
159

《原 著》

SCINTI－PHOTO　RESOLUTION　AND　EVALUATION
　　　　　　　OF　SCINTILLATION　CAMERA　SYSTEM

Kenji　lsHIMATsu＊，　Ken　UEDA＊＊，　Masatoshi　TANAKA＊，　and　Nobuyuki　MuKAI＊

ABSTRACT　Spatial　resolution　of　scintigram　is　affected　by　the　performance　of　scintillation　camera

system，　conditions　for　imaging　and　parameters　of　object，　and　is　represented　by　critically　resolvable

distance　between　two　adjacent　bars　in　a　scinti・photo　of　bar　phantom　by　human　eyes．

　The　scinti－photo　resolution　thus　defined　is　theoretically　related　with　the　performance　of　scintillation

camera　system　and　conditions　for　imaging：i．e．　resolution　and　sensitivity　of　scintillation　camera　itself，

activity　level　of　radioisotope　and　imaging　time　with　given　parameters　of　object．

　This　relation　is　applied　to　the　evaluation　of　scintillation　camera　system．

　　Firstly，　the　optimum　collimator　for　a　given　scintillation　camera　can　be　determined　when　activity　level

and　imaging　time　are　given，　and　secondly，　a　definite　evaluation　of　scintillation　camera　can　be　made　in

relation　to　its　resolution　and　sensitivity，　Finally，　both　experimental　and　theoretical　evaluations　were

carried　out　with　four　commercially　available　scintillation　camera　systems．

　The　experimental　resuts　are　in　a　good　agreement　with　the　theoretical　ones，　and　they　indicate　that　a

thinner　scintillation　crystal　does　not　always　result　in　poorer　system　performance．

　　The　spatial　resolution　of　a　scintillation　camera

system　is　determined　by　the　spatial　resolution　of

the　scintillation　camera　and　paralle1－hole　colli－

mator．　Collimator　sensitivity　（i．e．　geometrical

e伍ciency），　however，　depends　closely　on　collimator

resolution．　Therefore，　when　system　perfbrmance

is　considered，　an　expression　which　includes　system

spatial　resolution　and　sensitivity　is　required．

Coltmani）and　Iinuma　et　al．2）investigated　the

critical　limit　of　human　eyes　fbr　detecting　defects

ill　a　scintigram　originally　including　Poisson　noise．

Rollo　et　al．3・4）proposed　an　index　which　includes

system　spatial　resolution　and　sensitivity．　The　index

represents　how　well　a　system　reproduces　in　a

scintigram　an　object　having　a　specific　geometry

for　a　given　exposure　time．　Keller　and　Coltman5）

made　theoretical　considerations　on　the　scintigram

resolution　in　terms　of　system　resolution　and
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　　On　the　other　hand，　scinti－photos　are　one　of　the

most　important　outputs　of　the　system，　because

scinti－photos　are　usually　utilized　for　diagnostic

purposes　without　any　modification．　Then，　if　a

system　can　be　evaluated　quantitatively　by　means

of　obtained　scinti－photos，　the　evaluation　method

is　practical．

　　In　this　report，　scinti－photo　resolution，　defined　as

the　resolution　of　scinti－photos，　is　discussed　theore－

tically　in　terms　of　resolution　and　sensitivity　of　the

system　used．　The　results　are　applied　to　evaluate

systems，　ans　some　of　them　are　compared　with　the

experimental　results．

Scinti・photo　Resolution　Versus　Average　lnformation

Density

　　At　the　critical　limit　of　human　eyes　for　detecting

defects　in　a　uniform　background　including　Poisson

noise，　the　f（）llowing　semiempirical　fbrmula　holds，

independent　of　defect　size2）：

～／BIP－1 （1）

where　B　is　the　average　count　per‘‘pixel”in　the

background，　and、p　the　depth　of　a　defect（Fig．1．A）．

This　equation　is　assumed　adaptable　fbr　scinti－

photos　of　bar　phantoms．　In　this　case（Fig．1．B），

B　is　the　average　count　per　pixel　in　the　hottest　region
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One　dimensional　models　of　images　including

Poisson　noise：（A）defect　in　uniform　back－

ground，　and（B）bar　phantom．

of　the　image，　and　p　the　difference　between　the

counts　in　the　hottest　and　coldest　regions．

That　is：

　　　　　　　　　　B＝＝nαv・Se・（0．5一トd）／0．5　　　　　　　　　（2）

　　　　　　　　　　p＝2・nαv・Se・2d　　　　　　　　　　　　　　　（3）

where〃α”is　the　average　information　density（i．e．

the　average　count　per　unit　area　in　the　detector

surface），　andぷe　is　the　area　of　a　virtual　pixel，24

is　defined　as　the　ratio　of　difference　in　count　per

pixel　between　the　hottest　and　coldest　regions　to

average　count　per　pixe1．

　　Here，　Se　is　assumed　to　be　expressed　as：

　　　　　　　　　　　　　　　Se＝＝k・x2　　　　　　　　　　　　　　　（4）

where　x　is　the　distance　between　two　adjacent　bars

of　the　phantom，　or　the　bar　width，　and　k　is　a

constant．　This　assumption　is　based　on　that　there

exsists　an　optimum　distance　between　the　human

16巻2号（1979）

eye　and　a　bar　phantom　image．　This　optimum

distance，　do，is　assumed　to　be　proportiona1　to　mi　x，

the　product　of　the　bar　width　and　magnification

factor　of　the　image，　tnε．　The　area　of　virtual　pixe1，

the　resolvable　area　by　human　eyes，　is　proportional

to　d。2／〃li2．　Then，　Se　is　proportional　to　x2．

The　conbination　of　eqs．（1）一（4）leads　to：

　　　　　　1

n・・＝ π’
0．5十d
（2d）2

　
．
2

ー
マ

●
（5）

The　value　of　d　is　obtained　from　the　convolution

integral　of　the　phantom　pattern　and　line　spread

function　of　the　system，　and　is　a　function　of　the

ratio　of　x　to　the　system　spatial　resolution．　The　line

spread　function　is　assumed　to　be　a　normal　Gaus－

sian　distribution　function．　Then，　the　system

spatial　resolution　is　represented　in　terms　of　the

standard　deviationσt，　or　full　width　at　half　maxi－

mum（FWHM）R‘（＝2．35σt）．

　　Experiments　were　carried　out　to　determine　the

k　value．　Several　bar　phantoms　were　observed　with

various　information　densities　by　the　use　of　a

high－resolution　detector　and　57Co　source（122ke　V）．

Bar　phantoms　were　placed　just　bef（）re　the　detector

without　collimators．　Other　experimental　pro－

cedures　were　analogous　to　the　main　experiments，

which　will　be　described　later．　The　results　are　shown

in　Fig．2．　The　value　of　k　and　at　were　determined　by

the　least－square　method　as　σt＝1．5　mm　and

k＝0．172．The　curve　which　corresponds　to　eq．（5）

is　also　shown　in　the　same　figure．

Scinti－photo　Resolution　Versus　PrOduct　of　Radio－

activity　and　Imaging　Time

　　The　whole　field　viewed　by　the　system　is　assumed

to　be　totally　covered　with　a　bar　phantom．　Then，

〃。v＝N／s， （6）

where／V　is　the　total　count　in　the　scintigram，　and

S，the　area　of　the　field　of　view．　Since　the　total

count　is　related　to　the　product　of　total　activity　and

lmagmg　tlme：

告穿一1・11・1・・η・e・・e．・9

　　　　　　　　　　（cts・min．－t・mCi’1） （7）

where　A　is　the　total　activity　of　the　flood　source

which　is　as　large　as　the　field　ofview　ofthe　detector

（mCi）；a，　activity　density（＝A／Sd）（mCi／cm2）；T，
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L6　1．8　2．0　2．2　24
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Fig．2　Scinti－photo　classification　and　adaption　of　eq．

　　　　　　（5）to　obtain　k　value．

imaging　time（min）；η，　number　of　emitted　gamma・

rays　per　disintegration；8，　eMciency　of　the　colli－

mator；ep，　the　photopeak　eMciency　of　the　scinti－

llator；and　ew，eMciency　ofthe　pulse－height　selector

（i．e．　the　ratio　of　the　number　of　pulses　impinging

in　the　window　of　the　pulse－height　selector　to　that

involved　in　the　photopeak）．

　　Equation（5）is　rewritten　as：

　　　　　2〃αv°σ‘ ■

1

W2
0．5十d　　　1
　　　　－　　　（2d）2　　　（x／σt）2

＝F（x／σt）．（8）

Theref（）re，　the　term〃α”・σ‘2　is　only　a　function　of

x／σt，because　dis　also　a　fUnction　ofx／σt　as　des－

cribed　befbre．　The　following　equation　is　derived

from　eqs．（7）and（8）：

　　　　　　aT－9・・1・1・一…。、2縣1；。．8（9）
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1　　　　　　　　　　2　　　　　3　　　4

　　　　　　　　　　　　　　　x／σ

Relation　between　x／at　and　F（x／σt）．

5

　　In　this　equation，　the　eMciency　of　bar　phantoms

（i．e．　the　ratio　of　the　number　of　gamma－rays

passing　through　the　phantom　to　that　coming　in）

is　assumed　to　be　O．5．　The　minimum　product　of

activity　density　and　imaging　time（to　be　denoted

as　critical　aT）fbr　resolving　the　distance　x　is　deter－

mined　by　this　equation．　The　relation　between　x／σt

and　F（x／σt）is　shown　in　Fig，3．

Optimum　Collimators

　　Parallel－hole　collimators　were　investigated　by

A皿ger6・7）．　When　his　analysis　is　applied，　go，　the

largest　eMciency　of　a　collimator　among　colli・

mators　having　a　certain　resolution　Rc（FWHM）is

expressed　as　fbllows：

9・一（KRc （
2） 1

2mPt－i ～／R＋1

4）

　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　b十c
　　　　　　　　　　　　　　　λ＝
　　　　　　　　　　　　　　　　　　　2〃7μ一1

where
　　　　K＝aconstant　equal　to　O．2826・7），

（10）

（11）
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　〃1＝aconstant　equal　to　58），

μ一1＝the　mean　free　path　of　gamma－rays　in　the

　　　　collimator　septal　materia1，

　b＝the　distance　from　a　radioactive　subject

　　　　to　the　entrance　of　the　collimator，

　　c＝the　distance　from　the　middle　plane　of

　　　　the　scintillator　to　the　exit　of　the　colli－

　　　　mator．

Such　collimators　having　8。（shown　in　eq．（10））are

always　considered　hereafter　unless　a　certain　colli－

mator　is　specifically　designated．

Selection　of　Collimator

　　The　relation　between　the　critical　aT　and　x　was

calculated　under　the　conditions　in　which　a　colli－

mator　for　use　with　99mTc　was　attached　to　the

detector．　A　bar　phantom　and　99mTc　flood　source

were　assumed　to　be　100　mm　away　from　the　colli－

mator　surface．　Calculations　were　done　with

several　different　collimators．　The　value　of．Rt　is

taken　as（R。2十Ri2）1／2，　where凡is　the　resolution

of　the　detector　in　terms　of　FWHM（i．e．　Rt＝・

2．35・σ・i）．　Other　conditions　are：η＝1．0，　ew＝1．0，
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Fig．4　Selection　of　collimators．　Critical　aT　versus　x　is

　　　　　　shown　for　three　systems，　each　of　which　consists

　　　　　　of　the　same　detector　and　different　collimator．

16巻2号（1979）

ep＝0．707（for　9．O　mm　thick　Nal（T1）crystal），

andσz＝1．5　mm．　The　results　obtained　with　three

typical　collimators　are　shown　in　Fig．4．

　　Under　the　conditions　of　aT・・3・10－4（mCi・

min／cm2）（i．e．　A＝10mCi　when　S，－1，000cm2，

and　7』0．03　min），　fOr　example，　the　values　of　x

obtained　from　the　intersections　with　the　curves

Rc＝5，7and　10mm　are　6．2，6．5　and　7．4　mm

respectively．　In　this　case，　the　best　resolution　was

achieved　with　the　collimator　having　Rc＝5mm．

On　the　other　hand，　the　collimator　with　Rc＝7㎜

was　the　best　in　case　x＝8mm　was　to　be　resolved，

because　the　latter　provided　the　minimum　aT　value

among　these　three　collimators　in　resolving　x＝

8mm．
　　The　relation　between　a7▼and　x　thus　represents

the　performance　characteristics　inherent　to　a

scintillation　camera　system，　The　authors　call　the

curve　showing　this　relation　‘‘the　characterlstlc

curve　of　the　system”．　The　characteristic　curves

enable　us　to　select　the　optimum　collimator　when

the　performance　of　a　scintillation　camera　and

imaging　conditions　are　given．

Evaluation　of　Scintillation　Camera

　　Assuming　that　the　collimator　optimum　to　any

value　of　aT　is　available，　the　relation　between　aT

and　x　represents　the　characteristic　curve　inherent

to　a　scintillation　camera　detector．　This　curve

corresponds　to　the　envelope　of　the　characterlstlc

curves，　each　of　which　characterizes　a　system　con－

sisting　of　a　given　detector　with　the　afore－mentioned

optimum　collimator．　The　characteristic　curves

thus　obtained　are　shown　in　Fig．5for　scintillation

cameras　having　various　Ri　values．

　　Fig．5shows　that　the　smaller　value　of　Rt　a

system　has，　the　better　performance　the　system　can

achieve（i．e．　a　better　system　can　take　a　smaller

value　of　aT　for　a　certain　6xed　value　of　x，　and　vice

versa）．

　　Fig．5also　shows　that　the　increment　in　the

system　performance，　caused　by　the　decrease　in　the

value　of　R》，　lessens　as　Ri　takes　smaller　values　or

x　takes　larger　values，　that　is，　changing　the　system

from　one　having　Rt＝5．42　mm　to　another　with

Ri＝＝3．53　mm　lowers　the　critical　aT　required　for

visualizing　4　mm　of　x　down　to　about　one　fifth　but

for　6　mm　of　x　only　to　a　half．　In　other　words，　an
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Fig．5　Evaluation　of　detectors．　Critical　aT　versus　x　is

　　　　　　shown　for　six　detectors　with　optimum　colli－

　　　　　　mators　according　to　aT　values．

improvement　in．＆becomes　less　effective　as　the

value　of　Rz　decreases　or　x　increases．

Experimental　Evaluation　of　Four　Systems

　　Characteristic　curves　were　experimentally

obtained　with　fbur　different　scintillation　camera

systems　which　are　all　commercially　available，　and

were　compared　with　culculated　results．　Several

parameters　of　each　system　are　shown　in　Table　1．

Scintillation　crystal　thickness　of　System　A　deve－

10ped　by　authors9），　is　gmm，　and　those　of　the

other　systems　are　all　12．7　mm．

　　Low－energy，　high－resolution　collimators　were

selected　from　among　the　standard　collimators　of

each　system．　Only　with　System　B，　the‘‘All　Purpose

Collimator”was　used　since　only　this　collimator

was　available　for　our　experiments．　Bar　phantoms

＊　Measured．
＊＊　Cited　from　catalog，　or　estimated．

R¢：System－resolution（FWHM）for　99皿Tc　gamma－

　　　　rays

Rz：Detector－resolution（FWHM）for　99mTc　gamma－

　　　　rays

R¢：Collimator－resolution（FWHM）at　100　mm　from

　　　　collimator　surface

ep：Photopeak－e伍ciency　for　99皿Tc　gamma・rays

9：Collimator－e伍ciency

were　placed　100　mm　away　from　the　collimator

surfaces．　Flood　sources　of　99mTc　were　placed　just

behind　bar　phantoms．　The　source　activities　were

in　the　range　of　O．007－0．005mCi／cm2　for　all　the

measurements．　The　selected　information　densities

were　in　the　range　of　about　15－0．05kcts／cm2，

being　varied　approximately　by　a　factor　of　2．　All

the　scinti－photos　were　exposed　on　Polaroid　Type

107films．　Image　sizes　were　adjusted　in　such　way

that　the　entire　field　of　view　of　a　system　covers　a

circular　area　having　about　70　mm　diameter　of

each　film．　All　the　bar　phantom　scinti－photos　were

classified　by　human　eye　measurements　into　the

fbllowing　three　classes：resolved，　critical，　and

unresolved．　Scinti－photos　resolving　two　adjacent

bars　over　70－80　percent　of　the　total　areas　were

classified　as‘‘critical”．　Those　with　larger　resolved

areas　were　classified　as‘‘resolved”and　those　with

smaller　resolved　areas　as‘‘unresolved”．　Results

of　the　classification　were　not　virtually　affected　by

the　scatter　in　film　density　due　to　limited　time　fbr

exposure　adjustments．　Several　scintigrams　were

taken　also　on　11”×14”X－ray　films　with　a　smal1－

dotted　imaging　device，　and　what　interested　the

authors　was　that　the　classification　with　these　mms

showed　the　same　results　as　with　Polaroid田ms．

　　The　window　width　of　the　pulse－height　selector

was　maintained　at　20％through　all　the　experiments．

The　correspondingθωwere　determined　experi・

mentaUy．　The　aT　values　atθω＝1．O　were　then

calculated　to　compare　the　system　sensitivities．
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Fig．6　Examples　of　scinti－photos．　They　show　images　of　bar　phantoms　placed　100　mm

　　　　　　away　from　the　coUimator　surfaces．　The　numbers　in　circles　are　bar　width　of　the

　　　　　　corresponding　positions　in　the　scinti・photos．　The　arrows　outside　the　circles　show

　　　　　　the　critical　bar　width　for　individual　conditions．

　　　　　　（A）　Scinti－photos　taken　with　System　A　with　various　values　of　aT．

　　　　　　　（B）　Scinti－photos　with　Systems　A，　B，　C，　and　D　with　approximately　the　same

　　　　　　　　　　　values　of　aT．
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　　Some　examples　of　scinti－photos　are　shown　in

Fig．6．　The　results　of　scinti－photo　classification

with　System　A　are　shown　in　Fig　7．　The　value

η・ep・g　was　4．02・10－50btained　from　the　experi－

mental　values　of　a，　T，　and　nαv　by　the　use　of　eq．（7）．

The　value　at　was　2．8　mm　obtained　from　the　line

　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　■　　　　　　spread　function　measurement．　The　characterlstlc

curve　of　this　system　calculated　from　eq．（9）is

shown　as　the　broken　line　in　Fig．6．　This　curve

should　pass　through　the　critical　points　in　the

figure．　Meanwhile，　the　solid　line　which　corres－

ponds　toη・ep・g＝4．58・10－5appears　to　agree　better

with　these　points．　The　difference　between　the　two

η・ep・g　values，　however，　rests　within　the　range　of

experimental　errors．　Therefbre，　the　calculation

based　on　eq．　（9）　is　enough　accurate　over　the

relatively　wide　range　under　consideration．　The
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Fig．7

　　　　　　45678910　　　　　　　　　　　　　　　　x｛mm）

　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　■　　　　　■Scinti－photo　classification　and　characterlstlc

curves　of　System　A．　Curves　shown　in　broken

and　solid　lines　were　calculated　with　parameters

experimentally　obtained　and　with　ones　modu・

1ated　within　the　range　of　experimental　errors，

respectively．

10“3

　　8

　　6

　　4

2

　　10’4

　　　　　3　45678910　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　x｛mm）

Fig．8　Evaluation　of　four　systems．　Performance　of

　　　　　　each　System　A，　B，　C　and　D　is　shown　with　the

　　　　　　characteristic　curve．

agreements　in　the　other　three　systems　are　as　good

as　in　System　A．

　　The　four　characteristic　curves　thus　obtained　are

shown　in　Fig．8．　The　perf（）rmance　comparison

among　the　four　systems　made　from　this　figure

reveals　that　System　A　is　the　best　and　Systems　D，　C

and　B　fbllow　in　that　order．

　　Scilltillation　crystal　thickness　is　the　primary

determining　factor　of　ep，　The　change　in　the　thick－

ness　from　12．7　to　9．O　mm　decreases　the　values　of

ep　by　6　percent　and　23　percent　fbr　99mTc　and　1311

gamma　rays　respectively，　and　increases　the　critical

value　of　aT　by　the　same　factors．　However，　resolu－

tion　of　detector　also　has　a　significant　effect　on

critical　aT　as　shown　in　Fig．5．　In　fact，　System　A

being　equipped　with　a　g　mm　thick　scintillation

crystal　provided　the　least　value　of　aT　in　com－

parison　with　the　other　three　systems　each　having

a12．7　mm　thick　scintiUation　crystal　as　shown　in

Fig．8．
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Conc｝usion

核医学

　　The　theoretical　analysis　on　scintigram　resolu－

tion　introduces　a　method　of　evaluation　of　scintilla－

tion　camera　system．　This　method，　in　which　the

theoretical　results　agree　well　with　experimental

results，　is　based　on　observation　of　bar　phantom

images　with　human　eyes．

　　Images　showing　distribution　of　radioisotope

locally　concentrated　in　clinical　object　may　be

simulated　by　bar　phantom　images，　so　that　the

results　of　this　article　may　be　applied，　for　example，

to　case　of　bone　scanning．　Further　investigation，

however，　will　be　required　to　clarify　the　difference

between　visibility　of　bar　patterns　and　unknown

patterns　such　as　spherical　tumors．

　For　the　case　of　diffuse　distribution　of　radio－

isotopes　such　as　liver　scanning，　system　performance

may　be　estimated　from　modification　of　the　present

analysis，　which　will　be　reported　in　a　separate　paper．
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要 旨

シンチフォトの分解能とシンチカメラシステムの評価

石松健二＊，植田　健＊＊，田中正敏＊，向井信之＊

＊㈱日立メディコ，＊＊㈱日立製作所中央研究所

　シンチレーションカメラシステムで得られるシンチグ

ラムの解像度は，装置自体の解像度と感度以外に，RI

投与量（⇒と撮影時間（T）が関与する．すなわち，上記

aとTの積とシンチグラムの解像度との関係を表わす特

性曲線は，検出器およびコリメータの感度と解像度によ

って決定される．この特性曲線を理論的に検討し，特性

曲線が使用条件に応じたコリメータの選択やカメラの評

価に利用できるごとを示した．

　次に，4機種のシンチレーションカメラシステムにつ

いて，バーファントム解像度を実験的に評価した．実験

データによる特性曲線は，計算結果と実験誤差の範囲内

で一致した．

　低エネルギー核種では，装置の感度の改善よりも解像

度の改善の方がシンチグラムの向上に大きく寄与するこ

とが結論された．

　Key　word：Scintigram　resolution
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