelat ovat 

pienempiä. Vain yksi järjestelmistä käytti yli 1.5 kW tehoista RF-vahvistinta. 

0-200 W
30 %

201-500 W
30 %

501-1500 W
30 %

1501-5000 W
10 %

RF-vahvistimen teho (W)

0-200 W

201-500 W

501-1500 W

1501-5000 W
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7. Shimmivahvistimen käyttö 

 

Kuvaaja 7 Shimmivahvistimien käyttö 

Shimmivahvistimelle ei tuntunut olevan kovin suurta tarvetta ainakaan kyseisten haastatel-

tavien laitteissa. Shimmivahvistimella parannetaan magneettikentän homogeenisuutta ja 

näissä järjestelmissä homogeenisuus ei ole niin kriittisessä roolissa. Shimmaus voidaan 

myös toteuttaa passiivisesti, jolloin järjestelmän kokonaishinta jää myös pienemmäksi eikä 

erillisiä shimmikeloja ja vahvistimia tarvita järjestelmäkokonaisuuteen. 

  

Ei
90 %

Joo
10 %

Shimmivahvistin

Ei

Joo
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8. Järjestelmän kokonaisteho 

 

Kuvaaja 8 Järjestelmän vaatima kokonaisottoteho 

Tämä oli työn kannalta erityisen mielenkiintoinen kohta, sillä työssä oli tarkoitus myös sel-

vittää MRI-laitteiden sähkönsyöttö/generointiratkaisuja. Kaikkien haastateltavien järjestel-

mät kuluttivat käytössä alle 15 kW tehon, joten näiden järjestelmien käyttäminen olisi teori-

assa helpohkoa toteuttaa saarekkeisessa energiantuotantoympäristössä. MRI toki tuo säh-

könsyötölle omat vaatimuksensa pulssisuuden muodossa ja syötetyn sähkön tulee olla myös 

mahdollisimman kohinatonta. Tätä kohinaa toki pystytään erilaisien suodattimien avulla 

suodattamaan ja lähes aina se myös tehdäänkin. 

  

0-1 kW
10 %

1,1-4 kW
30 %

4,1-10 kW
30 %

10,1-15 kW
30 %

Järjestelmän kokonaisteho (kW)

0-1 kW

1,1-4 kW

4,1-10 kW

10,1-15 kW
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9. Järjestelmän jäähdytys 

 

Kuvaaja 9 Järjestelmän nestejäähdytyksen tarve 

Tehojen ollessa pieniä ja magneettien ollessa pääosin kestomagneeteilla toteutettuja ei eril-

lisille nestejäähdytykselle tuntunut olevan suurta tarvetta. Muutamissa järjestelmissä oli kui-

tenkin nestejäähdytystä käytetty joko gradienttien tai sähkömagneettien takia. Nestejäähdy-

tys myös nostaa järjestelmän kokonaiskustannuksia sekä lisää huoltokohteita. Myös liikutel-

tavuus kärsii nestejäähdytyksen lisäämisestä. 

  

Ei
80 %

Joo
20 %

Nestejäähdytys

Ei

Joo
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10. Tehonsyöttö 

 

Kuvaaja 10 Tehonsyötön käytetyt vaihtoehdot 

Vaikka matalalla magneettikentän voimakkuudella tehot olivat pieniä, käytössä oli usein 

kuitenkin 3-vaiheinen jännitteensyöttö. Joissakin ratkaisuissa oli kuitenkin mahdollisuus 

vaihtaa mahdollisesti 1-vaiheiseksi ja monilla oli toiveena vaihtaa 1-vaiheiseksi. 1-vaihei-

suus tuo helpotusta kytkennöissä ja antaa mahdollisuuksia käyttää laitetta useammissa pai-

koissa. Mikäli tehonsyöttö saataisiin vaihdettua 1-vaiheiseksi, vaatisi se myös usein tehojen 

tiputtamista, sillä 1-vaiheinen syöttö on usein pienemmillä sulakkeilla varustettu. 

  

1-vaihe
40 %

3-vaihe
60 %

Tehonsyöttö

1-vaihe

3-vaihe
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Haastatteluiden pohjalta voidaan tiivistetysti sanoa, että jo aiemmin tehty kirjallisuustutki-

mus low-field MRI:hin liittyen oli linjassa haastatteluista saatuihin vastauksiin. Järjestel-

mien hinta ja koko oli tärkeässä roolissa. Järjestelmien kaupallistamiseksi on valmistuskus-

tannuksia saatava pienennettyä. Nämä uudet low-field järjestelmät ovat kehitetty tukemaan 

jo olemassa olevia laitteita. Tällä hetkellä riskinä on vastustus radiologien suunnalta, jolloin 

markkinaosuutta on vaikeampi lähteä kasvattamaan. 

Saarekkeista sähkönsyöttömahdollisuutta ei käsitelty yhdessäkään työhön luetussa kirjalli-

suustutkimuksessa ja haastatteluiden perusteella siihen ei ole ollut käyttäjien suunnalta isosti 

kiinnostusta. Kuitenkin asiasta kysyttäessä se herätti mielenkiintoa asiaa kohtaan ja järjes-

telmien käyttäminen saarekkeisessa sähkönsyöttöympäristössä oli pääosin mahdollista, 

vaikkakaan sitä ei ollut kokeiltu.   
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 Johtopäätökset 

Tässä työssä tutkittiin Low-field MRI-laitteita sekä niiden tehonsyöttö/generointiratkaisuja. 

Haastattelututkimuksesta saadut tulokset vastasivat hyvin jo kirjallisuustutkimuksen aikana 

kerättyä tietoa, mutta haastatteluissa tuli myös ilmi asioita, joita ei ollut kirjoitettu aiemmin. 

Esimerkiksi tehonsyöttöratkaisuista oli harvoin puhetta kirjallisuustutkimuksissa, mutta 

näitä asioita oli kuitenkin monissa tapauksissa mietitty ja mahdollisesti jopa toteutettukin. 

Tuloksien perusteella voidaan esittää tämänhetkisten kaupallisten osakomponenttien olevan 

osittain riittämättömiä, sillä useissa tapauksissa oli lähdetty tekemään järjestelmän osa-alu-

eita itse. Järjestelmien valmistuskustannuksia tulisi saada laskettua, jotta järjestelmiä saatai-

siin enemmän kaupalliseen käyttöön. Järjestelmien hintataso on selkeästi korkean magneet-

tikentän laitteita alempana, mutta se ei ole vielä riittävän alhaalla, jotta järjestelmien kaupal-

listaminen olisi monissa tapauksissa kannattavaa. 

Työn teoriaosuuden tarkastelussa keskittyminen oli enemmän MRI-laitteiston toiminnassa 

ja magneettikuvauksen perusteiden ymmärtämisessä, sillä matalalla magneettikentällä toi-

miminen on hyvin samankaltaista, vaikkakin pieniä eroavaisuuksia on. Turvallisuusmää-

räykset ovat tehty korkeampien magneettikentän voimakkuuksien pohjalta ja etenkin näitä 

tulisi tarkastella uudestaan matalalla magneettikentän voimakkuudella toimittaessa. Tämä 

voisi vapauttaa järjestelmien sijoittamista ja käyttöä tietyissä maissa. Myös järjestelmien 

käyttämistä esimerkiksi ambulansseissa tai muissa liikuteltavissa kohteissa tutkittiin sekä 

kirjallisuus- että haastattelututkimuksen muodossa. MRI-laitteiden liikuteltavuus on ollut 

heikolla tasolla toistaiseksi, mutta käyttökohteiden spesifioituminen tiettyyn käyttötarkoi-

tukseen saattaa tuoda tähän muutosta tulevaisuudessa. 

Jatkotutkimuksena kaupallisessa mielessä voisi olla hyvä tutkia vielä tarkemmin mitkä koh-

teet ovat erityisesti niitä, joissa laitepuutteita on ja mitä kaikkea järjestelmien valmistajat 

kaipaisivat ja millä osa-alueella parannettavaa on eniten. Useampien eri komponenttien in-

tegroiminen yhdeksi yksiköksi voisi olla yksi kannattava suuntaus. Tulevaisuudessa saa-

tamme saada hyvinkin nopeata ja tarkkaa apua erilaisissa urheilutapahtumissa ja kehittyvien 
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maiden magneettikuvauslaitteiden määrät saattavat kasvaa huimasti, mikäli järjestelmistä 

saadaan kehitettyä energiatehokkaita ja kustannuksiltaan halvempia, niin ostohinnaltaan 

kuin myös käyttökustannuksiltaan. 

Saarekkeista energiansyöttöä ei ollut koettu järjestelmäkehittäjien suunnalta kovin tarpeel-

liseksi. Tämän mahdollisuutta ei suljettu kuitenkaan pois ja monet haastateltavista sanoikin 

sen olevan varmasti täysin mahdollista. Low-field MRI-järjestelmien tehontarve oli huomat-

tavan matala, joten pienelläkin generaattorin ja akuston yhdistelmällä voisi sähkönsyötön 

saada toteutettua. 1-vaiheisuus oli vielä joissakin tapauksissa hieman haastavaa toteuttaa, 

mutta siihen oli selvästi pyrkimys. Tämä helpottaisi myös sähkönsyöttöön käytettäviä rat-

kaisuita.  
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