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(57)【要約】
【課題】超音波画像と、超音波診断装置とは異なる種類
の医用画像診断装置により撮影された医用画像との位置
合わせを精度良く行なうこと。
【解決手段】実施形態の超音波診断装置が有する画像処
理部１７は、擬似超音波画像生成部１７ｂと、指標算出
部１７ｃと、位置合わせ部１７ｄとを備える。擬似超音
波画像生成部１７ｂは、超音波画像の位置合わせ対象と
なる３次元医用画像内に描出された各組織の物理的特性
と、音源情報とに基づいて、当該３次元医用画像を擬似
的に超音波画像に変換した擬似超音波画像を生成する。
指標算出部１７ｃは、擬似超音波画像と超音波画像との
類似性を表す指標を算出する。位置合わせ部１７ｄは、
擬似超音波画像生成処理及び指標算出処理を、音源情報
を変更することで繰り返して実行させ、指標が最適とな
った擬似超音波画像の３次元医用画像における位置に基
づいて、位置合わせを行なう。
【選択図】図２
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【特許請求の範囲】
【請求項１】
　超音波画像の位置合わせ対象となる３次元医用画像内に描出された各組織の物理的特性
と、当該３次元医用画像にて設定された超音波の仮想的送信位置、超音波の仮想的送信方
向及び超音波の仮想的音源特性を含む音源情報とに基づいて、当該３次元医用画像を擬似
的に超音波画像に変換した擬似超音波画像を生成する擬似超音波画像生成部と、
　前記擬似超音波画像生成部により生成された前記擬似超音波画像と前記超音波画像との
類似性を表す指標を算出する指標算出部と、
　前記擬似超音波画像生成部による擬似超音波画像生成処理及び前記指標算出部による指
標算出処理を、前記音源情報を変更することで繰り返して実行させ、前記超音波画像との
指標が最適となった擬似超音波画像の前記３次元医用画像における位置に基づいて、前記
超音波画像と前記３次元医用画像との位置合わせを行なう位置合わせ部と、
　を備えたことを特徴とする画像処理装置。　
【請求項２】
　前記擬似超音波画像生成部が用いる前記物理的特性は、前記３次元医用画像における各
組織の位置及び形状と、各組織の音響特性とを含み、前記擬似超音波画像生成部が用いる
前記仮想的音源特性は、仮想的に送信される超音波の出力周波数、出力パワー及び走査形
状とを含むことを特徴とする請求項１に記載の画像処理装置。
【請求項３】
　前記３次元医用画像を構成する各画素の輝度値に基づいて、個々の領域が同一の物理的
特性を有する複数の領域に当該３次元医用画像を分割する分割部をさらに備え、
　前記擬似超音波画像生成部は、前記分割部により分割された前記複数の領域それぞれの
物理的特性と前記音源情報とに基づいて、前記擬似超音波画像を生成することを特徴とす
る請求項１又は２に記載の画像処理装置。
【請求項４】
　前記位置合わせ部による位置合わせ処理に用いられた擬似超音波画像に対する前記超音
波画像の位置ずれ情報に基づいて、当該超音波画像内に描出される各組織の局所的な音速
を算出し、当該算出した各組織の局所的な音速を用いて、当該超音波画像を補正する補正
部を、さらに備えたことを特徴とする請求項１～３のいずれか一つに記載の画像処理装置
。
【請求項５】
　超音波画像の位置合わせ対象となる３次元医用画像内に描出された各組織の物理的特性
と、当該３次元医用画像にて設定された超音波の仮想的送信位置、超音波の仮想的送信方
向及び超音波の仮想的音源特性を含む音源情報とに基づいて、当該３次元医用画像を擬似
的に超音波画像に変換した擬似超音波画像を生成する擬似超音波画像生成手順と、
　前記擬似超音波画像生成手順により生成された前記擬似超音波画像と前記超音波画像と
の類似性を表す指標を算出する指標算出手順と、
　前記擬似超音波画像生成手順による擬似超音波画像生成処理及び前記指標算出手順によ
る指標算出処理を、前記音源情報を変更することで繰り返して実行させ、前記超音波画像
との指標が最適となった擬似超音波画像の前記３次元医用画像における位置に基づいて、
前記超音波画像と前記３次元医用画像との位置合わせを行なう位置合わせ手順と、
　をコンピュータに実行させることを特徴とする画像処理プログラム。
【発明の詳細な説明】
【技術分野】
【０００１】
　本発明の実施形態は、画像処理装置及びプログラムに関する。
【背景技術】
【０００２】
　従来、２次元や３次元の医用画像間の位置合わせは、一般的に、輝度差（Intensity di
fference）、相互相関係数（Correlation coefficient）、画像均一比（Ratio image uni
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formity）、相互情報量(Mutual Information)などの指標を算出することで行なわれてい
る。
【０００３】
　ここで、輝度差や相互相関係数は、算出速度が速いものの、異なる種類の医用画像間（
マルチモダリティの画像間）での位置合わせに適用すると、医用画像間のコントラストが
非常に異なることで、位置合わせの精度が悪くなる場合がある。このため、輝度差や相互
相関係数は、同一種類の医用画像間での位置合わせに用いられることが多い。一方、画像
均一比と相互情報量とは、コントラストが非常に異なる医用画像間でも、位置合わせの精
度を保てるため、マルチモダリティの画像間での位置合わせに用いられることが多い。
【先行技術文献】
【非特許文献】
【０００４】
【非特許文献１】「マルチモダリティの画像位置合わせと重ね合わせ」,日本放射線技術
学会雑誌,2003, Vol.59,No.1, page1-6
【発明の概要】
【発明が解決しようとする課題】
【０００５】
　ところで、上記した従来の技術は、超音波画像と、超音波診断装置とは異なる種類の医
用画像診断装置により撮影された医用画像との位置合わせの精度が必ずしも保証されない
場合があった。すなわち、Ｘ線ＣＴ（Computed Tomography）画像は、被検体を透過した
Ｘ線を検出して再構成される医用画像であり、ＭＲＩ（Magnetic Resonance Imaging）画
像は、高周波磁場を印加することで被検体から発せられる磁気共鳴信号を検出して再構成
される医用画像である。一方、超音波画像は、超音波プローブから送信した超音波が被検
体内で反射された反射波を受信して生成される医用画像である。このため、超音波画像は
、Ｘ線ＣＴ画像やＭＲＩ画像とは異なる特有の性質を有する。
【０００６】
　超音波画像に特有な性質としては、超音波画像中の組織境界付近に発生する多重反射ア
ーチファクトや、例えば、骨などの組織で超音波が略全て反射されることで当該組織の後
方に発生するシャドウなどがある。しかし、多重反射アーチファクトやシャドウなど超音
波画像内に特有の輝度変化は、他のモダリティの画像に存在しない。このため、超音波画
像と、超音波診断装置以外の医用画像診断装置により撮影された医用画像とが真に位置合
わせされた状態で、例えば、相互情報量を算出しても、算出された相互情報量が低くなっ
てしまい、最適な位置合わせが行なわれない場合があった。
【課題を解決するための手段】
【０００７】
　実施形態の画像処理装置は、擬似超音波画像生成部と、指標算出部と、位置合わせ部と
を備える。擬似超音波画像生成部は、超音波画像の位置合わせ対象となる３次元医用画像
内に描出された各組織の物理的特性と、当該３次元医用画像にて設定された超音波の仮想
的送信位置、超音波の仮想的送信方向及び超音波の仮想的音源特性を含む音源情報とに基
づいて、当該３次元医用画像を擬似的に超音波画像に変換した擬似超音波画像を生成する
。指標算出部は、前記擬似超音波画像生成部により生成された前記擬似超音波画像と前記
超音波画像との類似性を表す指標を算出する。位置合わせ部は、前記擬似超音波画像生成
部による擬似超音波画像生成処理及び前記指標算出部による指標算出処理を、前記音源情
報を変更することで繰り返して実行させ、前記超音波画像との指標が最適となった擬似超
音波画像の前記３次元医用画像における位置に基づいて、前記超音波画像と前記３次元医
用画像との位置合わせを行なう。　
【図面の簡単な説明】
【０００８】
【図１】図１は、第１の実施形態に係る超音波診断装置の構成を説明するための図である
。
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【図２】図２は、第１の実施形態に係る画像処理部の構成を説明するための図である。
【図３】図３は、画像処理部の位置合わせ対象となるデータの一例を説明するための図で
ある。
【図４】図４は、分割部を説明するための図である。
【図５】図５は、擬似超音波画像生成部を説明するための図である。
【図６】図６は、位置合わせ部の処理を説明するための図（１）である。
【図７】図７は、位置合わせ部の処理を説明するための図（２）である。
【図８】図８は、３次元超音波画像に対する位置合わせ部の処理の一例を説明するための
図である。
【図９】図９は、第１の実施形態に係る超音波診断装置の処理を説明するためのフローチ
ャートである。
【図１０】図１０は、第２の実施形態に係る画像処理部の構成を説明するための図である
。
【図１１】図１１は、補正部を説明するための図（１）である。
【図１２】図１２は、補正部を説明するための図（２）である。
【図１３】図１３は、補正部を説明するための図（３）である。
【図１４】図１４は、第２の実施形態に係る超音波診断装置の補正処理を説明するための
フローチャートである。
【発明を実施するための形態】
【０００９】
　以下、添付図面を参照して、画像処理装置の機能を有する超音波診断装置の実施形態を
詳細に説明する。
【００１０】
（第１の実施形態）
　まず、第１の実施形態に係る超音波診断装置の構成について説明する。図１は、第１の
実施形態に係る超音波診断装置の構成を説明するための図である。図１に示すように、第
１の実施形態に係る超音波診断装置は、超音波プローブ１と、モニタ２と、入力装置３と
、装置本体１０とを有する。また、装置本体１０は、ネットワーク１００を介して外部装
置４と接続される。
【００１１】
　超音波プローブ１は、複数の圧電振動子を有し、これら複数の圧電振動子は、後述する
装置本体１０が有する送受信部１１から供給される駆動信号に基づき超音波を発生する。
また、超音波プローブ１は、被検体Ｐからの反射波を受信して電気信号に変換する。また
、超音波プローブ１は、圧電振動子に設けられる整合層と、圧電振動子から後方への超音
波の伝播を防止するバッキング材などを有する。
【００１２】
　超音波プローブ１から被検体Ｐに超音波が送信されると、送信された超音波は、被検体
Ｐの体内組織における音響インピーダンスの不連続面で次々と反射され、反射波信号とし
て超音波プローブ１が有する複数の圧電振動子にて受信される。受信される反射波信号の
振幅は、超音波が反射される不連続面における音響インピーダンスの差に依存する。なお
、送信された超音波パルスが、移動している血流や心臓壁などの表面で反射された場合の
反射波信号は、ドプラ効果により、移動体の超音波送信方向に対する速度成分に依存して
、周波数偏移を受ける。
【００１３】
　ここで、第１の実施形態に係る超音波プローブ１は、超音波により被検体Ｐを２次元で
走査する超音波プローブである場合であっても良いし、超音波により被検体Ｐを２次元で
走査するとともに、被検体Ｐを３次元で走査することが可能な超音波プローブである場合
であっても良い。具体的には、第１の実施形態に係る超音波プローブ１は、被検体Ｐを２
次元で走査する複数の圧電振動子を所定の角度（揺動角度）で揺動させることで、被検体
Ｐを３次元で走査するメカニカルスキャンプローブであっても良い。あるいは、第１の実
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施形態に係る超音波プローブ１は、複数の圧電振動子がマトリックス状に配置されること
で、被検体Ｐを３次元で超音波走査することが可能な２次元超音波プローブであっても良
い。２次元超音波プローブは、超音波を集束して送信することで、被検体Ｐを２次元で走
査可能である。
【００１４】
　入力装置３は、後述するインターフェース部１９を介して装置本体１０と接続される。
入力装置３は、マウス、キーボード、ボタン、パネルスイッチ、タッチコマンドスクリー
ン、フットスイッチ、トラックボールなどを有し、超音波診断装置の操作者からの各種設
定要求を受け付け、装置本体１０に対して受け付けた各種設定要求を転送する。
【００１５】
　具体的には、第１の実施形態に係る入力装置３は、後述する画像処理部１７の画像処理
対象となる２つの画像の指定を操作者から受け付ける。より具体的には、入力装置３は、
後述する画像処理部１７が実行する位置合わせ処理の対象となる超音波画像及び超音波画
像とは異なる種類の３次元医用画像の指定を操作者から受け付ける。
【００１６】
　モニタ２は、超音波診断装置の操作者が入力装置３を用いて各種設定要求を入力するた
めのＧＵＩ（Graphical　User　Interface）を表示したり、装置本体１０において生成さ
れた超音波画像などを表示したりする。
【００１７】
　例えば、第１の実施形態に係るモニタ２は、後述する画像処理部１７の処理を実行させ
るために操作者が参照するＧＵＩや、後述する画像処理部１７の処理結果を表示する。
【００１８】
　外部装置４は、後述するインターフェース部１９を介して装置本体１０と接続される装
置である。例えば、外部装置４は、各種の医用画像のデータを管理するシステムであるＰ
ＡＣＳ（Picture Archiving and Communication System）のデータベースや、医用画像が
添付された電子カルテを管理する電子カルテシステムのデータベースなどである。あるい
は、外部装置４は、例えば、Ｘ線ＣＴ（Computed Tomography）装置、ＭＲＩ（Magnetic 
Resonance Imaging）装置などの各種医用画像診断装置である。
【００１９】
　すなわち、第１の実施形態に係る装置本体１０は、例えば、ＤＩＣＯＭ（Digital Imag
ing and Communications in Medicine）に則った画像フォーマットに統一された各種医用
画像を、後述するインターフェース部１９を介して外部装置４から取得することができる
。具体的には、第１の実施形態に係る装置本体１０は、インターフェース部１９を介して
、自装置が生成した超音波画像の位置合わせ対象となる医用画像であり、超音波画像とは
異なる種類の医用画像を、インターフェース部１９を介して外部装置４から取得すること
ができる。より具体的には、装置本体１０は、被検体Ｐの３次元Ｘ線ＣＴ画像や３次元Ｍ
ＲＩ画像など、被検体Ｐの超音波画像の位置合わせ対象となる３次元医用画像を、インタ
ーフェース部１９を介して外部装置４から取得することができる。
【００２０】
　装置本体１０は、超音波プローブ１が受信した反射波に基づいて超音波画像を生成する
装置である。具体的には、第１の実施形態に係る装置本体１０は、図１に示すように、送
受信部１１と、Ｂモード処理部１２と、ドプラ処理部１３と、画像生成部１４と、画像メ
モリ１５と、内部記憶部１６と、画像処理部１７と、制御部１８と、インターフェース部
１９とを有する。
【００２１】
　送受信部１１は、トリガ発生回路、遅延回路およびパルサ回路などを有し、超音波プロ
ーブ１に駆動信号を供給する。パルサ回路は、所定のレート周波数で、送信超音波を形成
するためのレートパルスを繰り返し発生する。また、遅延回路は、超音波プローブ１から
発生される超音波をビーム状に集束して送信指向性を決定するために必要な圧電振動子ご
との遅延時間を、パルサ回路が発生する各レートパルスに対し与える。また、トリガ発生
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回路は、レートパルスに基づくタイミングで、超音波プローブ１に駆動信号（駆動パルス
）を印加する。すなわち、遅延回路は、各レートパルスに対し与える遅延時間を変化させ
ることで、圧電振動子面からの送信方向を任意に調整する。
【００２２】
　また、送受信部１１は、アンプ回路、Ａ／Ｄ変換器、加算器などを有し、超音波プロー
ブ１が受信した反射波信号に対して各種処理を行なって反射波データを生成する。アンプ
回路は、反射波信号をチャンネルごとに増幅してゲイン補正処理を行なう。Ａ／Ｄ変換器
は、ゲイン補正された反射波信号をＡ／Ｄ変換してデジタルデータとし、デジタルデータ
に受信指向性を決定するのに必要な遅延時間を与える。加算器は、Ａ／Ｄ変換器によって
処理された反射波信号（デジタルデータ）の加算処理を行なって反射波データを生成する
。加算器の加算処理により、反射波信号の受信指向性に応じた方向からの反射成分が強調
される。
【００２３】
　具体的には、Ａ／Ｄ変換器は、超音波画像の撮影対象である被検体Ｐの体内組織の平均
音速として予め設定された「C0」に基づいて、超音波走査面の集束点ごとに算出される受
信遅延時間の分布を加算器に与える。そして、加算器は、Ａ／Ｄ変換器から与えられた受
信遅延時間の分布に基づいて、時間とともに集束点が連続的に深さ方向に移動するように
遅延時間制御を行なうことで、集束された領域からの反射波信号の加算処理を行なう。か
かる加算器の加算処理により、反射波信号の受信指向性に応じた方向からの反射成分が強
調される。なお、平均音速は、操作者により撮影ごとに設定される場合であっても良いし
、超音波診断装置の管理者により初期設定されている場合であっても良い。
【００２４】
　なお、送受信部１１は、後述する制御部１８の制御により、遅延情報、送信周波数、送
信駆動電圧、開口素子数などを瞬時に変更可能な機能を有している。特に、送信駆動電圧
の変更は、瞬間にその値を切り替え可能なリニアアンプ型の発信回路、または、複数の電
源ユニットを電気的に切り替える機構によって実現される。また、送受信部１１は、１フ
レームもしくはレートごとに、異なる波形を送信して受信することも可能である。このよ
うに、送受信部１１は、超音波の送受信における送信指向性と受信指向性とを制御する。
【００２５】
　また、送受信部１１は、操作者からの指示に基づいて２次元の超音波画像が撮影される
場合、超音波プローブ１から被検体Ｐに対して２次元の超音波ビームを送信させ、超音波
プローブ１が受信した２次元の反射波信号から２次元の反射波データを生成する。また、
送受信部１１は、操作者からの指示に基づいて３次元の超音波画像が撮影される場合、超
音波プローブ１から被検体Ｐに対して３次元の超音波ビームを送信させ、超音波プローブ
１が受信した２次元の反射波信号から３次元の反射波データを生成する。
【００２６】
　Ｂモード処理部１２は、送受信部１１から反射波データを受信し、対数増幅、包絡線検
波処理などを行なって、信号強度が輝度の明るさで表現されるデータ（Ｂモードデータ）
を生成する。すなわち、Ｂモード処理部１２は、送受信部１１から２次元の反射波データ
を受信した場合、２次元のＢモードデータを生成し、送受信部１１から３次元の反射波デ
ータを受信した場合、３次元のＢモードデータを生成する。
【００２７】
　ドプラ処理部１３は、送受信部１１から受信した反射波データから速度情報を周波数解
析し、ドプラ効果による血流や組織、造影剤エコー成分を抽出し、平均速度、分散、パワ
ーなどの移動体情報を多点について抽出したデータ（ドプラデータ）を生成する。すなわ
ち、ドプラ処理部１３は、送受信部１１から２次元の反射波データを受信した場合、２次
元のドプラデータを生成し、送受信部１１から３次元の反射波データを受信した場合、３
次元のドプラデータを生成する。
【００２８】
　画像生成部１４は、Ｂモード処理部１２やドプラ処理部１３が生成したデータから超音



(7) JP 2012-75747 A 2012.4.19

10

20

30

40

50

波画像を生成する。具体的には、画像処理部１７は、超音波スキャンの走査線信号列を、
テレビなどに代表されるビデオフォーマットの走査線信号列に変換（スキャンコンバート
）することで、Ｂモードデータやドプラデータから表示用画像としての超音波画像を生成
する。すなわち、画像生成部１４は、Ｂモード処理部１２が生成したＢモードデータから
反射波の強度を輝度にて表したＢモード画像を生成する。具体的には、画像生成部１４は
、Ｂモード処理部１２が生成した２次元のＢモードデータから、２次元のＢモード画像を
生成し、Ｂモード処理部１２が生成した３次元のＢモードデータから、３次元のＢモード
画像を生成する。
【００２９】
　また、画像生成部１４は、ドプラ処理部１３が生成したドプラデータから移動体情報を
表す平均速度画像、分散画像、パワー画像、又は、これらの組み合わせ画像としてのドプ
ラ画像を生成する。具体的には、画像生成部１４は、ドプラ処理部１３が生成した２次元
のドプラデータから、２次元のドプラ画像を生成し、ドプラ処理部１３が生成した３次元
のドプラデータから、３次元のドプラ画像を生成する。
【００３０】
　また、画像生成部１４は、３次元のＢモード画像や３次元のドプラ画像をモニタ２にて
表示するための各種画像を生成することができる。具体的には、画像生成部１４は、３次
元のＢモード画像や３次元のドプラ画像からＭＰＲ（Multi Planar Reconstructions）画
像やレンダリング画像を生成することができる。また、画像生成部１４は、超音波画像に
、種々のパラメータの文字情報、目盛り、ボディーマークなどを合成した合成画像を生成
することもできる。
【００３１】
　画像メモリ１５は、画像生成部１４が生成した超音波画像を記憶するメモリである。ま
た、画像メモリ１５は、Ｂモード処理部１２やドプラ処理部１３が生成したデータを記憶
することも可能である。また、画像メモリ１５は、操作者からの指示により、必要に応じ
て、送受信部１１が超音波プローブ１から受信した反射波信号を記憶することも可能であ
る。
【００３２】
　内部記憶部１６は、超音波送受信、画像処理及び表示処理を行なうための制御プログラ
ムや、診断情報（例えば、患者ＩＤ、医師の所見など）、診断プロトコルや各種ボディー
マークなどの各種データを記憶する。また、内部記憶部１６は、必要に応じて、画像メモ
リ１５が記憶する画像の保管などにも使用される。
【００３３】
　さらに、内部記憶部１６は、外部装置４から転送された各種医用画像の保管にも使用さ
れる。具体的には、内部記憶部１６は、超音波画像の位置合わせ対象として操作者が指定
することで、外部装置４から転送された３次元医用画像を記憶する。例えば、内部記憶部
１６は、３次元のＸ線ＣＴ画像や３次元のＭＲＩ画像など、超音波診断装置以外の医用画
像診断装置により生成された３次元医用画像を記憶する。また、内部記憶部１６が記憶す
るデータは、後述するインターフェース部１９を経由して、外部の周辺装置（外部装置４
）へ転送することができる。
【００３４】
　なお、第１の実施形態は、操作者が指定した３次元医用画像がＦＤ（Flexible Disk Dr
ive）、ＣＤ－ＲＯＭ（Compact Disc Read Only Memory）、ＭＯ（Magneto Optical Disc
）、ＤＶＤ（Digital Versatile Disc）などの記憶媒体を介して、内部記憶部１６に格納
される場合であっても適用可能である。また、第１の実施形態は、操作者が指定した３次
元医用画像を記憶する記憶装置が、内部記憶部１６以外に設置される場合であっても適用
可能である。
【００３５】
　画像処理部１７は、画像メモリ１５が記憶する超音波画像と内部記憶部１６が記憶する
超音波画像以外の医用画像（３次元医用画像）との位置合わせ処理を行なう。なお、画像
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処理部１７が行なう位置合わせ処理については、後に詳述する。
【００３６】
　制御部１８は、超音波診断装置の処理全体を制御する。具体的には、制御部１８は、入
力装置３を介して操作者から入力された各種設定要求や、内部記憶部１６から読込んだ各
種制御プログラム及び各種データに基づき、送受信部１１、Ｂモード処理部１２、ドプラ
処理部１３、画像生成部１４及び画像処理部１７の処理を制御する。また、制御部１８は
、画像メモリ１５が記憶する超音波画像や、内部記憶部１６が記憶する各種画像、又は、
画像処理部１７による位置合わせ処理を行なうためのＧＵＩ、画像処理部１７の処理結果
などをモニタ２にて表示するように制御する。また、制御部１８は、操作者が入力装置３
を介して指定した３次元医用画像が外部装置４からネットワーク１００及びインターフェ
ース部１９を介して内部記憶部１６に転送されるように、制御する。
【００３７】
　インターフェース部１９は、入力装置３、ネットワーク１００及び外部装置４に対する
インターフェースである。入力装置３が受け付けた操作者からの各種設定情報及び各種指
示は、インターフェース部１９により、制御部１８に転送される。また、入力装置３が操
作者から受け付けた画像データの転送要求は、インターフェース部１９により、ネットワ
ーク１００を介して外部装置４に通知される。また、外部装置４が転送した画像データは
、インターフェース部１９により、内部記憶部１６に格納される。
【００３８】
　以上、第１の実施形態に係る超音波診断装置の全体構成について説明した。かかる構成
のもと、第１の実施形態に係る超音波診断装置は、超音波画像を生成する。そして、第１
の実施形態に係る超音波診断装置は、超音波画像と超音波診断装置とは異なる種類の医用
画像診断装置により撮影された医用画像（３次元医用画像）との位置合わせを行なう。
【００３９】
　ここで、従来、マルチモダリティの画像間での位置合わせには、コントラストが非常に
異なる医用画像間でも位置合わせの精度が保てることから、輝度差や相互相関係数が用い
られていた。例えば、従来では、３次元Ｘ線ＣＴ画像の位置や角度を換えながら超音波画
像と相互情報量を順次算出し、相互情報量が最適となった位置及び角度に基づいて、位置
合わせを行なっていた。しかし、超音波画像には、多重反射アーチファクトや、シャドウ
など、Ｘ線ＣＴ画像やＭＲＩ画像には見られない特有の性質を有する。このため、超音波
画像と、超音波診断装置以外の医用画像診断装置により撮影された医用画像とが真に位置
合わせされた状態で、例えば、相互情報量を算出しても、算出された相互情報量が最適と
ならない場合があった。
【００４０】
　そこで、第１の実施形態に係る超音波診断装置は、超音波画像と、超音波診断装置とは
異なる種類の医用画像診断装置により撮影された医用画像との位置合わせを精度良く行な
うため、以下に詳細に説明する画像処理部１７の処理を行なう。図２は、第１の実施形態
に係る画像処理部の構成を説明するための図である。第１の実施形態に係る画像処理部１
７は、図２に示すように、分割部１７ａ、擬似超音波画像生成部１７ｂ、指標算出部１７
ｃ及び位置合わせ部１７ｄを有する。
【００４１】
　まず、操作者から入力装置３を介して位置合わせ対象となる超音波画像が指定され、さ
らに、３次元医用画像が指定されることで、制御部１８は、位置合わせ要求を画像処理部
１７に転送する。図３は、画像処理部の位置合わせ対象となるデータの一例を説明するた
めの図である。
【００４２】
　画像処理部１７の位置合わせ対象となるデータは、図３に示すように、例えば、画像メ
モリ１５が記憶する２次元超音波画像と内部記憶部１６が記憶する３次元Ｘ線ＣＴ画像で
ある。ここで、操作者は、２つの画像を指定して位置合わせ要求を行なう場合、さらに、
複数の音源情報も指定する。なお、音源情報については、後に詳述する。
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【００４３】
　なお、以下では、３次元医用画像と位置合わせを行なう超音波画像が２次元超音波画像
である場合について説明するが、本実施形態は、３次元医用画像と位置合わせを行なう超
音波画像が３次元の超音波画像である場合でも適用可能である。また、以下では、超音波
画像と位置合わせを行なう３次元医用画像が３次元Ｘ線ＣＴ画像である場合について説明
するが、本実施形態は、超音波画像と位置合わせを行なう３次元医用画像が３次元ＭＲＩ
画像などである場合でも適用可能である。
【００４４】
　位置合わせ要求を受け付けると、図２に示す分割部１７ａは、超音波画像の位置合わせ
対象となる３次元医用画像を構成する各画素の輝度値に基づいて、個々の領域が同一の物
理的特性を有する複数の領域に当該３次元医用画像を分割する。換言すると、分割部１７
ａは、超音波画像の位置合わせ対象となる３次元医用画像内に描出された各組織を、同一
の物理的特性を有する領域として分割する。
【００４５】
　図３に示す一例のように、超音波画像の位置合わせ対象となる３次元医用画像が３次元
Ｘ線ＣＴ画像である場合、分割部１７ａは、３次元Ｘ線ＣＴ画像を構成する各画素の輝度
値に相当するＣＴ値（単位：ＨＵ）に基づいて、当該３次元Ｘ線ＣＴ画像を複数の領域に
分割する。ここで、Ｘ線ＣＴ画像は、物質ごとに異なるＸ線の減衰率の特性をＣＴ値で表
した医用画像である。具体的には、Ｘ線ＣＴ画像は、空気の減衰率（ＣＴ値）を「－１０
００ＨＵ」とし、水の減衰率（ＣＴ値）を「０ＨＵ」として、その他の成分の減衰率（Ｃ
Ｔ値）を、空気の減衰率と水の減衰率とを用いて規格化することで、組織形態を描出する
医用画像である。
【００４６】
　例えば、脂肪のＣＴ値は、「－５０ＨＵ～－１００ＨＵ」となり、筋肉は、「＋１０Ｈ
Ｕ～＋４０ＨＵ」となる。また、例えば、肝臓のＣＴ値は、「＋４０ＨＵ～＋６０ＨＵ」
となり、腎臓のＣＴ値は、略「＋３０ＨＵ」となり、骨のＣＴ値は、略「＋４００ＨＵ以
上」となる。このように、Ｘ線ＣＴ画像を構成する各画素の輝度値（ＣＴ値）は、各成分
の減衰率と対応関係がある。そこで、分割部１７ａは、上述したＸ線ＣＴ画像におけるＣ
Ｔ値と組織（成分）との対応関係を用いて、３次元Ｘ線ＣＴ画像を構成する各画素が所属
する組織を判別する。これにより、分割部１７ａは、３次元Ｘ線ＣＴ画像を、各領域が同
一の物理的特性を有する複数の領域に分割する。また、分割部１７ａは、分割した各領域
の組織名を付与する。例えば、操作者は、ＣＴ値と組織とを対応付けたテーブルを予め登
録しておき、分割部１７ａは、かかるテーブルを参照することで分割処理を行なう。
【００４７】
　また、上述した分割処理を行なうことで、分割部１７ａは、３次元医用画像内に描出さ
れた各組織の位置及び形状を特定することができる。図４は、分割部を説明するための図
である。
【００４８】
　すなわち、分割部１７ａは、図４に示すように、３次元Ｘ線ＣＴ画像内の各画素のＣＴ
値から各画素が所属する組織を判別することで、当該３次元Ｘ線ＣＴ画像を、骨や脂肪、
肝臓など、同一の物理的特性を有する各領域に分割する。これにより、分割部１７ａは、
３次元Ｘ線ＣＴ画像において、例えば、骨に対応する画素により構成される３次元領域の
位置情報及び形状や、脂肪に対応する画素により構成される３次元領域の位置情報及び形
状などを抽出する。
【００４９】
　なお、分割部１７ａは、３次元Ｘ線ＣＴ画像の画像サイズや座標系が、位置合わせ対象
となる超音波画像の画像サイズや座標系を一致するように変換したうえで、分割処理を行
なっても良い。また、上記では、分割部１７ａにより超音波画像の位置合わせ対象となる
３次元医用画像が自動的に複数の領域に分割される場合について説明した。しかし、第１
の実施形態は、超音波画像の位置合わせ対象となる３次元医用画像が操作者により複数の
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領域に分割される場合であっても良い。すなわち、第１の実施形態は、操作者が３次元Ｘ
線ＣＴ画像や３次元ＭＲＩ画像などの３次元医用画像の輝度値を参照して、各画素が所属
する組織を指定することで、当該３次元医用画像の分割処理を行なう場合であっても良い
。例えば、操作者は、画像処理部１７が有する描画機能を用いて、３次元Ｘ線ＣＴ画像の
レンダリング画像やＭＰＲ画像上に、骨、脂肪、肝臓などの各領域をトレースする。そし
て、操作者は、例えば、入力装置３を用いて、トレースした領域に組織名を付与すること
で、分割処理を行なう。
【００５０】
　図２に戻って、擬似超音波画像生成部１７ｂは、超音波画像の位置合わせ対象となる３
次元医用画像内に描出された各組織の物理的特性と、当該３次元医用画像にて設定された
超音波の仮想的送信位置、超音波の仮想的送信方向及び超音波の仮想的音源特性を含む音
源情報とに基づいて、当該３次元医用画像を擬似的に超音波画像に変換した擬似超音波画
像を生成する。すなわち、擬似超音波画像生成部１７ｂは、分割部１７ａにより分割され
た複数の領域それぞれの物理的特性と音源情報とに基づいて、擬似超音波画像を生成する
。
【００５１】
　ここで、上述した複数の領域それぞれの物理的特性とは、３次元医用画像における各組
織の位置及び形状や、各組織の音響特性である。擬似超音波画像生成部１７ｂは、各組織
の位置及び形状を、分割部１７ａの処理結果から取得することができる。また、各組織の
音響特性とは、具体的には、媒質（組織）の音速、反射、透過、屈折、散乱及び減衰など
、超音波に対する組織固有の特性である。例えば、操作者は、予め組織と当該組織の音響
特性とを対応付けたテーブルを登録しておき、擬似超音波画像生成部１７ｂは、かかるテ
ーブルを参照することで、各組織の音響特性を取得することができる。
【００５２】
　また、上述した音源情報は、仮想的に超音波を送受信する仮想超音波プローブに関する
情報である。すなわち、上述した音源情報における超音波の仮想的送信位置及び超音波の
仮想的送信方向は、３次元医用画像における仮想超音波プローブの当接位置（x0, y0, z0
）及び当接角度（φ，ψ）からなる情報である。また、上述した音源情報における超音波
の仮想的音源特性とは、仮想超音波プローブの種類、仮想超音波プローブから送信される
超音波の出力周波数（ｆ）、出力パワー、超音波の走査形状（リニアスキャン、セクタス
キャン、オフセットセクタスキャンなど）、開口素子数など、音源である仮想超音波プロ
ーブの特性に関する情報である。
【００５３】
　ここで、音源情報は、複数設定される。すなわち、仮想超音波プローブの当接位置及び
当接角度は、仮想超音波プローブを移動しながら複数の擬似超音波画像を生成するために
、複数設定される。また、超音波の仮想的音源特性は、位置合わせが行なわれる超音波画
像の撮影時における超音波の送信情報を取得可能であるならば、一組の情報として設定さ
れる。一方、位置合わせが行なわれる超音波画像の撮影時における超音波の送信情報を取
得可能でない場合、超音波の仮想的音源特性は、例えば、超音波診断装置に接続可能な超
音波プローブの種類や性能により、複数設定される。図５は、擬似超音波画像生成部を説
明するための図である。
【００５４】
　擬似超音波画像生成部１７ｂは、図５の（Ａ）に示すように、各組織の物理的特性と仮
想超音波プローブの音源情報（x0, y0, z0, φ,ψ, f,・・・）とを、既知の超音波原理
と合わせて用いることで、３次元Ｘ線ＣＴ画像を擬似的に超音波画像に変換した擬似超音
波画像（２次元の擬似超音波画像）を生成する。すなわち、擬似超音波画像には、組織の
境界上に生じる反射効果や、組織によって異なる減衰効果などが反映される。
【００５５】
　換言すれば、擬似超音波画像生成部１７ｂは、多重反射アーチファクトや、シャドウな
どの超音波画像特有の性質を有する擬似超音波画像を３次元医用画像から生成する。例え
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ば、図５の（Ｂ）の左図の丸で示す領域は、Ｘ線ＣＴ画像における骨の領域であり、図５
の（Ｂ）の右図の丸で示す領域は、擬似超音波画像において、図５の（Ｂ）の左図の丸で
示す領域に対応する骨の領域である。ここで、擬似超音波画像生成部１７ｂは、骨の音響
特性を用いて擬似超音波画像を生成していることから、図５の（Ｂ）の左図に示す擬似超
音波画像には、図５の（Ｂ）の左図の丸で示す骨に起因するシャドウが描出される。
【００５６】
　なお、擬似超音波画像生成部１７ｂは、例えば、各組織の音響特性のうち、骨に関して
は、超音波が略全反射されることから、透過の情報を用いずに処理を行なっても良い。す
なわち、擬似超音波画像生成部１７ｂは、操作者が擬似超音波画像を生成するうえで重要
であると指定したパラメータのみを用いて、処理を行なう場合であっても良い。また、第
１の実施形態では、操作者により複数の音源情報が設定される場合について説明したが、
第１の実施形態は、例えば、後述する位置合わせ部１７ｄにより複数の音源情報が設定さ
れる場合であっても良い。
【００５７】
　図２に戻って、指標算出部１７ｃは、擬似超音波画像生成部１７ｂにより生成された擬
似超音波画像と超音波画像との類似性を表す指標を算出する。すなわち、指標算出部１７
ｃが算出する指標は、擬似超音波画像と超音波画像との位置合わせを行なうために用いら
れる値である。ここで、指標算出部１７ｃは、輝度差、相互相関係数、画像均一比、相互
情報量など、一般的な位置合わせ処理に用いられる指標を算出可能である。しかし、擬似
超音波画像と超音波画像とは、同一のモダリティにより生成された医用画像と見なされる
ため、指標算出部１７ｃは、輝度差や相互相関係数など、従来、同一種類の医用画像間で
の位置合わせに用いられる指標を算出する。例えば、指標算出部１７ｃは、相互相関係数
を算出する。
【００５８】
　位置合わせ部１７ｄは、擬似超音波画像生成部１７ｂによる擬似超音波画像生成処理及
び指標算出部１７ｃによる指標算出処理を、音源情報を変更することで繰り返して実行さ
せ、超音波画像との指標が最適となった擬似超音波画像の３次元医用画像における位置に
基づいて、超音波画像と３次元医用画像との位置合わせを行なう。図６及び図７は、位置
合わせ部の処理を説明するための図である。
【００５９】
　すなわち、位置合わせ部１７ｄは、複数設定された音源情報ごとに擬似超音波画像を生
成するように、擬似超音波画像生成部１７ｂを制御する。そして、位置合わせ部１７ｄは
、擬似超音波画像生成部１７ｂが擬似超音波画像を生成するごとに、当該擬似超音波画像
と超音波画像との指標を算出するように、指標算出部１７ｃを制御する。そして、位置合
わせ部１７ｄは、図６に示すように、指標が最適となった擬似超音波画像を特定する。そ
して、位置合わせ部１７ｄは、図７に示すように、特定した擬似超音波画像の３次元Ｘ線
ＣＴ画像における断面の２次元Ｘ線ＣＴ画像（ＭＰＲ画像）を、超音波画像と略一致する
画像であると決定する。
【００６０】
　なお、図７に示す２次元Ｘ線ＣＴ画像（ＭＰＲ画像）は、３次元Ｘ線ＣＴ画像から位置
合わせ部１７ｄにより生成される場合であっても、画像生成部１４により生成される場合
であっても良い。制御部１８は、例えば、超音波画像と２次元Ｘ線ＣＴ画像とをモニタ２
に表示させる。あるいは、制御部１８は、例えば、超音波画像と、最適な指標が算出され
た擬似超音波画像と、２次元Ｘ線ＣＴ画像とをモニタ２に表示させる。
【００６１】
　なお、上記では、設定された複数の音源情報すべてに対して、擬似超音波画像生成処理
及び指標算出処理を逐次的に実行して位置合わせ処理が行なわれる場合について説明した
。しかし、第１の実施形態は、公知の最適化走査手法（例えば、最速降下法）により、位
置合わせ処理が行なわれる場合であっても良い。例えば、処理速度を優先する場合は、最
適化走査手法を用いて、位置合わせ処理を行なっても良い。
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【００６２】
　また、上述したように、第１の実施形態は、３次元超音波画像と３次元医用画像との位
置合わせを行なう場合であっても適用可能である。すなわち、仮想超音波プローブの音源
情報として、例えば、２次元超音波プローブやメカニカルスキャンプローブの音源情報を
複数設定することで、擬似超音波画像生成部１７ｂは、３次元Ｘ線ＣＴ画像から３次元擬
似超音波画像を複数生成する。そして、指標算出部１７ｃは、３次元超音波画像と各３次
元擬似超音波画像との指標を算出し、位置合わせ部１７ｄは、最適な指標を与えた３次元
擬似超音波画像の３次元Ｘ線ＣＴ画像における位置関係を特定する。図８は、３次元超音
波画像に対する位置合わせ部の処理の一例を説明するための図である。
【００６３】
　そして、位置合わせ部１７ｄは、最適な指標を与えた３次元擬似超音波画像の３次元Ｘ
線ＣＴ画像における位置関係に基づいて、図８に示すように、３次元超音波画像に設定さ
れている直交座標系により定まる断面と一致する２次元Ｘ線ＣＴ画像を特定可能な直交座
標系を、３次元Ｘ線ＣＴ画像に設定する。これにより、制御部１８は、操作者が指定した
３次元超音波画像の断面位置と略一致する２次元Ｘ線ＣＴ画像を表示することができる。
【００６４】
　次に、図９を用いて、第１の実施形態に係る超音波診断装置の処理について説明する。
図９は、第１の実施形態に係る超音波診断装置の処理を説明するためのフローチャートで
ある。
【００６５】
　図９に示すように、第１の実施形態に係る超音波診断装置は、超音波画像及び３次元医
用画像（３次元Ｘ線ＣＴ画像）の位置合わせ要求を、複数の音源情報とともに受け付けた
か否かを判定する（ステップＳ１０１）。ここで、複数の音源情報とともに位置合わせ要
求を受け付けない場合（ステップＳ１０１否定）、画像処理部１７は、待機状態となる。
【００６６】
　一方、複数の音源情報とともに位置合わせ要求を受け付けた場合（ステップＳ１０１肯
定）、分割部１７ａは、３次元医用画像を構成する各画素の輝度値に基づいて、個々の領
域が同一の物理的特性を有する複数の領域に当該３次元医用画像を分割する（ステップＳ
１０２）。
【００６７】
　そして、擬似超音波画像生成部１７ｂは、分割部１７ａにより分割された複数の領域そ
れぞれの物理的特性と音源情報とに基づいて、擬似超音波画像を生成する（ステップＳ１
０３）。すなわち、擬似超音波画像生成部１７ｂは、複数の音源情報から選択した一つの
音源情報を用いて、擬似超音波画像を生成する。
【００６８】
　その後、指標算出部１７ｃは、ステップＳ１０３で生成された擬似超音波画像と超音波
画像との指標を算出する（ステップＳ１０４）。例えば、指標算出部１７ｃは、相互相関
係数を算出する。
【００６９】
　そして、位置合わせ部１７ｄは、未処理の音源情報があるか否かを判定する（ステップ
Ｓ１０５）。ここで、未処理の音源情報がある場合（ステップＳ１０５肯定）、位置合わ
せ部１７ｄの制御により、擬似超音波画像生成部１７ｂは、ステップＳ１０３において、
未処理の音源情報から選択した一つの音源情報を用いて、擬似超音波画像を生成する。
【００７０】
　一方、未処理の音源情報がない場合（ステップＳ１０５否定）、位置合わせ部１７ｄは
、最適な指標が算出された擬似超音波画像の３次元医用画像における位置情報に基づいて
、位置合わせを行ない（ステップＳ１０６）、処理を終了する。
【００７１】
　上述してきたように、第１の実施形態では、擬似超音波画像生成部１７ｂは、超音波画
像の位置合わせ対象となる３次元医用画像内に描出された各組織の物理的特性と、当該３
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次元医用画像にて設定された超音波の仮想的送信位置、超音波の仮想的送信方向及び超音
波の仮想的音源特性を含む音源情報とに基づいて、当該３次元医用画像を擬似的に超音波
画像に変換した擬似超音波画像を生成する。そして、指標算出部１７ｃは、擬似超音波画
像生成部１７ｂにより生成された擬似超音波画像と超音波画像との類似性を表す指標を算
出する。そして、位置合わせ部１７ｄは、擬似超音波画像生成部１７ｂによる擬似超音波
画像生成処理及び指標算出部１７ｃによる指標算出処理を、音源情報を変更することで繰
り返して実行させ、超音波画像との指標が最適となった擬似超音波画像の３次元医用画像
における位置に基づいて、超音波画像と３次元医用画像との位置合わせを行なう。
【００７２】
　すなわち、第１の実施形態では、３次元医用画像を超音波画像特有の性質を有する擬似
超音波画像に変換することで、超音波画像と超音波画像とは異なる種類の医用画像間の位
置合わせを、超音波画像間での位置合わせとして実行することができる。従って、第１の
実施形態では、超音波画像と、超音波診断装置とは異なる種類の医用画像診断装置により
撮影された医用画像との位置合わせを精度良く行なうことが可能となる。
【００７３】
　また、第１の実施形態では、擬似超音波画像生成部１７ｂが用いる物理的特性は、３次
元医用画像における各組織の位置及び形状と、各組織の音響特性とを含み、擬似超音波画
像生成部１７ｂが用いる仮想的音源特性は、仮想的に送信される超音波の出力周波数、出
力パワー及び走査形状とを含む。
【００７４】
　すなわち、第１の実施形態では、超音波画像特有の性質を詳細に反映した擬似超音波画
像を生成することができる。従って、第１の実施形態では、超音波画像と、超音波診断装
置以外の医用画像診断装置により撮影された医用画像との位置合わせの精度をさらに向上
させることが可能となる。
【００７５】
　また、第１の実施形態では、分割部１７ａは、３次元医用画像を構成する各画素の輝度
値に基づいて、個々の領域が同一の物理的特性を有する複数の領域に当該３次元医用画像
を分割し、擬似超音波画像生成部１７ｂは、分割部１７ａにより分割された複数の領域そ
れぞれの物理的特性と音源情報とに基づいて、擬似超音波画像を生成する。
【００７６】
　すなわち、第１の実施形態では、自動的に３次元医用画像内に描出される各組織を特定
し、各組織の３次元医用画像における位置及び形状を特定することができる。従って、第
１の実施形態では、超音波画像と、超音波診断装置以外の医用画像診断装置により撮影さ
れた医用画像との位置合わせ処理を迅速に行なうことが可能となる。
【００７７】
（第２の実施形態）
　第２の実施形態では、上述した位置合わせ処理の結果を用いて、位置合わせ対象であっ
た超音波画像の補正を行なう場合について、図１０などを用いて説明する。図１０は、第
２の実施形態に係る画像処理部の構成を説明するための図である。
【００７８】
　第２の実施形態に係る超音波診断装置は、図１を用いて説明した第１の実施形態に係る
超音波診断装置と同様の構成を有する。しかし、第２の実施形態に係る画像処理部１７は
、図２を用いて説明した第１の実施形態に係る画像処理部１７と比較して、図１０に示す
ように、補正部１７ｅをさらに有する点が異なる。以下、これを中心に説明する。
【００７９】
　図１１に示す補正部１７ｅは、位置合わせ部１７ｄによる位置合わせ処理に用いられた
擬似超音波画像に対する超音波画像の位置ずれ情報に基づいて、当該超音波画像内に描出
される各組織の局所的な音速を算出し、当該算出した各組織の局所的な音速を用いて、当
該超音波画像を補正する。
【００８０】
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　すなわち、第１の実施形態において位置合わせ処理に用いられた擬似超音波画像「Ａ」
は、超音波送受信の伝播歪（部分的音速差による伝播遅延誤差）の影響を全く受けていな
い。このため、擬似超音波画像「Ａ」内に描出されている構造体（組織）や構造体の辺縁
部の位置座標は、正確である。一方、超音波診断装置にて生成された超音波画像「Ｂ」は
、上述したように、予め設定された平均音速「C0」を用いて生成されているため、超音波
送受信の伝播歪の影響を受けている。すなわち、超音波画像「Ｂ」内に描出されている構
造体（組織）や構造体の辺縁部の位置座標は、正確でない場合がある。
【００８１】
　そこで、補正部１７ｅは、擬似超音波画像「Ａ」と超音波画像「Ｂ」との相関をとるこ
とで、超音波画像「Ｂ」内の各組織における局所音速の「C0」からの偏移を計測する。以
下、局所音速の計測方法について、図１１～１３及び数式を用いて説明する。
【００８２】
　まず、補正部１７ｅは、擬似超音波画像「Ａ」の輝度分布「Ａ（ｘ，ｙ）」と、超音波
画像「Ｂ」の輝度分布「Ｂ（ｘ，ｙ）」との距離的な相関から、「Ａ」に対して「Ｂ」が
どの程度ずれているかを示す位置ずれ情報を算出する。具体的には、補正部１７ｅは、図
１１に示すように、擬似超音波画像「Ａ」に対しての超音波画像「Ｂ」の移動ベクトルを
算出する。なお、擬似超音波画像「Ａ」及び超音波画像「Ｂ」が３次元である場合、「Ａ
」の輝度分布は、「Ａ（ｘ，ｙ，ｚ）」と表され、超音波画像「Ｂ」の輝度分布は、「Ｂ
（ｘ，ｙ，ｚ）」と表される。
【００８３】
　例えば、「Ａ（ｘ１，ｙ１）」を、２次元擬似超音波画像の座標上の任意の点「位置座
標（ｘ１，ｙ１）」での輝度とし、「Ｂ（ｘ１，ｙ１）」を、２次元超音波画像の座標上
の任意の点「位置座標（ｘ１，ｙ１）」での輝度とする。ここで、（ｘ１，ｙ１）での「
Ａ」に対する「Ｂ」の移動ベクトルは、相互相関係数Dx1y1(u,v)に相当する。ここで、Dx
1y1(u,v)は、以下に示す式（１）により算出することができる。なお、（ｕ，ｖ）は、画
像上の座標（ｘ，ｙ）を、セクタスキャンを行なう仮想超音波プローブや超音波プローブ
１の位置を原点とする座標系にて表したものである。
【００８４】

【数１】

【００８５】
　すなわち、補正部１７ｅは、式（１）を用いて、基準である「Ａ（ｘ１，ｙ１）」に対
する「Ｂ（ｘ１，ｙ１）」の移動ベクトルDx1y1(u,v)を、全画像領域で算出する。これに
より、補正部１７ｅは、図１１に示すように、超音波画像「Ｂ」内の個々の点での移動ベ
クトルを、超音波画像「Ｂ」内にマッピングした移動ベクトルマップを取得する。
【００８６】
　そして、補正部１７ｅは、超音波画像「Ｂ」内の移動ベクトルから超音波ビーム方向の
移動成分（以下、ビーム方向成分と記載する）を計算する。例えば、２次元走査を行なっ
た場合、ビーム方向成分は、「ｄ（ｒ，Ｎ）」と表せる。ここで、「ｒ」は、座標系（ｕ
，ｖ）における原点「０」からの距離であり、「Ｎ」は、Ｎ番目のスキャンラインを示す
。すなわち、「ｄ（ｒ，Ｎ）」は、Ｎ番目のスキャンラインにおける距離「ｒ」に位置す
る点でのビーム方向成分である。なお、３次元走査を行なった場合、ビーム方向成分は、
「ｄ（ｒ，Ｎ，Ｍ）」と表せる。すなわち、「ｄ（ｒ，Ｎ，Ｍ）」は、Ｍ番目の走査面で
のＮ番目のスキャンラインにおける距離「ｒ」に位置する点でのビーム方向成分である。
【００８７】
　ビーム方向成分「ｄ（ｒ，Ｎ）」を算出する際、補正部１７ｅは、図１２に示すように
、超音波の走査形状が原点「０」を始点とするセクタスキャンであることから、Ｎ番目の
スキャンラインの角度「θN」と距離「ｒ」を用いて、超音波画像「Ｂ」の直交座標系か
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ら極座標系への座標変換を行なう。そして、補正部１７ｅは、取得した移動ベクトルマッ
プにおいて、Ｎ番目のスキャンライン上の各点のビーム方向成分を、以下の式（２）を用
いて算出する。
【００８８】
【数２】

【００８９】
　補正部１７ｅは、式（２）を用いることで、Ｎ番目のスキャンライン上の各点のビーム
方向成分を取得する。すなわち、補正部１７ｅは、式（２）を用いることで、Ｎ番目のス
キャンライン上の各点のビーム方向成分として取得する（図１２に示す拡大図中の実線矢
印を参照）。
【００９０】
　そして、補正部１７ｅは、図１３に示すように、Ｎ番目のスキャンライン上のビーム方
向成分の分布「ｄ（ｒ，Ｎ）」を微分処理することで、Ｎ番目のスキャンライン上の局所
音速の分布「Ｃ（ｒ，Ｎ）」を算出する。すなわち、補正部１７ｅは、図１３に示すよう
に、「ｄ（ｒ，Ｎ）」を微分処理することで、「Ｃ（ｒ，Ｎ）」の平均音速「C0」からの
偏移を計測する。
【００９１】
　ここで、局所音速の変化「ΔＣ（ｒ，Ｎ）」により、ビーム方向成分の時間的変化が生
じるため、局所音速の変化とビーム方向成分の時間的変化とは、以下の式（３）に示すよ
うに比例関係が成立する。
【００９２】
【数３】

【００９３】
　また、ビーム方向成分と、局所音速の変化の平均音速に対する変化率とは、比例すると
考えられるため、以下の式（４）に示す比例関係が成立する。
【００９４】
【数４】

【００９５】
　従って、式（３）及び式（４）から、以下の式（５）が成立する。
【００９６】
【数５】

【００９７】
　ここで、式（５）は、定数「Ａ」を用いることで、以下の微分方程式（６）として表さ
れる。
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【００９８】
【数６】

【００９９】
　微分方程式（６）の解は、定数「Ｂ」を用いることで、以下の式（７）となる。なお、
定数「Ａ」及び定数「Ｂ」は、境界条件を用いて求めることができる。
【０１００】

【数７】

【０１０１】
　ここで、式（７）に示す「ｔ」は、時間を示し、「ΔＣ（ｒ，Ｎ）」が「C0」に対して
十分に小さいとすると、「ｔ」は「ｒ／C0」と見なせるため、式（７）は、以下の式（８
）となる。
【０１０２】

【数８】

【０１０３】
　ここで、式（８）の両辺を「ｒ」で微分すると、定数「Ｅ」を用いて以下の式（９）が
得られる。
【０１０４】
【数９】

【０１０５】
　従って、式（９）を定数「Ｆ」を用いて変形すると、ビーム方向成分の分布から局所音
速の分布を算出するための以下の式（１０）が得られる。
【０１０６】
【数１０】

【０１０７】
　補正部１７ｅは、式（１０）を用いて、Ｎ番目のスキャンライン上のビーム方向成分の
分布「ｄ（ｒ，Ｎ）」から、Ｎ番目のスキャンライン上の各点の局所音速をマッピングし
た局所音速マップを取得する。これにより、補正部１７ｅは、全てのスキャンライン上の
各点の局所音速をマッピングした局所音速マップを取得する。なお、３次元走査が行なわ
れている場合、補正部１７ｅは、「ｄ（ｒ，Ｎ，Ｍ）」から「Ｃ（ｒ，Ｎ，Ｍ）」を算出
することで、局所音速マップを取得する。
【０１０８】
　そして、補正部１７ｅは、取得した局所音速マップから、平均音速「C0」からの局所的
偏移を算出する。そして、補正部１７ｅは、算出した局所的偏移を用いて、音速による歪
を補正するための受信遅延時間を算出する。そして、補正部１７ｅは、例えば、画像メモ
リ１５に記憶されている反射波信号を不等間隔サンプリングし、算出した受信遅延時間を
用いた加算処理を行なって反射波データを再生成する。そして、補正部１７ｅは、再生成
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した反射波データを用いて、超音波画像「Ｂ」の伝播遅延誤差を補正した超音波画像（補
正画像）を生成する。
【０１０９】
　このようにして生成された補正画像は、例えば、画像メモリ１５に格納され、補正画像
は、制御部１８の制御によりモニタ２に表示される。
【０１１０】
　次に、図１４を用いて、第２の実施形態に係る超音波診断装置の補正処理について説明
する。図１４は、第２の実施形態に係る超音波診断装置の補正処理を説明するためのフロ
ーチャートである。
【０１１１】
　図１４に示すように、第２の実施形態に係る超音波診断装置の補正部１７ｅは、位置合
わせ部１７ｄによる位置合わせ処理が終了したか否かを判定する（ステップＳ２０１）。
ここで、位置合わせ処理が終了していない場合（ステップＳ２０１否定）、補正部１７ｅ
は、位置合わせ処理が終了するまで待機する。
【０１１２】
　一方、位置合わせ処理が終了した場合（ステップＳ２０１肯定）、補正部１７ｅは、位
置合わせに用いられた擬似超音波画像に対する超音波画像の移動ベクトルを算出する（ス
テップＳ２０２）。
【０１１３】
　そして、補正部１７ｅは、算出した移動ベクトルから、ビーム方向成分を算出し（ステ
ップＳ２０３）、ビーム方向成分に対して微分処理を行なうことで、超音波画像内の各組
織の局所的な音速を算出し、超音波画像内の局所音速マップを取得する（ステップＳ２０
４）。
【０１１４】
　その後、補正部１７ｅは、取得した局所音速マップから、超音波画像を補正し（ステッ
プＳ２０５）、処理を終了する。すなわち、補正部１７ｅは、局所音速マップから超音波
画像内に描出された各組織における平均音速からの局所音速の偏移を算出する。そして、
補正部１７ｅは、各組織における平均音速からの局所音速の偏移から、音速による歪を補
正するための受信遅延時間を算出し、算出した受信遅延時間を用いて、反射波信号を再度
加算することで反射波データを再生成する。そして、補正部１７ｅは、再生成した反射波
データを用いて、超音波画像を補正する。
【０１１５】
　上述してきたように、第２の実施形態では、補正部１７ｅは、位置合わせ処理に用いら
れた擬似超音波画像に対する超音波画像の位置ずれ情報に基づいて、当該超音波画像内に
描出される各組織の局所的な音速を算出し、当該算出した各組織の局所的な音速を用いて
、当該超音波画像を補正する。
【０１１６】
　従って、第２の実施形態では、位置合わせが行なわれた超音波画像内の伝播遅延誤差を
補正することが可能となる。
【０１１７】
　なお、補正部１７ｅは、取得した局所音速マップから、局所弾性率マップを取得しても
よい。すなわち、音速「Ｃ」は、弾性率（Ｋ）を密度（ρ）で除した値の平方根となる。
従って、各組織の局所密度を略一定とすると、局所音速から、局所弾性率を算出すること
ができ、補正部１７ｅは、局所音速マップから、局所弾性率マップを取得することができ
る。ここで、腫瘤性病変を含む生体組織の弾性率を計測して画像化する技術である超音波
エラストグラフィー法が知られている。補正部１７ｅにより取得される局所弾性率マップ
は、超音波エラストグラフィー法に適用することで、正確な超音波エラストグラフィーを
生成することが可能となる。
【０１１８】
　なお、上述した第１の実施形態及び第２の実施形態では、超音波診断装置において位置
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された画像処理装置により、上述した位置合わせ処理が行なわれる場合であってもよい。
具体的には、図２に示す画像処理部１７の機能を有する画像処理装置が、超音波診断装置
及び超音波診断装置とは異なる種類の医用画像診断装置などから受信した２つの画像デー
タを受信して上述した処理を行なう場合であってもよい。
【０１１９】
　また、本実施例で説明した画像処理方法は、あらかじめ用意された画像処理プログラム
をパーソナルコンピュータやワークステーションなどのコンピュータで実行することによ
って実現することができる。この画像処理プログラムは、インターネットなどのネットワ
ークを介して配布することができる。また、この画像処理プログラムは、ハードディスク
、フレキシブルディスク（ＦＤ）、ＣＤ－ＲＯＭ、ＭＯ、ＤＶＤなどのコンピュータで読
み取り可能な記録媒体に記録され、コンピュータによって記録媒体から読み出されること
によって実行することもできる。
【０１２０】
　以上、説明したとおり、第１の実施形態及び第２の実施形態によれば、超音波画像と、
超音波診断装置とは異なる種類の医用画像診断装置により撮影された医用画像との位置合
わせを精度良く行なうことが可能となる。
【０１２１】
　本発明のいくつかの実施形態を説明したが、これらの実施形態は、例として提示したも
のであり、発明の範囲を限定することは意図していない。これら実施形態は、その他の様
々な形態で実施されることが可能であり、発明の要旨を逸脱しない範囲で、種々の省略、
置き換え、変更を行うことができる。これら実施形態やその変形は、発明の範囲や要旨に
含まれると同様に、特許請求の範囲に記載された発明とその均等の範囲に含まれるもので
ある。
【符号の説明】
【０１２２】
　１　超音波プローブ
　２　モニタ
　３　入力装置
　４　外部装置
　１０　装置本体
　１１　送受信部
　１２　Ｂモード処理部
　１３　ドプラ処理部
　１４　画像生成部
　１５　画像メモリ
　１６　内部記憶部
　１７　画像処理部
　１７ａ　分割部
　１７ｂ　擬似超音波画像生成部
　１７ｃ　指標算出部
　１７ｄ　位置合わせ部
　１８　制御部
　１９　インターフェース部
　１００　ネットワーク
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摘要(译)

解决的问题：使超声图像与由不同于超声诊断设备的类型的医学图像诊
断设备捕获的医学图像精确对准。 包括在根据实施例的超声诊断设备中
的图像处理单元17包括伪超声图像生成单元17b，指标计算单元17c和对
准单元17d。 伪超声波图像生成单元17b基于在作为超声波图像的对准对
象的三维医学图像中绘制的每个组织的物理特性，以及声源信息，来构
成伪三维医学图像。 生成转换为超声图像的伪超声图像。 指标计算单元
17c计算指示伪超声图像和超声图像之间的相似性的指标。 对准单元17d
通过改变声源信息来重复执行伪超声图像生成处理和指标计算处理，并
且该索引基于最佳伪超声图像在三维医学图像中的位置。 ，对齐位置。 
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