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《原　著》

シンチレe－一一・ション・カメラー電子計算機

システムにおける分解時間とその補正法

1．カメラと計算機システムの分解時間

福久健二郎＊ 飯　沼 武＊＊ 松　本 徹＊＊

1緒　　言

　近年，ガンマ・カメラと電子計算機を組合わせ

たシステムを用い，R．1．動態画像の臨床的応用が

盛んになりつつある．このようなシステムで得ら

れる動態像には次の二つの問題がある．それらは

（1）カメラー計算機システムの総合分解時間によ

る計数落しと，（2）カメラの感度の不均一性による

像のひずみである．ここではカメラと計算機シス

テムの分解時間の測定法と計数率特性を表す実験

式について論ずる．

　ガソマ・カメラなどの固定型Rエイメージ装

置の分解時間の測定についてはナートフロロスコ

ー プに関するR．H．　Johns等の報告1）・2）とアンガ

ー・ カメラについてのAdams等の分解時間測定

法の相互比較3）があるが，アンガー型シソチレー

ション・カメラと計算機システムの総合的な時間

応答特性を報告した論文は数少ない．
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Fig．1　Simplified　block　diagram　of　scintillation　camera・computer　system　showing　several　factors

　　　which　affect　system　resolving　time．

　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　使用した装置は遅延電線方式大型シンチレーシ
　放射線医学総合研究所　技術部

ヨン・カメラ（東芝製JCA－202型）‘）と，その出

力を収集・処理する放医研オン・ライソ計算機

（TOSBAC－3400　DACシステム）5），6）である．シ

ステムの簡略化したブロック図と計数落しの原因
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となる因子をFig．1に示す．まずカメラのNaI

結晶に入射するガンマ光子のうちで検出される光

子数に対し，アナログ演算回路を経て一組のX，Y

およびZ信号として出力されるパルス数の比が，

カメラ自身の分解時間に対応する．実際にカメラ

のスケーラに示される計数値は上述のZ信号のう

ち，波高分析器で選別したパルス数に等しい．全

スペクトル範囲のZ信号に対し，選別されたエネ

ルギー一一　eg囲のそれの比をRとすれぽ，0〈R〈1で

ガンマ線のエネルギー，用いるエネルギー範囲，

線源の形状などの複雑な関数となる．

　続いて選別されたZ信号と同時に発生したX・

Y信号を計算機に入力するため，アナログ・ディ

ジタル変換器（ADCと略）に伝送する．ここでデ

ィジタル量（通常7ピット＝128）に変換されたX・

Y信号は計算機の主メモリー（コア・メモリー）

に二つの方法で記憶される．第1はヒストグラム

・モード（Hモード）といわれ，インクリメント

装置（INC）によってX・Y信号のビット数でコ

ア・メモリーの番地を指定し，その番地の内容に

1を加える操作を行いメモリーに直接画豫を蓄積

して行く方法である．本モードでは一定時間の画

像をメモリーに収集する静的画像の場合と，ある

時間間隔の画像を収集して直ちに外部の大容量記

憶装置（磁気ディスクパック）に転送し，また画

像を収集する動作を繰返す動態画像の場合の2種

が可能である．第2はリスト・モードといわれ，

コア・メモリーに2ケ所の領域（バッファ・メモ

リー）を確保し，シーケンシャル装置（SEQ）を

用いて，第1領域の先頭番地よりX・Y信号を時

系列として順次書込んで行き，その領域が満杯に

なると，新しく到来するX・Y信号を第2領域に

書込むと同時に第1領域の情報をディスクパック

に転送する．第2領域が満杯になると書込みを第

1領域にスイッチし，第2領域の内容を転送す

る．このような動作を繰返すことにより全画像を

収集する．これらの計算機による収集では（1）

ADCの変換時間，（2）コア・！モリーへの書込み

時間および　（3）コア・メモリーからディスクへの

デー一一一タ転送に要する時間が分解時間に関係する．

以下，分解時間をカメラ固有のものと計算機によ

るものと分けて考察する．

3　遅延線方式力メラの分解時間

　　3－1　カメラの計数率特性を表す実験式

　本カメラの分解時間は田中等7）により測定が行

われており，以下の実験式により表されている．

　　　N＝＝RN。　exp（一τ、Ne）　・・…………・…　（1）

　ここで

　N。：　検出されたガンマ光子による全計数率

　　　　放射能に比例する量

　R．

N：

τc：

　測定は点線源の強度を変えて，

るガンマ線束を変化させスケーラの計数率を求め

たもので，Rはスペクトル測定より0．65という

値を得ている．また実験値に最もよく適合するτ、

は5．5μsecと計算されている．

　ここで（1）式に使われているRを正確に求めてお

く必要がある．

　3－2Rの測定

　Rは前述のように多くの因子によって変化する

ので，多種の条件下での測定を行った．測定はま

ず実際の臨床で使用している状態にカメラの諸条

件（特にエネルギー－eq囲，　fine利得，ウィンドウ

幅など）を設定した後，その時用いる核種の点線

源のエネルギー・スペクトルを多重波高分析器に

よって測定する．引き続き，同一核種が投与され

た患者のスペクトルを得る．次にパルス発生器を

用いウィンドウ幅の上・下に対応するようパルス

の波高値を決めて多重波高分析器に入力し，現在

はさんでいるウィンドウ幅に対応するチャンネル

数を求めた．

　Fig．2（a），（b）にその結果の一例を示した．　Fig．2

（a）は99mTc点線源を高分解能コリメータを介して

出力されたZ信号のうち，あるエネルギ

ー範囲に入るものの割合（前述のRと同

一
の量）

カメラのブラウン管上に表示される全画

面の計数率（スケーラに表れる全画面の

計数率．

カメラの見かけの分解時間

　　　　　　　　　　　ヵメラに入射す
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Fig．2　Energy　spectra　of　ggmTc　measured　by　a　delay－line　type　camera（TOSHIBA，　JCA－202）with　a　high・

　　　resolution　collimator　for　point　sourbe　in　air（a）　and　lumber　area　of　adult　woman（b），

測定したスペクトルであり，NLとNuは140　keV．

30％に対応するウィンドウ幅の下限と上限のチャ

ンネルである．一一方，（b）は成人女子の腰部の測定

の際に求めたスペクトルで高分解能コリメータを

利用している．NLとNuは上と同様に140　keV，

30％に対応している．RはNLとNuの間の全計数

値を全スペクトルの計数値で除した値として求め

られる．Fig．2（a），（b）を比較して判るように，患

者のスペクトルは低エネルギー側の散乱線の増加

が顕著で，．Rが減少している．

　Table　1（a），（b）に測定を行った核種とそのガン

マ線エネルギー，用いたコリメータ，測定のジオ

メトリーおよびエネルギー・ウィンドウに対する

Rの値を示した．（a）は空気中の点線源による結果

であり，（b）は実際の臨床例による結果を示す．R

は上述の全ての因子によって変化し，特に患者毎

に異なる可能性があるが，核種，コリメータおよ

びエネルギー・ウィンドウを一定とした場合，同

一性で成人患者の同一の測定部位におけるRの変

動は標準偏差10％程度である．今後，症例数を増

Table　1（a）　Determinatien　of　R¶tfor　point　sources　in　air　of　various　radionuchdes．

nuclide

99mTc

169Yb

67Ga

collimator

none（flood）

High　Resolution

1600hole

Pin　hole

Tomographic

R

140keV±20％

0．346

0．683

0，711

0．678

0．735

none（flood）

High　Resolution

1600hole

60keV±80％

0．444

0．　286

0．547

140keV±30％

0．417

0．752

0．787

0．757

0．785

116・θh・1・

190keV±30％

0．178

0．198

0，161

100keV±80％ 190keV±30％

0．532 0．221

both

0．622

0．483

0．708

both

0．753
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Table　1（b）　Determination　of　R　for　patient’s　anatonomical　sites　and radionuclides

nuclide patlent site

99mTc

M．11y

M．11y
－

M．11y

F．Adult

F．Adult

▲
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A
A
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F
F
F

Brain　P－A

Brain　A－P

Bra輌n　L－R

Liver　A－P
　　　　　　　　　　　　－t

Liver　R－L

Brain　R－L

Brain　L－R

Bra輌n　P－A

collimator

High　ResoL

High　ResoL

High　Resol．

High　Reso1．

High　ResoL

1600　hole

1600hole

1600　hole

R

140keV±20％ 140keV±30％

169Yb

F，Adult

F．Adult

M．Adult
F．3y．

0，288

0．313

0．292

0．293

0．313

0．383

0．350

0．378

0．365

0．388

0．360

0．359

0．378

0．466

0．433

0．　471

Liver　A－P

Brain　R－L

Tomographic

Tomographic

0．295

0．348

60keV±80％

0．358

0，437

190keV±30％

Brain　A－P

Brain　R－L

1600　hole

1600　hole

0，371

0．411

100keV±80％

0．119

0．146

190keV±30％

both

67Ga

F．Adult

F．Adult

F．Adult

Chest　A－P

Abdomen　A－P

Abdomen　A－P

0．490

0．527

both

1600　hole

l600　hole

1600　hole

0．533

0．534

0．525

0．143

0．137

0．138

0．676

0．672

0．662

N〃N
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Fig．3　Correction　factor〔true　counts（Nt）／scaler　counts（N）〕vs．　scaler　counts（N）with　parameter

　　　　　　　of　R（area　of　interest／total　area　of　energy　spectrum）calculated　from　equation　（2）using

　　　　　　　τc＝5．5　＃sec．
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やして更に精度のよいRを求める予定である．

　3－3　カメラの分解時間による計数損失の補正

　カメラのスケーラの計数率（N）より真の計数

率を求める補正式を導く．まず，我々が求めたい

真の計数率は（1）式のRAr，であるから，　N，＝R凡

とし，（1）式を変換すると，

　　　N－N，・xp（　　瓦一τ・一百）…一…・………・（2）

　（2）式ではNよりN，を直接求められないので，

N，の関数としてNを求め，N，／Nを1Vに対して

プロットしたのがFig．3である．ここでRをパ

ラメータとし，τ。＝5．5μsecとした．　Fig．3より

Nの値に対する補正係数N，／Nが得られる．

　一方，τ。瓦／R＜1の場合，指数関数をTaylor

展開して第一項までをとると，

　　　・xp（潤÷1＋帯………………（3）

　したがって，（2）式より，

　　　N・－N・exp（τ・一百）‡N（1＋帯）…（4）

となり，これを変形すると，

　　　　　　　N　　　　　　　　　　・・・・・・・・・・・・…　一・・・・・・・・…　（4’）　　　N，≒・
　　　　　　　　N
　　　　　1－一τ・了「

により，N，が2Vの関数として得られる．

　ただし，本式の精度はτ、＝5．5μseα良＝0．5，

N＝15，000cpsとした場合，（2）式より得られたN，

と比較して，約2％低くなる程度である．Nが小

の場合は両者の一致はよく，N＞20，000　cpsでは

誤差は極めて大きくなり，近似式は使用できな

い．

4　計算機システムの分解時間

　4－1　ヒストゲラム・モード（Hモード）によ

　　　　る静的画像の収集

　Hモードによる静的画像の収集ではカメラのブ

ラウン管に表示されるX・Y信号（（1）式のN）が

計算機側に送られ，コア・メモリーにディジタル

画像として一定時間だけ蓄積される．したがって

本モードによる収集ではコア・メモリーからディ

スクへの転送速度は問題にする必要はない．

609

　本収集における分解時間を求めるため，次のよ

うな実験を行った．線源の強度を変化させてカメ

ラのスケーラの計数率（N）を変え，本収集法に

よって64×64（＝4K）ワードのコア・メモリーに

ディジタル画像を蓄積し，全画面の計数率（M）

を算出した．Fig．4は横軸にN，縦軸にMγNを

プロットしたもので，Nは500　cpsより50，000

cpsまで変化した時，　M／Nはほぼ1．0から徐々

に低下し，50，000cpsでは0．65になる．カメラ

からのX・Y信号の各々に対し，ADCを含めた

計算機システムが一定の分解時間（τ）をもつもの

と仮定して下記の計算式をFig．4の実験値にあ

てはめた．
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　　102　 5103　 5104　 5105　　　　　　　　CAMERA　SCALER　COUNT（cPs）
Fig．4　Data　acquisition　rate　in　histogram　mode．

　　　Ratio　of　computer　collected　counts　to
　　　scaler　counts　（M／1V）　vs．　scaler　counts

　　　（N）are　compared　with　calculated　values

　　　ofτ＝7，10　and　12　Ptsec．

　　　N一ハ4i＝＝N●M「●τ・・・・・・・・・・・・・・・・・・・・・…　（5）

　　　芸一1呈M－1－MT………………（5’）

（5）式は観測した計数率Mが一・定の分解時間τを有

する時に真の計数率」Vを求める式であり，（5’）式

は⑤式より導いたものである．Fig．4の実験値に

あてはめた曲線はτ＝7μsec，10μseoおよび12

μsec．の場合のM／Nであり，実験値はτ＝　：10Ftsec．

の実験式とよく一致している．したがってHモー一

ドによる静的画像の収集では計算機システムの分

解時間は10μsec．で，（5）式で示した実験式により

収集された計数率（M）はスケーラの計数率（N）
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に換算できる．

　4－2　りスト・モード（Lモード）による画像

　　　　収集

　本モードによる収集では2節に述べたごとく，

X・Y信号をAD変換して，コア・メモリーに書

きこむ時間と書きこまれた一群のコア・メモリー

（バッファ・メモリー）の内容を磁気ディスクパ

ックに転送する時間が分解時間に関係する．本モ

ー ドによる収集の分解時間を求める実験は前節と

同様，線源の放射能強度を変え，その時発生する

X・Y信号を各々7ピット（128）に変i換してバッ

ファ・メモリーに蓄積し，ディスクに転送した．

ディスク内の画像データより収集された計数率

（M’）をスケーラの計数率（N）の関数として求

め，その結果をFig．5に示した．横軸にN，縦

軸にM’をとると，実線で示されるN＝M’の直

線に比して，2Vが10，000cps以下ではM’はNよ
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Fig・5　Data　acquisition　in　list　mode．　Computer

　　　collected　counts（M’）are　plotted　against

　　　scaler　counts（N）．　Ideal　characteristics　of

　　　M，＝Nis　shown　in　solid　line．　Note　M／is

　　　always　lower　than　N　and　approaches　to

　　　16，000cps　when　N　exceeds　about　20，　OOOcps．

り一定の割合だけ少ないだけであるが，N＞

20，000cpsになると，　M’は一定値に漸近し，　N

が増加しても増加しなくなる．M’の最大値は約

16，000cpsであった．

　一方，Fig．6には横軸にN，縦軸にMノ／2vを

とり，実測値を×印でプロットした．次に実測値

を下記の計数式にあてはめた．
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Fig・6　Ratio　of　computer　collected　counts　in　list

　　　mode　to　scaler　counts（M，／1V）vs．　scaler

　　　counts　（N）．　Calculated　values　are　fitted

　　　to　the　observed　values．

　　　M，　　a
　　　T＝1＋NT………’…’……⑥

　ここで，a＝0．844，τ＝10μsecとすると，実測

値と計数値はN≦10，000cpsで極めてよい一一致を

示した．計算値はFig．6の○印で表す．分解時

間τは前節のHモードの場合と一致しており，こ

のことはADCの変換時間とコア・メモリ・一・一への

書きこみ時間が両者でほぼ等しいことを示す．a

は理想的には（5つ式と同様に1であるべきであ

るが，後述する理由で約15％の計数損失を起こし

ていることが判明した．

　次にN＞20，000cpsでは実測値が（6）式の計算値

よりも小さくなるが，その原因はバッファ・メモ

リーからディスクパックへの転送時間がバッファ

・メモリーへのX・Y信号の書きこみに要する時

間よりも長くなって，M’が最高値16，000cpsに漸

近するためと考えられる．そこでN＞20，000cps

の場合を次式で表した．

　　　誓一169°°…………………………⑦
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　（7）式より計算された値はFig．6の△印で示さ

れ，実測値との一致は良好である．

　他方，（6N式を変形すると次の式になる．

　　　　　　Mノ　　　　　　　　　・………・……………・……（8）　　　N＝　　　　　a－Mノτ

　（8）式はLモードによって収集された計数率M’

より，Nを求める関係であり，本式のM’に

16，000cpsを代入すると，　M’が最高値に達する

Nの最小値を求めることができる．a，τには⑥式

と同じ数値を代入すると，

　　　N＝：23’400cps≡Nc・・・・・…　tt・・・・・・・・・・・…　｛9）

　すなわちs・カメラのスケーラの計数率Nが

23，400cpsに達すると，それ以上に計数率を増加

しても収集される計数率M「，は増加しない．この

計数率を臨界計数率と呼びNcで示す．⑥式はN

＜Ncの場合に成り立つが，実際にはN〈20，000

cpsとしておいた方が安全である．

　一方，本モードによってX・Y信号と共にそれ

らの信号の発生時間（T）をタイ’マーより得て同

時にメモリーに書きこんでおき，データ収集終了

後，単位時間間隔毎の像をX・Y信号にもとついて

合成すると，動態画像が得られる．この方法で一

定強度の線源に対して100msec．毎の画像を求め，

各フレームの全計数値を算出した．この計数値の

変動が統計的変動内に入っているか否かを確かめ

るため，50フレーム分の計数値の平均値，2乗偏

差とカイ2乗値を計算した．得られた計数値の平

均値は1，100カウソト，2乗偏差は980カウント，

カイ2乗値は43．0で統計変動内にあることが判っ

た．

　4－3　ヒストゲラム・モード（Hモード）によ

　　　　る動態画像の収集

　本収集法では2種類の方法を用いている．第1

はコア・メモリーに32×32（＝1，024）ワードの領

域を2ケ所設定し，Hモードにより32×32画素の

画像をまず第1領域に既定の時間間隔だけ収集す

る．その時間の経過後，画像デ・一一一タの収集は第2

の領域にスイッチされ，第1の領域の画像はディ

スクパックに転送されクリヤーされる．この動作

を交互に繰返すことにより一定時間間隔の動態画
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像をディスクに蓄積する．第2の方法ではコア・

メモリーに64×64（＝4，096）ワードの領域を1ケ

所設定し，Hモードにより64×64画素の像を収集

するが，一定時間毎に画像データをコア・メモリ

ー よりディスクに転送していく方法である．

　前者の方法ではメモリー領域における画像デー

タの収集時間（フレーム時間）がデータのディス

クへの転送時間よりも長けれぽ，転送による計数

のぱらつきなしに動態画像の収集が可能である

が，後者の場合には64×64の領域1ケ所よりデ・・一・一

タを転送するので，動態画像の各フレームの計数

値に転送によるばらつきが必然的に生ずる．

　両方法による動態画像の最小フレーム時間を求

めるため，一定強度の線源による画像データを両

法により収集し，フレーム時間間隔を変化して各

フレームの全計数値を求めた．続いて前節のLモ

ー ドの動態画像と同様に各フレーム計数値の平均

値，2乗偏差およびカイ2乗値を算出した．その

結果，前者の方法では時間間隔約160msec．以上

では各フレームの計数値の変動が統計変動程度で

あるが，128msec，以下では変動が統計変動より

も増加することが判った．それは動態画像のフレ

ー ム時間が転送に要する時間よりも小さくなり，

データ転送中にメモリー領域がスイッチングされ

るようになり，計数値の変動が増えるためと思わ

れる．

　後者ではフレーム時間約8・sec．以下の場合，計

数値の変動が統計変動よりも大きくなる傾向にあ

った．すなわち，8・sec．以上では転送時間による

計数値のばらつきが収集された計数値に対して充

分小さくなることを示す．

5討　　論

　遅延線方式シソチレーション・カメラと，その

出力情報を収集するナン・ライン電子計算機シス

テムの計数率特性について総合的に論じた．アン

ガー方式シンチV一ション・カメラの分解時間に

っいてAdams等3）は2線源法による測定を行い，

各種の分解時間計算式の比較を行った．筆者等の

分解時間の決定は1ケの線源の強度を変化させ，

Presented by Medical*Online



612 核医学　11巻6号（1974）

田中等の方法7）に従って線源強度一計数率特性の

直線からのずれを指数関数モデルによりあてはめ

たものである．アンガー型（遅延線方式を含む）

カメラの高放射能強度における計数率特性が最大

値に達し，その後減少するという現象は（1）式のよ

うな指数関数でなけれぽ説明できない．この特性

はあるeventが一定のdeadtimeを有する時，そ

のdeadtime内に発生した次のeventが計数され

ず，しかも同じdeadtimeをもつ時に生ずる．ま

たカメラの見かけの分解時間に影響するのがNaI

結晶における全検出eventであると仮定し，全

eventに対するdisplay　eventの比Rを求め，そ

れを用いた（1）式と実測値との適合は良好であっ

た．実際にはZ信号のうち，波高分析器を通過し

たdisplay　eventと，これを通過せず，かつ表示

されないeventではdeadtimeが異なることが予

想されるが，（1）式では両者を含めて見かけの分解

時間τ、とした．

　．Rは核種，コリメータ，患者部位などによって

変化することが予想されるため，実際の臨床で使

用される条件下で多重波高分析器による測定を行

った．

　一方，計算機システム側の分解時間は，カメラ

から出力されるdisplay　eventの計数率に対して，

計算機の記憶装置に収集される計数率の比から求

められる．計算機システム側で分解時間に寄与す

る因子にはA－D変換器の変換時間と記憶装置へ

の書きこみ時間の二つがある．またHモードによ

る静的画像のようにカメラからのデータ収集中は

コア・メモリーから外部記憶装置にデータ転送を

行わない時とLモードによる収集およびHモード

による動態画像のように，データ転送を行う場合

があり，後者では外部記憶装置への転送速度が問

題になってくる8）．これらの分解時間に関係する

因子は計算機システムのハードウエアによって異

なることが予想される．我々のシステムではA－

D変換器のクロック周波数が100　MHzでヵメラ

のX・Y信号に対する変換を7ビットとしている

ので，変換時間は最大2μsecであるが，　INC装置

によるHモードの書込みおよびSEQ装置による

Lモードの書込み共，約8μsec．を必要とするの

で，display　event　1ケに対しコア・メモリーに書

込むための時間は合計1　OPtsee．程度となる．4節

に示した実験結果から両モード共，分解時間τ＝

10μsec．を得ていることは上の考察とも一致して

いる．また変換時間はX・Y信号の大きさによっ

て異なるが，書込み時間に比して小さいので，分

解時間は10pssec．として妥当と考えられる

　Lモードによる書込みに見られた約15％の計数

損失〔⑥式のa〕の原因を調べるため，カメラの

コリメータをはずし，floodの条件で計数した場

合とコリメータを装着して点状の線源を計数した

場合について実験した．その結果，前者の場合は

a≒・0．85（15％の損失）であったが，後者ではa＝

1．0，すなわち損失がないことが判った．この実

験からコリメータをはずした状態では，NaI（Tl）

結晶の周辺部で得られるX，Y信号，特にX，　Y

＝0の信号がSE9装置によって収集されないため

に計数損失がおこリ，コリメータを装着した場合

にはそのような状態が発生しないため損失をおこ

さないことが明らかになった．したがって臨床例

では（6）式においてa＝1．0としてとりあつかえる

ことになる．

　更に⑤および㈲式より明らかなように計算機側

の分解時間はカメラの場合と異なり，通常の一定

deadtimeのモデルで表されることが判った．こ

のモデルはeventが一定deadtimeを有する時，

そのdeadtime内に発生したeventが計数されず，

deadtimeももたない場合に成り立つ．ただし，

カメラの分解時間を表す（1）式もτ，N。＜1では第1

近似として⑤式と等しくなる〔（4つ式参照〕．

　他方，Lモ）一一一ドにおけるバッファ・メモリーか

ら磁気ディスクへの転送速度は本モードによる収

集可能な最高計数率を規定している．この速度も

計算機システムによって異なるが，我々のシステ

ムでは前述のごとく最高計数率を16，000cpsとす

ると，バッファ・メモリーを2，000ワードにとっ

ているので，一回の転送時間は2，　OOO／16，000＝

125msec．となる．それに対し，コア・メモリー

からディスクパックへの書き込み速度は我々の場
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合，54，400ワード／sec．であるので，2，000ワード

の書き込みには約40msec．必要である上，ディス

クのseek　timeが平均80msec．であるので合計約

120msec．となる．この結果2，000ワード／バッフ

ァとしたLモードの実測結果とよく一致する．本

モードによる収集可能な最高計数率はバッファ・

メモリーの容量，seek　timeおよび書込み速度の

関数となり別に詳細な解析を行う．

　Hモードによる動態画像の場合は2ケのメモリ

ー領域をもち，交互にデータ収集と転送を繰返す

方法では最小フレーム時間は約160msec．であっ

た．これは1、　024ワードの画像デt－一一タをディスク

に転送しクリヤーするに要する時間で規定され

る．デー・一一一タの転送に要する時間はディスクのseek

time　80msec．書込み速度20msec．とデータをク

リヤーする時間および上記のプログラムの実行に

要する時間を合計して110～120msec．となろう．

一方64×64の1ケのメモリー領域からデータを転

送する場合には1フレームの計数値の変動は約8

sec．以上のフレーム時間でないと，統計変動に比

して無視し得なくなる．したがって本法は8　sec．

以上のフレーム時間のデータに対して利用できる

ことになる．

6結　　言

　遅延線方式シンチレーション・カメラとオン・

ライン計算機を用いたシステムの計数率特性につ

いて次のごとき結論を得た．

　1．カメラの計数率特性は指数関数特性で表さ

れ，カメラのNaI結晶で検出された全eventに対

して見かけの分解時間が生ずると仮定することが

合理的である．

　2．表示されるeventと全eventの比Rがカメラ

の分解時間に関係する．

　3．計算機システムの計数率特性はヒストグラ

ム・モード（Hモード）による静的画像収集と動

態画像収集およびリスト・モード（Lモード）に

よる収集の3つの場合を考察した．

　4．Hモードによる静的画豫収集ではカメラの

スケーラの計数率に対し，AD変換およびコア・
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メモリーへの書込みに要する時間10Ptsec．の一定

deadtimeをもつ式を用いて，実測値が良好にあ

てはめることができた．

　5．Hモードによる動態画像の場合，画像デー

タの収集は上と同じ分解時間で行われるが，コア

・メモリーからディスクへのデータ転送速度によ

って動態画像の最小フレーム時間が決められる．

　6．Lモードによる収集ではスケーラの計数率

が約20，000cps以下ではHモードの収集と同様に

10μsec．の一定deadtimeの式で表されるが，それ

以上では収集される計数率は約16，000cpsに飽和

してしまう．その原因はコア・メモリーからディ

スクへのデータ転送速度によって制限されるため

である．

　7．カメラの分解時間の減少のためには遅延線

の遅延時間の短縮を試みることが必要であり，計

算機システムではより高速なAD変換器，記憶装

置およびディスクの設置が必要である．

　8．本報の解析は通常のアンガー方式の位置計

算回路をもつカメラにもあてはまるものと思われ

る．
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Summary

Reso1▼ing　Time　of　Scintillation　Camera－Computer　System

　　　　　　and　Methods　of　Correction　for　Counting　Loss

1．遭lesurement　of　Resol▼ing　Times　of　a　Delay－Line　Type　Camera

　　　　　　　　　　　　　　and　a皿0皿一Line　Computer　System

Kenjiro　FUKUHISA，　Takeshi　IINUMA　and　Toru　MATSUMOTO
∧rati・nal　lns鋤teげRadi・1・gi‘al　3c励‘ε5，　Anagawa，　C雄α一sん輌，　JAPAN（280）

　　In　quantitative　dynamic　studies，　a　scintil－

lation　camera　is　widely　used　with　an　on・line

computer　system　or　a　data　processor　of　fixed・

program．　However，　dynam輌c　data　are　often

inaccurate　due　to　a　ccnsiderable　amount　of

resolving　time　inherent　in　the　camera　and　in

the　data　processing　system，　We　have　deter－

mined　the　resolving　times　of　a　delay－line　type

scintillaticn　camera　and　an　on・line　computer

system（TOSBAC　3400　Mcdel　31　DAC　system）

separately．　Counting－rate　characteristics　of　the

camera　was　measured　against　varying　alnount

of　a’radioactive　source，　and　fitted　by　exponen・

tial　function　by　which　the　resolving　time　of

5．5μsec　was　determined．　Data　scquisition　rate

of　the　computer　system　was　investigated　in

terms　of　display　counting－rate　of　the　camer乱

An　equation　of　constant　deadtime　was　well

fitted　to　experimental　acquisition　rate　which

gave　a　system　resolvingtime　of　10μsec．　In

dynamic　image　data，　the　data　transfer　speed

from　core　memory　to　magnetic　dis：was　the

limiting　factor　for　the　h輌ghest　counting－rate

and　for　the　smallest　time　of　each　frame．

Finally，　possibilities　are　suggested　for　the　im－

provement　in　high　counting－rate　performance

of　the　camera－colnputer　system．
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