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(57)【要約】　　　（修正有）
【課題】肺組織によって遮られていない最初の大きな肺
血管の区域以外の、肺血管系内および肺組織自身内の動
脈および静脈の血流情報を検出する経胸壁肺ドップラー
システムを提供する。
【解決手段】患者１０の心臓または肺の動作は、経胸壁
肺ドップラーシステムにより、患者の肺内に超音波エネ
ルギーを送信すること、および肺内の血管と、この血管
を囲みかつ空気で満たされた肺胞との間の動く境界によ
って引き起こされる反射超音波のドップラーシフトを検
出することによって分析することができる。境界の動き
は、血管の直径が変動する原因となる血管内の圧力波に
よって引き起こされる。検出されたドップラーシフトは
、他の反射超音波信号よりも動く境界からの信号を増や
すように設計されたアルゴリズムを用いて処理され、次
いで、その結果が表示される。
【選択図】図１
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【特許請求の範囲】
【請求項１】
　超音波信号を処理する方法であって、
　少なくとも１心周期に対応するパワーおよび速度のデータを与えるために、肺から取得
した反射超音波信号測定のドップラーシフトを検出するステップと、
　前記肺内の血管と、該血管を囲みかつ空気で満たされた肺胞との間の動く境界によって
引き起こされる信号に対応し、他の反射超音波信号よりもノイズが低減されたパワーおよ
び速度のデータの組を生成するために、ノイズ・リダクション・アルゴリズムを用いて前
記パワーおよび速度のデータを処理するステップと、
　前記生成されたパワーおよび速度のデータの組を表示するステップと
　を含む方法。
【請求項２】
　前記超音波のエネルギーは、随意に１～２ｋＨｚのパルス繰り返し周波数を有する
パルスビームとして送信される、請求項１に記載の方法。
【請求項３】
　前記超音波のエネルギーは、少なくとも０．５ｃｍ、随意に０．５ｃｍ～３ｃｍの有効
断面を有する超音波ビームとして送信され、随意に単一要素のトランデューサーを使用し
て生み出される、請求項１に記載の方法。
【請求項４】
　前記反射超音波は、複数のセンサを使用して検出される、請求項１に記載の方法。
【請求項５】
　前記表示されたパワーおよび速度のデータの組と時間を合わせたＥＣＧを、共通の時間
スケールを用いて表示するステップをさらに含む、請求項１に記載の方法。
【請求項６】
　前記ノイズ・リダクション・アルゴリズムは、少なくとも１つのエッジ検出アルゴリズ
ムを使用したエッジ検出および包絡線の計算を含み、
　それにより、前記肺内の血管と該血管を囲みかつ空気で満たされた肺胞との間の境界の
動きを表す前記パワーおよび速度のデータの部分が、他の反射超音波信号から生じるノイ
ズを表す部分から分離され、
　前記少なくとも１つのエッジ検出アルゴリズムが、
　（Ａ）
　任意の所定時（ｔｉ）に関して、各パワースペクトルＡ（ｔｉ）に対する閾値ｔｈｒ（
ｔｉ）を、閾値ｔｈｒ（ｔｉ）が所定時（ｔｉ）の近傍の最低エネルギーの領域における
最大パワーレベルと等しくなるように設定することによって決定するステップ、および
　閾値ｔｈｒ（ｔｉ）より上のパワースペクトルＡ（ｔｉ）のすべての部分を、前記肺内
の血管と該血管を囲みかつ空気で満たされた肺胞との間の境界の動きを表す前記パワーお
よび速度のデータの部分に対応する部分とし、パワースペクトルＡ（ｔｉ）のそれ以外の
すべての部分を、他の反射超音波信号から生じるノイズを表す前記パワーおよび速度のデ
ータの部分に対応する部分とするステップ、
　ならびに／または
　（Ｂ）
　時間ｔ＝｛１，２，．．．Ｎ｝のそれぞれについてＰ（ｔ）＝｛ノイズ領域におけるパ
ワースペクトルＡ（ｔ）の平均｝を計算するステップ、
　｛Ｐ（１），Ｐ（２），．．．Ｐ（Ｎ）｝の平均および標準偏差に基づいて閾値ｔｈｒ
２を決定するステップ、および
　Ｐ（ｔ’）＞閾値ｔｈｒ２である各ｔ’について、Ｐ（ｔ’）≦閾値ｔｈｒ２となるま
で上方の包絡線を高くすることまたは下方の包絡線を低くすることによってＰ（ｔ’）を
減少させるステップ、
　から随意に選択され、
　随意にこれらエッジ検出アルゴリズムを組み合わせることによりエッジが計算される、
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請求項１に記載の方法。
【請求項７】
　前記少なくとも１つのエッジ検出アルゴリズムの使用の前に、前記パワーおよび速度の
データが複数の心周期から平均化され、随意に４～２０周期の間で平均化され、随意にそ
れぞれＲ波によって境界を定められる、請求項６に記載の方法。
【請求項８】
　前記送信するステップおよび検出するステップは、患者の前記肺の第１および第２の位
置に向けられる超音波プローブを用いて、少なくとも１心周期に対応する期間について、
前記第１および第２の位置のそれぞれの前記パワーおよび速度のデータを与えるステップ
が繰り返され、
　前記処理するステップは、パワーおよび速度のデータの第１の組および第２の組を生成
するために、少なくとも１つのノイズ・リダクション・アルゴリズムを用いて、前記第１
および第２の位置のそれぞれの前記パワーおよび速度のデータを処理するステップを含み
、
　前記表示するステップは、前記生成されたパワーおよび速度のデータの第１の組および
第２の組を表示するステップを含む、請求項１に記載の方法。
【請求項９】
　前記送信するステップおよび検出するステップは、前記患者の肺の第３の位置に向けら
れる超音波プローブを用いて、前記少なくとも１心周期に対応する期間について、前記第
３の位置の前記パワーおよび速度のデータを与えるステップがさらに繰り返され、
　前記第１の位置は前記患者の体に関して前記第２の位置より高い位置にあり、前記第２
の位置は前記患者の体に関して前記第３の位置より高い位置にあり、
　前記処理するステップは、パワーおよび速度のデータの第３の組を生成するために、少
なくとも１つのノイズ・リダクション・アルゴリズムを用いて、前記第３の位置の前記パ
ワーおよび速度のデータを処理するステップを含み、
　前記表示するステップは、前記生成されたデータの第３の組を表示するステップを含む
、請求項８に記載の方法。
【請求項１０】
　超音波信号を処理するための経胸壁肺ドップラーシステムであって、
　超音波エネルギーを患者の肺に送信し、少なくとも１心周期に対応するパワーおよび速
度のデータを与えるために、前記肺から反射超音波信号測定のドップラーシフトを検出す
るよう構成された超音波プローブと、
　前記肺内の血管と、該血管を囲みかつ空気で満たされた肺胞との間の動く境界によって
引き起こされる信号に対応し、他の反射超音波信号よりもノイズが低減されたパワーおよ
び速度のデータの組を生成するために、ノイズ・リダクション・アルゴリズムを用いて前
記パワーおよび速度のデータを処理すると共に、前記生成されたパワーおよび速度のデー
タの組を表示するよう構成されたパーソナルコンピューターと
　を備える経胸壁肺ドップラーシステム。
【請求項１１】
　前記超音波プローブは、随意に１～２ｋＨｚのパルス繰り返し周波数を有するパルスビ
ームとして、前記超音波エネルギーを送信するよう構成される、請求項１０に記載のシス
テム。
【請求項１２】
　前記超音波プローブは、少なくとも０．５ｃｍ、随意に０．５ｃｍ～３ｃｍの有効断面
を有し、随意に単一要素のトランデューサーを使用して生み出される超音波ビームとして
、前記超音波エネルギーを送信するよう構成される、請求項１０に記載のシステム。
【請求項１３】
　前記超音波プローブは、前記反射超音波を検出するための複数のセンサを有する、請求
項１０に記載のシステム。
【請求項１４】
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　前記ノイズ・リダクション・アルゴリズムは、少なくとも１つのエッジ検出アルゴリズ
ムを使用したエッジ検出および包絡線の計算を含み、
　それにより、前記肺内の血管と該血管を囲みかつ空気で満たされた肺胞との間の境界の
動きを表す前記パワーおよび速度のデータの部分が、他の反射超音波信号から生じるノイ
ズを表す部分から分離され、
　前記少なくとも１つのエッジ検出アルゴリズムが、
　（Ａ）
　任意の所定時（ｔｉ）に関して、各パワースペクトルＡ（ｔｉ）に対する閾値ｔｈｒ（
ｔｉ）を、閾値ｔｈｒ（ｔｉ）が所定時（ｔｉ）の近傍の最低エネルギーの領域における
最大パワーレベルと等しくなるように設定することによって決定するステップ、および
　閾値ｔｈｒ（ｔｉ）より上のパワースペクトルＡ（ｔｉ）のすべての部分を、前記肺内
の血管と該血管を囲みかつ空気で満たされた肺胞との間の境界の動きを表す前記パワーお
よび速度のデータの部分に対応する部分とし、パワースペクトルＡ（ｔｉ）のそれ以外の
すべての部分を、他の反射超音波信号から生じるノイズを表す前記パワーおよび速度のデ
ータの部分に対応する部分とするステップ、
　ならびに／または
　（Ｂ）
　時間ｔ＝｛１，２，．．．Ｎ｝のそれぞれについてＰ（ｔ）＝｛ノイズ領域におけるパ
ワースペクトルＡ（ｔ）の平均｝を計算するステップ、
　｛Ｐ（１），Ｐ（２），．．．Ｐ（Ｎ）｝の平均および標準偏差に基づいて閾値ｔｈｒ
２を決定するステップ、および
　Ｐ（ｔ’）＞閾値ｔｈｒ２である各ｔ’について、Ｐ（ｔ’）≦閾値ｔｈｒ２となるま
で上方の包絡線を高くすることまたは下方の包絡線を低くすることによってＰ（ｔ’）を
減少させるステップ、
　から随意に選択され、
　随意にこれらエッジ検出アルゴリズムを組み合わせることによりエッジが計算される、
請求項１０に記載のシステム。
【請求項１５】
　前記少なくとも１つのエッジ検出アルゴリズムの使用の前に、前記パワーおよび速度の
データが複数の心周期から平均化され、随意に４～２０周期の間で平均化され、随意にそ
れぞれＲ波によって境界を定められる、請求項１４に記載のシステム。
【発明の詳細な説明】
【技術分野】
【０００１】
（関連出願の相互参照）
　本願は、２００９年１０月２７に出願された米国仮出願第６１／２５５，３２２号明細
書、２０１０年４月２０日に出願された米国仮出願第６１／３２６，１３３号明細書、お
よび２０１０年１０月２１日に出願された米国仮出願第６１／４０５，４５４号明細書の
利益を主張するものであり、これらのそれぞれは参照により本明細書に組み込まれる。
【０００２】
　動脈および静脈内の血流速度のスペクトル測定のために超音波ドップラーを利用するこ
とは、一般的である。このような測定を行うために広く用いられている１つの手順は、３
つの主な段階、すなわち、超音波による画像化を利用することによって標的領域（流れが
測定される領域）を初期同定する段階、画像上の適切な位置にマーカーを配置する段階、
およびリアルタイムで流速を表示するためにエコー装置を画像化モードからスペクトルド
ップラー検査モードに切り替える段階を土台としている。この手順は、例えば肺静脈内の
血流を測定するために利用することができる。
【背景技術】
【０００３】
　経頭蓋ドップラー（ＴＣＤ）測定および末梢血管研究の一部には、比較的新しい別の手
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順が利用されている。この手順では、超音波ビームは、画像化に頼ることなく直接標的の
既知の部位に向けられる。ヒトの頭蓋の構造および配置とその構成要素とが、比較的解明
かつ知得されていることから、ウィリス動脈輪の動脈（脳底部にある）などの特定の血管
が、エコードップラーのみを用いる（つまり、画像化しない）上記の手順によって研究さ
れている。流速測定を画像化せずに行うことができるという事実により、実用に耐える画
像を取得するのが不可能な程度にまで超音波ビームを減衰かつ散乱させる頭蓋の骨を介し
て、測定を行うことが可能となっている。
【発明の概要】
【発明が解決しようとする課題】
【０００４】
　経頭蓋ドップラー測定は、脳内の構造を研究するために今や日常的に使用されているが
、この技術を適用して経胸壁的に肺血管を監視することは、これまで不可能だと考えられ
てきた。これは、骨よりもはるかに超音波を減衰かつ散乱させる多数のエアポケットを肺
が含んでいるという事実に起因する。このため、肺組織によって遮られていない最初の大
きな肺血管の区域以外では、肺血管系内および肺組織自身内の動脈および静脈における流
速は、ドップラー超音波によって研究されてこなかった。
【課題を解決するための手段】
【０００５】
　本発明の一態様は、患者の心臓または肺の機能性を評価する方法に関する。この方法は
、患者の肺内に超音波エネルギーを送信するステップ、および肺内の血管と、この血管を
囲みかつ空気で満たされた肺胞との間の動く境界（ｍｏｖｉｎｇ　ｂｏｒｄｅｒｓ）によ
って引き起こされる反射超音波のドップラーシフトを検出するステップを含む。境界の動
きは、血管の直径が変動する原因となる血管内の圧力波によって引き起こされる。検出さ
れたドップラーシフトは、他の反射超音波信号よりも動く境界からの信号を増やし、かつ
後に表示されるパワーおよび速度の処理済のデータを出力するように設計されたアルゴリ
ズムを用いて処理される。
【０００６】
　本発明の別の態様は、患者の心臓または肺の機能性を評価する方法に関する。この方法
は、患者の肺に向けられる超音波プローブを用いて、少なくとも１心周期に対応する期間
についてのドップラー超音波のパワーおよび速度のデータを取得するステップを含む。取
得ステップで取得されたパワーおよび速度のデータは、少なくとも１つのノイズ・リダク
ション・アルゴリズム（ｎｏｉｓｅ　ｒｅｄｕｃｔｉｏｎ　ａｌｇｏｒｉｔｈｍ）を用い
て処理され、パワーおよび速度の処理済のデータが表示される。（ａ）収縮期の心室収縮
に対応するディスプレイ上の特徴、（ｂ）心室弛緩に対応するディスプレイ上の特徴、（
ｃ）拡張期急速充満段階（ｄｉａｓｔｏｌｉｃ　ｒａｐｉｄ　ｆｉｌｌｉｎｇ　ｐｈａｓ
ｅ）に対応するディスプレイ上の特徴、（ｄ）心拍静止期に対応するディスプレイ上の特
徴、および（ｅ）心房収縮に対応するディスプレイ上の特徴のうちの少なくとも１つにお
ける異常は、患者の心臓または肺が異常な状態にあることと関連付けられる。
【０００７】
　本発明の別の態様は、患者の心臓または肺の機能性を評価する方法に関する。この方法
は、患者の肺に向けられる超音波プローブを用いて、少なくとも１心周期に対応する期間
についてのドップラー超音波のパワーおよび速度のデータを取得するステップを含む。取
得ステップで取得されたパワーおよび速度のデータは、少なくとも１つのノイズ・リダク
ション・アルゴリズムを用いて処理される。処理の後、その結果は、（ａ）収縮期の心室
収縮に対応するパワーおよび速度の処理済のデータの特徴、（ｂ）心室弛緩に対応するパ
ワーおよび速度の処理済のデータの特徴、（ｃ）拡張期急速充満段階に対応するパワーお
よび速度の処理済のデータの特徴、（ｄ）心拍静止期に対応するパワーおよび速度の処理
済のデータの特徴、ならびに（ｅ）心房収縮に対応するパワーおよび速度の処理済のデー
タの特徴に異常が無いかについて検査される。異常のないことは、患者の心臓または肺が
正常な状態であることと関連付けられる。
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【０００８】
　本発明の別の態様は、患者の心臓または肺の機能性を評価する方法に関する。この方法
は、患者の肺の第１の位置に向けられる超音波プローブを用いて、少なくとも１心周期に
対応する期間についてのドップラー超音波のパワーおよび速度のデータの第１の組を取得
するステップと、患者の肺の第２の位置に向けられる超音波プローブを用いて、上記少な
くとも１心周期に対応する期間についてのドップラー超音波のパワーおよび速度のデータ
の第２の組を取得するステップとを含む。第１の出力は、少なくとも１つのノイズ・リダ
クション・アルゴリズムを用いて、第１の組のデータを処理することによって生成され、
第２の出力は、少なくとも１つのノイズ・リダクション・アルゴリズムを用いて、第２の
組のデータを処理することによって生成される。
【図面の簡単な説明】
【０００９】
【図１】経胸壁肺ドップラー（「ＴＰＤ」）システムの実施形態のブロック図である。
【図２】図１のシステムによって生成された出力の例を示している。
【図３】図２に示された出力における５つの特徴の模式図である。
【図４Ａ】医療用ドップラー測定の「古典的モデル」を示している。
【図４Ｂ】ＴＰＤを利用して受信されたドップラー信号の発生源を示している。
【図５Ａ】健常被験者のＴＰＤ出力と肺の動脈および静脈内の血流速度の軌跡とを比較し
ている。
【図５Ｂ】正常呼吸中のＴＰＤ出力、およびさまざまな呼吸操作中のＴＰＤ出力である。
【図５Ｃ】正常呼吸中のＴＰＤ出力、およびさまざまな呼吸操作中のＴＰＤ出力である。
【図５Ｄ】正常呼吸中のＴＰＤ出力、およびさまざまな呼吸操作中のＴＰＤ出力である。
【図５Ｅ】正常呼吸中のＴＰＤ出力、およびさまざまな呼吸操作中のＴＰＤ出力である。
【図６】健常被験者から得た１０心周期について平均化した結果であるＴＰＤ出力を示し
ている。
【図７Ａ】正常洞調律の後に伝播性心房性期外収縮が続く場合のＴＰＤ出力を示している
。
【図７Ｂ】非伝播性心房性期外収縮が存在する場合のＴＰＤ出力を示している。
【図８】期外収縮が存在する場合のＴＰＤ出力を示している。
【図９】心房細動が発生した場合のＴＰＤ出力を示している。
【図１０Ａ】ＴＰＤ出力の３つの特徴についての、正および負の平均ピーク速度に関する
実験データを示している。
【図１０Ｂ】ＴＰＤ出力の３つの特徴についての、正および負の平均ピーク速度に関する
実験データを示している。
【図１０Ｃ】ＴＰＤ出力の３つの特徴についての、正および負の平均ピーク速度に関する
実験データを示している。
【図１１Ａ】健常被験者と異常被験者との間の速度差のグラフ図である。
【図１１Ｂ】健常被験者、ＣＯＰＤ被験者、および線維症被験者の間のパワーの差異のグ
ラフ図である。
【図１２】自動特徴認識アルゴリズムを用いて決定された複数の特徴の間の境界を示して
いる。
【発明を実施するための形態】
【００１０】
　本発明者らは、肺循環および肺の光散乱特性が、幅広い種類の心肺の病態生理学的状態
および疾患によって大幅に変化する場合があること、およびこのような知見が、診断およ
び治療で極めて重要な場合があることを認識してきた。本明細書に記載されている実施形
態は、肺内の動脈および静脈の機能性と、これらを囲んでいる肺組織の完全性および機能
性とを、ドップラー超音波を用いて監視するように設計されている。これは、本明細書で
は「経胸壁肺ドップラー」または「ＴＰＤ」と呼ばれる。
【００１１】
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　図１は、１つのそのような実施形態のブロック図である。プローブ１１（超音波トラン
スデューサを含む）とともに用いられるドップラー超音波機１２が、従来の方法で、被験
者１０の標的領域におけるすべての関連速度におけるパワーを経時的に測定するために用
いられる。これは、超音波パルスビームを生成すること、反射エネルギーを受信すること
、ドップラーシフトを計算すること、ならびにこうして取得されたデータを処理して超音
波反射体のパワーおよびこれに対応する速度のマトリックスを生成することによって実現
することができる。適切なドップラー超音波機１２の一例として、パルスドップラーシス
テムであるソナラ／テク（Ｓｏｎａｒａ／ｔｅｋ）パルス経頭蓋ドップラー装置（米国、
ウィスコンシン州、マディソン市のヴィアシス社（Ｖｉａｓｙｓ，Ｍａｄｉｓｏｎ，Ｗｉ
ｓｃｏｎｓｉｎ，ＵＳ）から市販されている）が挙げられる。ドップラー超音波機１２は
、自身が捕獲するデータを、従来のドップラー超音波表示を生成する（例えば、コンピュ
ータ１３に付随するモニタ上に）ためのソフトウェアがロードされているパーソナルコン
ピュータ１３に送信する。この表示では、ｘ軸は時間を表し、ｙ軸は速度を表し、色はパ
ワーを表す。超音波パラメータを制御するための適切なソフトウェアもまた、ヴィアシス
社から市販されている。ここで留意すべきは、別の実施形態では、ドップラー超音波機１
２およびパーソナルコンピュータ１３の機能が、１つの装置に統合されてもよいことであ
る。
【００１２】
　好ましくは、さらにＥＣＧシステム１４が用意される。ＥＣＧシステム１４は、従来の
ＥＣＧ誘導１５と接続され、任意の従来の方法で出力を生成する。出力は、好ましくは、
ドップラー超音波機１２と時間的に同期させられ、それにより、ＥＣＧおよび超音波表示
の両方を同じ時間スケールで表示することができる。ＥＣＧシステム１４の出力は、任意
の従来の方法でパーソナルコンピュータ１３に供給される。別の実施形態では、ＥＣＧシ
ステム１４が、代わりとしてドップラー超音波機１２に統合されてもよい。
【００１３】
　焦点距離が４ｃｍ、直径が２１ｍｍ、２ＭＨｚのセンサなどの標準的なＴＣＤプローブ
を、プローブ１１として用いてもよい。ソナラ／テク機とともに使用するための適切なプ
ローブが、ヴィアシス社から市販されている。末梢血管または心臓血管のドップラー超音
波測定を行うための従来のプローブも使用することができる。しかしながら、これらの用
途では、通常は細いビーム（多くの場合、フェーズド・アレイ・トランスデューサを用い
て成形される）が用いられるため、比較的小さな標的の幾何学的特徴付けに役立つ高い空
間分解能が得られる。このような細いビームは、ＴＰＤに関しては使用に適した結果を生
み出すものの、一部の好ましい実施形態では、比較的太いビーム、例えば有効断面（ｅｆ
ｆｅｃｔｉｖｅ　ｃｒｏｓｓ　ｓｅｃｔｉｏｎ）が少なくとも１／２ｃｍ（例えば、１／
２ｃｍから３ｃｍの間）のビームが用いられる。これは、より小型のトランスデューサを
使用することによって実現することができるし、他の解剖用途で一般的なフェーズド・ア
レイ・トランスデューサの代わりに、単一要素のトランスデューサを使用することによっ
て実現することができる。より太いビームが用いられる場合、血管（動脈および静脈の両
方）とこれを囲む肺組織とからなり、かつ幾何学的形状が特定されていない比較的大きな
複合体を、肺が含むという事実を、このシステムは活かすことができる。
【００１４】
　ここで留意すべきは、超音波を用いる肺の画像化は、超音波が散乱してしまうせいで不
可能なため、既知の解剖学的構造以外に指針のない状態で標的を走査しなければならない
ことである。さらに留意すべきは、散乱がフェイズアレイまたは機械的手段による走査の
有利性を低下させることである。さらには、肺の深さ全体にわたって散乱が引き起こされ
るため、ＣＷ（連続波）超音波は、肺に利用する場合にはＰＷ（パルス波）ドップラー超
音波よりも有効性が低い。したがって、一部の好ましい実施形態では、比較的太いビーム
のＰＷ超音波が利用される。随意に、このような実施形態では、体の表面に配置される複
数のセンサが使用されてもよい。
【００１５】
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　随意に、特別に選択または設計された超音波プローブおよび／または適切なビーム出力
制御装置が用いられてもよい。これらの動的ビームの形およびサイズは、調節可能である
ため、さまざまな容積の組織に対して測定を行うことができる。ここで留意すべきは、ド
ップラーが他の組織標的に用いられる場合と対照的に、比較的大きな容積体から発生する
複数の信号の平均および積分には、有益な情報が含まれていることである。
【００１６】
　ドップラー信号をもとに表示を生成するための標準的なソフトウェアに加えて、パーソ
ナルコンピュータ１３には、好ましくは、ＴＰＤを作動させ、かつ所望の動作モード、表
示モード、およびストレージモードを選択するためのソフトウェアが搭載される。さらに
、パーソナルコンピュータ１３は、適切なデータ・ストレージ・リソースを搭載するか、
またはこれと接続される（例えば、ローカル・ハード・ドライブまたはリモート・ハード
・ドライブ）。パーソナルコンピュータ１３は、好ましくは、肺組織による信号の散乱お
よび減衰によって生成されたノイズを最小化するように最適化された１つ以上のノイズリ
ダクション（ＮＲ）アルゴリズムを用いて、速度およびパワー対時間の元データを処理す
る。
【００１７】
　ノイズリダクションを行う１つの好ましい方法には、２つの段階（平均化およびエッジ
検出）が含まれる。第１の段階では、複数の心周期を平均化した信号が、Ｎ個の特性信号
のパワー／速度データを平均化することによって得られる。このとき、Ｎ個の信号のそれ
ぞれは、好ましくは単一心周期を表す。Ｎは、好ましくは、４から２０の間の整数（例え
ば、１０）である。好ましくは、各信号は、各端部におけるＲ波によって境界を定められ
るものの、別の実施形態では、心周期の他の点を時間基準点として用いてもよい。計算に
よって平均化された信号は、被験者のスペクトログラムの挙動を特徴付けていると考えら
れ、したがって、関連する特徴を後に決定する際の土台である。ここで留意すべきは、こ
の平均化の段階を実施することは好ましいものの、別の実施形態では、この段階を省略す
ることができ、この後の処理を単一心周期からのデータに対して行うことができるという
ことである。
【００１８】
　第２の段階は、エッジ検出および包絡線（ｅｎｖｅｌｏｐｅ）の計算である。この段階
では、振幅および時間の両方に関してパワーおよび速度の信号の軌跡対時間が描出され、
それによって血管の動きを表す部分（つまり、信号）がノイズから分離される。ノイズを
低減する１つ以上のアルゴリズムが、この段階中に用いられてもよい。好ましい一実施形
態では、２つのエッジ検出専用のアルゴリズム（本明細書ではアルゴリズムＡおよびアル
ゴリズムＢと呼ぶ）が、データに適用される。アルゴリズムＡおよびアルゴリズムＢの両
方は、平均化された信号に適用され、平均化された画像における信号とノイズとの間のエ
ッジ（つまり、包絡線）を計算する。
【００１９】
　アルゴリズムＡは、所定時における信号とノイズとの間のエッジ（ｅＡ）が、この時点
の近傍にあるデータの統計だけから決定される局所的一次元的方法である。このアルゴリ
ズムには２つのステップが含まれる。すなわち、第１のステップでは、任意の所定時（ｔ
ｉ）に関して、各パワースペクトルＡ（ｔｉ）に対する閾値「ｔｈｒ（ｔｉ）」を、ｔｉ
の近傍の最低エネルギーの領域を探索することによって決定する。次に、ｔｈｒ（ｔｉ）
をこの領域の最大パワーレベルと等しくする。次に、ｔｈｒ（ｔｉ）をＡ（ｔｉ）に適用
し、ｔｈｒ（ｔｉ）より上のＡ（ｔｉ）のすべての部分を動く領域に対応する部分とみな
し、それ以外のすべての部分をノイズに対応する部分とみなす。
【００２０】
　アルゴリズムＡの第２のステップでは、ノイズの統計を用いて、流れとノイズとの間の
最初の区別を精緻化する。すなわち、このステップでは、推定値を想定し（ノイズ領域に
含まれる流れ）、包絡線検出を調節して流れのピクセルをノイズ領域から除外し、そして
ノイズ領域内の流れのピクセルを、それが相対的に高い値であることから同定する。
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　記号的には、これは、以下の３つのステップとして、すなわち、
　（ａ）各ｔ＝｛１，２，．．．Ｎ｝について、Ｐ（ｔ）＝｛ノイズ領域におけるＡ（ｔ
）の平均｝を計算するステップ、
　（ｂ）｛Ｐ（１），Ｐ（２），．．．Ｐ（Ｎ）｝の平均および標準偏差（ａｖｅｒａｇ
ｅ　ａｎｄ　ｓｔｄ）に基づく閾値「ｔｈｒ２」を決定するステップ、
　（ｃ）Ｐ（ｔ’）＞ｔｈｒ２である各ｔ’について、Ｐ（ｔ’）≦ｔｈｒ２となるまで
上方の包絡線を高くすることまたは下方の包絡線を低くすることによってＰ（ｔ’）を減
少させるステップとして表すことができる。
　好ましくは、より良い結果を求めて、ステップ（ａ）～（ｃ）が複数回（例えば、１０
回）繰り返される。
【００２１】
　アルゴリズムＢは、データを２次元画像として処理するエッジ検出アルゴリズムである
。この方法では、信号は、ノイズによって囲まれ、かつノイズから区分された対象とみな
され、それに応じてエッジ（ｅＢ）が計算される。この区分方法は、チャン－ベセ（Ｃｈ
ａｎ－Ｖｅｓｅ）アルゴリズムを実行する方法である（参照により本明細書に組み込まれ
る、Ｃｈａｎ　Ｔ．Ｆ．，Ｖｅｓｅ　Ｌ．Ａ．，Ａｃｔｉｖｅ　ｃｏｎｔｏｕｒｓ　ｗｉ
ｔｈｏｕｔ　ｅｄｇｅｓ．Ｉｍａｇｅ　Ｐｒｏｃｅｓｓｉｎｇ　ＩＥＥＥ，Ｔｒａｎｓａ
ｃｔｉｏｎｓ　ｏｎ，Ｖｏｌｕｍｅ１０，Ｉｓｓｕｅ２：２６６～２７７（Ｆｅｂ２００
１）参照）。
【００２２】
　次に、アルゴリズムＡ（ｅＡ＝［ｅＡ（ｔ１），ｅＡ（ｔ２），．．．］）によって計
算されたエッジは、アルゴリズムＢ（ｅＢ＝［ｅＢ（ｔ１），ｅＢ（ｔ２），．．．］）
によって計算されたエッジと組み合わされる。これらの２つのエッジを組み合わせる１つ
の適切な方法は、所望のエッジが、獲得された２つのエッジの間を通ると想定することに
よるものである。これは、さまざまな方法を用いて実現することができる。１つの方法は
、各点におけるアルゴリズムＡおよびアルゴリズムＢの結果を単純に平均化することであ
る。上記の２つのエッジを組み合わせるための別の方法は、（１）間隙における画像のパ
ワーレベルを時間で積分し、（２）その結果を、極大値「１」および極小値「０」をとる
ように線形変換し、そして次に（３）時点ｔｉにおけるエッジに関する出力を、式ｅ（ｔ
ｉ）＝ｗ（ｔｉ）＊ｅＡ（ｔｉ）＋（１－ｗ（ｔｉ））＊ｅＢ（ｔｉ）によって決定する
ことによって、重みのアレイ（ｗ＝［ｗ（ｔ１），ｗ（ｔ２），．．．］）を作成する方
法である。
【００２３】
　結果として得られた出力は、好ましくは、一次元メジアンフィルタ（例えば、次数３の
）により平滑化され、表示される。図２には、結果として得られた出力の例が示されてい
る。ここで留意すべきは、別の実施形態では、ただ１つのアルゴリズムだけ（つまり、ア
ルゴリズムＡ、アルゴリズムＢ、または異なるＮＲアルゴリズムのどれか）を、それだけ
で使用してもよいし、他のＮＲアルゴリズムと組み合わせて使用してもよい。
【００２４】
　図２には、プローブを胸骨から右に約３ｃｍ、かつ剣状骨の先端の高さから上に７ｃｍ
の位置（おおよそ第４肋間の位置）に配置して、２ＭＨｚのドップラー超音波システムを
用いて得られた、健常被験者の右肺内の超音波反射体の速度２２が示されている。超音波
ビームは、胸の表面に対しておおよそ垂直であった。図２では、より暗い部分が、より高
いパワーに対応している。好ましくは、さらに従来のＥＣＧ２４が、図２の下部に表示さ
れる。類似の記録を、最大で１４ｃｍの深さ（ゲート（ｇａｔｅ））における記録、およ
び心臓が占めていない部分の左肺から得た。右肺に関する最大信号パワーを、表面下８～
９ｃｍの深さで記録した。
【００２５】
　従来のＴＣＤシステムで用いるのと同じパルス繰り返し周波数（ＰＲＦ）（つまり、３
～１０ｋＨ）を、ＴＰＤシステムに用いてもよい。しかしながら、ＴＰＤソノグラム２２
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には、心周期と同じ周期でありかつ通常では最大でもわずか約３０ｃｍ／ｓｅｃの値に達
するにすぎない媒質速度信号が、複数含まれている。これらのピーク速度が相対的に低い
（大きな動脈内のドップラー流れ測定と比べて）ため、使用するＴＰＤのＰＲＦは、標準
的なパルスドップラーシステムより低い値に設定されてもよい。ＰＲＦを１～２ｋＨｚに
下げることによって、有効なビーム透過深度が、従来のＰＲＦと比べて少なくとも２倍に
なる。これは、肺内の超音波速度が、脂肪、筋肉などよりも約３０～５０％低く、したが
って、有効な透過深度が低くなっているため、重要なことである。好ましくは、ソフトウ
ェアが、このより低い速度を考慮して構成される。肺内で信号が発生する移行点は、肺信
号（つまり、反響の極めて大きな信号）が現れる最も浅い点を認識することによって検出
することができる。ここで留意すべきは、異なる肺の深さからの測定値が極めて似た軌跡
になること、および他の明らかに正常な被験者についての軌跡が、一般に似た特性を有し
ていたことである。
【００２６】
　各極性（正または負）に関して、比較的エネルギーが高く、かつ形状が大まかにいって
三角形の５つの顕著な特徴を、通常は同定することができるということが分かる。これら
の５つの特徴は、図３に＃１～５の番号を振られて模式的に示されている。これらの特徴
のそれぞれは、正の成分（つまり、流れの方向がプローブに向かっていることを示す正の
速度）、およびこれに対応する負の成分（つまり、流れの方向がプローブから離れる方向
に向かっていることを示す負の速度）を含んでおり、正／負の高い対称性を有する。した
がって、これらの特徴のそれぞれは、相対する方向への同時的移動を示している。図３か
ら分かるように、これらの特徴は、心周期と同期している（ＥＣＧ２４におけるＲ波２６
に注目）。
【００２７】
　動作原理
【００２８】
　肺に関して記録された上記の信号は、唯一の発生源を有するとみられる。周知のように
、肺は、極めて多くの肺胞管、肺胞嚢、および非常に薄い膜によって被包された微小な気
体容積体（ｍｉｎｉａｔｕｒｅ　ｇａｓ　ｖｏｌｕｍｅｓ）であるとみなすことができる
肺胞からなる。肺胞は、球状体として表現するのが適切であると考えることができ、その
サイズは５０～１５０μの範囲内である。超音波にさらされるとき、これらの天然の肺構
成要素は、超音波検査に使用される超音波造影剤と多くの点で似ている。（超音波造影剤
は、エコー輝度の高い、つまり、超音波を反射するという物体の能力を有する、気体で満
たされた微小気泡である。）肺胞と軟組織との間のエコー輝度の差異が極めて大きいため
、エネルギーの大半が反射される。
【００２９】
　散乱が発生するため、肺構造の超音波画像を得ることは不可能であるものの、それは、
軟組織と肺胞との間の反射パワーの高い境界の動きを検出するときに実際の役に立つ。こ
の境界の動きは、呼吸によって引き起こされるが、心収縮と血液中および肺血管内を伝わ
る機械的脈波とによってより顕著に引き起こされる。肺血管が極めて大きなコンプライア
ンス（つまり、体循環のコンプライアンスと比べてはるかに大きな）を有すること、およ
び血管を囲みかつ空気で満たされた肺胞組織が高い圧縮性を有することは周知である。し
たがって、肺の動脈および静脈内の圧力波は、それらの直径の大幅な変動を引き起こす。
さらに、この変動によって、反射パワーの高い境界が動かされ、その近傍の肺胞、肺胞嚢
などが圧迫され動かされる。組織と空気とでは超音波伝播速度が大きく異なるため、それ
らの境界には、高いエコー輝度および強い超音波反射の原因となる機械的結合不整合（ｍ
ｅｃｈａｎｉｃａｌ　ｃｏｕｐｌｉｎｇ　ｍｉｓｍａｔｃｈ）（この事例では、ドップラ
ーシフトの原因となる動く反射体に由来する）がある。これらの反射は、大抵がノイズレ
ベルより上の１００ｄＢのオーダーである（動脈内を流れる血液から測定された典型的な
パワー（ノイズレベルより上の３０～４０ｄＢの範囲内の）と比較）。これらの信号は非
常に強いため、反響は、動かない肺組織の層（超音波エネルギーを約４０ｄＢ／ｃｍだけ
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減衰させる）で部分的に遮られている場合であっても、ドップラーシステムによって受信
される。
【００３０】
　図４Ａおよび図４Ｂには、従来のドップラー信号と胸壁を介してＴＰＤを用いて受信さ
れた信号との間の差異が示されている。図４Ａには、装置によって、動脈および静脈内の
血流４２に起因、より詳細には、それらの血管４４を通って赤血球４３（超音波を反射す
る）が移動することに起因するドップラー周波数シフトが測定される、医療用ドップラー
測定の「古典的モデル」が示されている。
【００３１】
　図４Ｂには、ＴＰＤを用いて受信されるドップラー信号の発生源が示されている。ここ
では、心臓の拍動が、血管を通して血液３２を送る圧脈拍を生み出すことから、血管壁３
４が、瞬間的に外側に膨らみ、それを囲みかつ空気で満たされた肺胞、肺胞嚢など３５を
圧迫するため、圧力の変動が血管の直径を変動させる。血管－肺胞の動く境界によって引
き起こされる反射超音波のドップラーシフトは、パワーおよび速度対時間のプロットに変
換され、ＴＰＤシステムによって表示される。これらの信号のうちの大多数が、小さいサ
イズの動脈および静脈と、中間サイズの動脈および静脈とによって生成されることが、予
想される。このモードで生成された信号に特有の特徴（体の他の部分の血流よって生成さ
れる信号と対照的な）は、双方向的であることである。肺柔組織があらゆる側面から血管
を囲んでいるため、ビームの相対方向に関係なく、より近くの境界がビーム源の方向に動
く一方で、遠くの側の境界がビーム源から離れた方向に動くということから、この現象が
発生しやすい。その結果、正反対の極性をもつ類似の信号が生成される。場合によっては
、図２に示されているように、信号はほぼ完全に対称的であるように見える。このような
対称性は、肺以外の血流の記録にはめったにみられない。
【００３２】
　血管を通る血流の従来のドップラー測定（この場合、動きは血流それ自体である）では
、プローブは、超音波ビームが、流れ軸線に可能な限り平行になり、これにより最大速度
が得られるように配置されるということが重要である。これと対照的に、本明細書に記載
されているＴＰＤ測定のもととなる動きは、血流の方向に対して直角であり、したがって
、最適な位置は、流れの軸線に直角でかつ血管の半径に平行となる位置である。しかしな
がら、肺内には非常に多くの血管があるため、位置決めは、ＴＰＤに関してはそれほど重
要ではない（血管を通る血流の従来のドップラー測定と比較して）。
【００３３】
　図２における特徴は、ＥＣＧ２４のＲ－Ｒ間隔に対応する反復的サイクルを常に繰り返
すことから、心臓の拍動と同期して動く間に超音波エネルギーを反射する構造に由来する
に違いないと結論されてきた。これらのエンティティは、心臓自身、肺血管内を流れる血
液、脈動血管、またはこれらと肺胞、肺胞嚢、空気などとの接続部である場合がある。
【００３４】
　記録された信号を、肺ドップラー速度信号（ＬＤＶＳ）と呼ぶことにする。図５Ａでは
、心周期の持続時間を同じ時間スケールに合わせて、ただ１つの心周期に関して、健常被
験者の典型的なＬＤＶＳ５２と肺の動脈および静脈の両方における血流速度の軌跡５５、
５６とを比較している（ＥＣＧ２４のＲ波２６に注目）。重要な相関関係が存在する。図
５Ｂ～図５Ｅでは、正常呼吸のＬＤＶＳ５６（図５Ｂ）と、複数の心周期にわたってさま
ざまな呼吸操作を行った際に記録されたものとを比較している。例えば、ＦＲＣ（機能的
残気量）を残して息を止めている間（図５Ｃ）、特徴５７は、正常な形および速度を示し
ている一方で、パワーが減衰していることを示している。胸腔の圧力が著しく上昇するバ
ルサルバ操作を行っている間（図５Ｄ）、特徴５８は、事実上消えているように見える。
これと対照的に、胸腔内に陰圧を発生させるミュラー操作を行っている間（図５Ｅ）、Ｌ
ＤＶＳ５９の速度および信号のパワーは増加する。
【００３５】
　５つの特徴（＃１～５）が心臓の拍動およびこれと関連する機械的事象と同期している
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ことは、信号源が心臓および血管によって引き起こされる拍動と関係していることを示し
ており、特徴が呼吸操作によって大きく変化すること（図５Ｃ～図５Ｅ参照）は、肺柔組
織の状態がその形に大きく影響することを示している。類似の信号が肺の全体にわたって
記録されるという事実は、肺柔組織が強い機械的ダンピング特性（ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ
　ｄｕｍｐｉｎｇ　ｐｒｏｐｅｒｔｙ）を有するにもかかわらず、心臓と太い血管との直
接的な関連性を否定するものである。したがって、拍動の分散は、肺内の血管（比較的細
い血管も含めて）を伝わる伝播によるものであるに違いない。
【００３６】
　上記した動作原理に基づき、図２および図３に示された５つの特徴は、以下のように解
釈される。すなわち、通常極めて顕著な特徴＃１は、Ｒ波のすぐ後に現れるものであり、
心室収縮に対応する。より低いピーク速度を有する特徴＃２は、ＥＣＧのＴ波、再分極化
、および心室弛緩に対応する。多くの場合に２重に隆起し、かつ比較的長く持続する特徴
＃３は、主に拡張期急速充満段階の間に現れると考えられる。通常は低いピーク速度を有
する特徴＃４は、心拍静止期に対応する。心拍静止期の後半は、多くの場合検出可能な信
号を伴わない。通常は高いピーク速度を有する特徴＃５は、心房収縮に一致する。
【００３７】
　したがって、これらの５つの特徴の相対的な振幅、上昇時間、下降時間、および持続時
間などは、血流の血行動態、さまざまな心血管システム構成要素の受動的機械的特性、お
よび活動（収縮）力に関する情報を提供する。さらに、この表示は、主に肺システムに関
係する情報を提供する。
【００３８】
　反響が組織－空気の動く境界によって生成されるという原理を検証するために、ドップ
ラーソノグラムを、微小気泡（０．５ｍｍ以下）を含む擬似血液（米国、コネティカット
州、ＡＴＳ研究所のドップラー試験流体７０７（Ｄｏｐｐｌｅｒ　ｔｅｓｔ　ｆｌｕｉｄ
　７０７，ＡＴＳ　Ｌａｂｏｒａｔｏｒｉｅｓ　Ｉｎｃ．ＣＴ，ＵＳＡ））が適切な血管
内を流れるファントム（ｐｈａｎｔｏｍ）を用いて作製した。ソノグラムでは、泡は明る
い「輝点」（ｂｌｉｐ）として現れる。流れる擬似血液および泡のパワースペクトルは、
動く気泡によって生成されたピークパワーが、類似の条件下で記録された流れる擬似血液
および冠血管の流れのピークパワーより約４０ｄＢ高いことを示す。これらの結果は、上
記した原理と一致する。
【００３９】
　座位または仰臥位の被験者の胸壁上に配置された超音波センサを用いて、右または左の
肺に関して、２７歳から７２歳までの１０人の健常ボランティアに対して測定を行った。
焦点距離が４ｃｍ、２１ｍｍ、２ＭＨｚのセンサは、標準の超音波ゲルにより胸壁と一致
するインピーダンスであった。胸壁上の異なる位置についての測定を、パルスＴＣＤ装置
（米国、ウィスコンシン州、マディソン市、ヴィアシス社のソナラ／テク）を用いて、３
ｋＨｚのパルス繰り返し率（ＰＲＦ）で行った。送信されたパルスパワーは、許容最大Ｉ
ＳＰＴＡ．３（４９２ｍＷ／ｃｍ２）の最大で１０％であった。被験者は、３つの標準誘
導ＥＣＧ（Ｎｏｒａｖ　Ｍｅｄｉｃａｌ　Ｌｔｄ，Ｙｏｋｎｅａｍ，Ｉｓｒａｅｌ）につ
ながれ、その出力が表示に含められた。
【００４０】
　結果として得た速度およびパワー対時間の軌跡を観察することから、肺柔組織の機械的
特性一般についての診断情報、およびそれらの軌跡が予期される正常な軌跡から逸れると
きの特定の場所における肺柔組織の機械的特性についての診断情報を得ることができる。
これは、組織構造（気腫、線維症、無気肺などに関連している可能性のある）、血管系、
または肺胞内もしくは肺胞周囲の流体の存在（塞栓および出血などのうっ血性心不全また
は肺炎血管事象）などに関係する情報を含む場合がある。正常からのこれらの逸脱は、さ
まざまな組織要素の弾性的特性および質量、ならびにそれらの空間分布が変動することに
起因する。このような変動に対応して、パワースペクトルのプロファイル、時定数、持続
時間、または軌跡の振幅（相対的または絶対的）が、全体的または局所的に変動する。深
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呼吸、強制呼気、息止め、バルサルバ操作、体操などの生理的操作を、診断能力を高める
ために用いてもよい。ここで留意すべきは、肺内部の任意の要素に反射した超音波が、間
に介在する肺柔組織および胸壁を通過するときに変調されることである。この組織は、特
定の特性の機械的フィルタとして機能する。これらの特性は、このフィルタを通過する信
号のパワースペクトルが、Ｇａｖｒｉｅｌｙ　Ｎ．，Ｙ．Ｐａｌｔｉ＆Ｇ．Ｅｌｒｏｙに
よって説明された音響信号に関するフィルタ特性に反映されるように関連柔組織の状態に
依存する（参照により本明細書に組み込まれるＳｐｅｃｔｒａｌ　Ｃｈａｒａｃｔｅｒｉ
ｓｔｉｃｓ　ｏｆ　Ｎｏｒｍａｌ　Ｂｒｅａｔｈ　Ｓｏｕｎｄｓ，Ｊ．Ａｐｐｌ．Ｐｈｙ
ｓｉｏｌ．５０：３０７～３１４（１９８１））。
【００４１】
　随意に、ただ１人の被験者から得た複数の心周期についての信号を、ＥＣＧ２４のＲ波
２６を基準点として用いることによって平均化してもよい。図６には、例えば、右肺に関
して記録された健常被験者から得た１０心周期の平均６２が示されている。上記した特徴
＃１～５に対応する５つの特徴＃６１～６５を見ることができる。軌跡は、一般に他の健
常被験者についても同様であった。
【００４２】
　心機能の検出および特徴付け
【００４３】
　本明細書に記載されているＴＰＤシステムの１つの有用な用途は、肺のＴＰＤ測定によ
って心臓系の機能を間接的に確認するためのツールとしての用途である。これが可能なの
は、心臓の活動の結果が、心臓の発生源から肺容積の全体まで肺血管を伝わって伝播する
からである。正常な機械的な心臓の活動からの臨床的に重要な複数の逸脱について、この
ようにＴＰＤを用いて検出および特徴付けを行うことができる。いくつかの例を以下に挙
げる。
【００４４】
　図７Ａには、心房性期外収縮に起因する不整脈の場合に肺信号が正常なパターンから変
動する様子が示されている。心房性期外収縮は、追加的な異常心収縮の一タイプである。
図７Ａの左側は、正常洞調律の典型的な信号を示しており、右側は、心室にまで伝播する
心房性期外収縮７１の出現（つまり、洞結節によって生み出される初期電気拍動によって
生成される信号）を示している。これらの信号は、基本的に正常律動複合の繰り返しであ
る。つまり、それらは、心房性期外収縮（特徴＃５）と、これに続く心室性期外収縮（特
徴＃１）および心室弛緩（特徴＃３）とを含む。それらが十分早期に発生するとき、心房
収縮信号（特徴＃５）が、前の心室弛緩（特徴＃３）に間隔を空けずに重なる場合がある
。図７Ｂには、異常な追加的特徴＃５＊の後に特徴＃１および＃３がないことが示してい
るように、心房から心室に伝播しない、心房収縮（特徴＃５）を引き起こす心房性期外収
縮７３によって生成された信号の特性が示されている。
【００４５】
　図８には、心室内の異常な電気的活動８２により発生した期外収縮（特徴＃１＊）によ
って生成された信号が示されている。図９には、心房細動を起こしている患者における心
室発生源の収縮に対応する信号（＃１）が示されている。この状態であることは、図９か
ら明白である。というのも、特徴＃５（心房収縮を表す）が認められないからである。心
室性期外収縮の特性が、心房性期外収縮の特徴と大きく異なり、機械的活動の本質が大き
く異なることを反映していることも分かる。このような記録された軌跡を、医師が異常活
動の伝播経路を判断する際に役立てることができる。
【００４６】
　したがって、図７Ａ、図７Ｂ、図８、および図９に関連して上記された異常な特徴が存
在することを、患者にはそれに対応する問題があることの徴候として用いることができる
。これは、ディスプレイを見て、関連する特徴を認めることによって視覚的に行われても
よい。別の実施形態では、パターン認識ソフトウェアが、関連する特徴を自動で認識する
ために使用されてもよい。
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【００４７】
　複数位置測定
【００４８】
　異なる肺の深さについて、ＴＰＤ測定を行ってもよい。このような測定は通常、肺容積
内に信号が広範囲に広がっていることを示す極めて類似した軌跡を示す。また、肋間腔（
例えば、第２および第３肋骨の間、または第５および第６肋骨の間）および肋骨上の位置
などの被験者の体の異なる位置について、測定を行ってもよい。このような測定を複数の
位置で行うとき、各位置で取得される信号の形、速度、およびパワーの測定値が大きく異
なる場合がある。本発明者らは、このような記録一般、および具体的には記録間の差異が
、特定の生理的状態の診断に役立つように用いることができることを認識してきた。
【００４９】
　一例として、２人の慢性閉塞性肺疾患（ＣＯＰＤ）患者の右肺について、各患者の右肺
上に位置する３つの異なる位置、すなわち、２～３本の肋骨の高さにある上部領域、第４
肋骨の高さにある中部領域、および５～６本の肋骨の高さにある下部領域で、測定を行っ
た。上部位置、中部位置、および下部位置で取得された測定値が極めて類似していた健常
被験者の場合と異なり、ＣＯＰＤ患者の場合には、上部領域における信号が、中部領域に
おける信号よりも著しく小さく、また中部領域における信号が、下部領域における信号よ
りも著しく小さかった。さらに、信号の形（例えば、速度およびパワーの対称性の程度）
も、異なる領域で異なっていた。正常な状態からのこの逸脱を、ＣＯＰＤが存在している
ことの判断材料として用いることができる。同様に、正常な状態からの他の逸脱を、他の
異常状態の存在の判断材料として使用することができる。
【００５０】
　特徴＃１、３、および５についての正および負の平均ピーク速度に関する測定が、一群
の患者（正常患者、ＣＯＰＤ患者、サルコイドーシス患者、および線維症患者を含む）に
対して、上記の３つの位置（つまり、上部領域、中部領域、および下部領域）のそれぞれ
で行われた。その実験データが、ｙ軸を正および負の速度にとる図１０Ａ～図１０Ｃに示
されている。正常患者は左側のものであり、ＦＳからＤＵＬまでの患者はＣＯＰＤを患っ
ており、ＢＡＤからＢＵＪまでの患者がサルコイドーシスを患っており、ＲＬからＥＨＯ
Ｅまでの患者が線維症を患っていた。図１０Ａでは、各グループの３つのバー（左、中央
、および右）が、それぞれ各患者の上部領域、中央領域、下部領域で特徴＃１に関して得
られた正および負の平均ピーク速度（ｃｍ／ｓｅｃ）の結果を示している。図１０Ｂおよ
び図１０Ｃには、特徴＃３および５に関して対応するデータが示されている。ここで留意
すべきは、ラベルＵ、Ｍ、およびＬ（それぞれ上部領域、中部領域、下部領域を表示する
）が、混乱を避けるために、図１０Ａ～図１０Ｃのそれぞれでは１人の患者についてのみ
記載されているということである。
【００５１】
　図１０Ａ～図１０Ｃに示されたデータを調べることによって、正常患者では特徴＃１に
関する速度が、３つの領域すべてでおおむね類似していたことが分かる。しかしながら、
ＣＯＰＤ患者の場合には、上部領域における速度が中部領域より大幅に低く、また中部領
域における速度が下部領域より大幅に低かった。特徴＃５についても同様だった。したが
って、特徴＃１および＃５に相対的な速度が存在していることを、ＣＯＰＤの存在の判断
材料として用いることができる。正常患者とＣＯＰＤ患者とを識別するための試験を決め
てもよい（例えば、中部の読み取り値のピーク速度が、上部の読み取り値のピーク速度と
比べて少なくとも２倍であり、かつ下部の読み取り値のピーク速度が、上部の読み取り値
のピーク速度と比べて少なくとも３倍である場合に、ＣＯＰＤの徴候ありとされてもよい
）。あるいは、閾値レベルが、以下に記載するパラメータ化を用いて求められてもよい。
以上のように、異なる場所の複数の特徴に関する複数の速度の間の差異を、健常被験者と
さまざまな疾患を有する患者との識別に役立てるために用いることができる。
【００５２】
　図１１Ａは、健常被験者とＣＯＰＤ被験者との差異のグラフ図であって、これらの２つ



(15) JP 2016-25958 A 2016.2.12

10

20

30

40

50

のグループの患者たちの平均に基づき、かつ上部領域、中部領域、下部領域における特徴
＃１および＃５に関する複数のピーク速度の区別を強調したグラフ図である。
【００５３】
　随意に、上記したデータは、参照により本明細書に組み込まれる２０１０年４月３０に
出願された米国特許出願第１２／７７１，０９１号明細書に記載されているように、「パ
ワーソノグラム」データと組み合わせることができる。その際、パーソナルコンピュータ
１３（図１に示した）は、‘０９１号明細書に記載されているように、超音波反響からパ
ワーデータを抽出するようにプログラムされるべきである。図１１Ｂでは、そのようにし
て得られたパワーデータを、健常被験者と、ＣＯＰＤを有する患者と、肺線維症を患う患
者とを識別するために役立てることができることが実証されている。後者の場合、超音波
エネルギーをよく伝導する結合組織を、空気で満たされた肺胞の代わりとすることによっ
て、より高いパワーの総計が得られる。さらに留意すべきは、線維症の場合（正常な場合
およびＣＯＰＤの場合と対照的に）、最大パワー信号が、多くの場合に上部の肺区域で記
録されるということである。これは、線維症が存在していることの判断材料として用いる
ことができる。
【００５４】
　うっ血性心不全（ＣＨＦ）、肺気腫、および浮腫の間の区別も、これらのドップラー痕
跡の差異によって特徴付けることができる。例えば、浮腫患者の場合は、パワーが正常患
者より低いが、ＣＨＦ患者の場合は、パワーが、肺内の過剰流体（正常患者内に通常存在
する空気と比べて信号があまり減衰しない）のせいで正常患者より高くなる場合がある。
異なる肺領域の間のパワー分布は、肺柔組織および血管系の局所的変動によって変化する
場合がある。これらの区別は、ＴＰＤを用いることによって検出され、その上で、表示さ
れたパワーおよび速度対時間の表示から視覚的に、または適切なパターン認識もしくはパ
ラメータ化ソフトウェアを用いて自動でそれらの状態を診断するために利用されてもよい
。類似の考え方を、他の病態に用いることができる。
【００５５】
　自動特徴認識
【００５６】
　上記の説明では、特徴＃１～５を頻繁に参照する。随意に、それらの特徴のそれぞれの
間の区別を認識したソフトウェアが、パーソナルコンピュータ１３（図１に示した）に実
装されてもよい。自動特徴認識（「ＡＦＲ」）が、図６との関連で上記した平均化された
信号に実行されてもよいし、ただ１つの信号（例えば、図２に示したような）に実行され
てもよいし、またはＮＲ（つまり、上記したノイズ・リダクション・ルーチンの第１の段
階）に含まれる平均化演算の後に実行されてもよい。図１２は、後者に基づく自動特徴認
識の例である。図１２では、特徴＃１～５のそれぞれは、計算された包絡線における２つ
の局所的最小点によって境界を定められ、かつそのピーク速度（つまり、最大点）の相対
的位置および平均化された信号のＥＣＧ波形に応じて決定されている。これらの局所的最
小値は、さまざまな特徴の間の移行点１８１～１８５を決定し、図１２に破線で示されて
いる。正常な心調律では、特徴は、以下のようにＥＣＧ信号２４との関連で決定される。
すなわち、特徴＃１は、第１のＲ波２６の後の最初のピーク速度を有する区域であり、特
徴＃２は、特徴＃１の後かつＥＣＧのＴ波の前の最初の速度ピークを有する区域であり、
特徴＃３は、Ｔ波がおさまった後の最初の速度ピークを有する区域であり、特徴＃４は、
特徴＃３と特徴＃５とによって境界を定められており、特徴＃５は、次のＲ波および次の
特徴＃１の直前の速度ピークを有する区域である。
【００５７】
　これらの区域を特徴付ける、絶対的および相対的な計算されたパラメータは、病態およ
びその場所を分類および診断するために使用されてもよいため、ＡＦＲは有用である。こ
れらのパラメータは、以下に説明するパラメータ化に基づくさまざまな状態の自動認識に
有用である。
【００５８】
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　パラメータ化
【００５９】
　パラメータ化をさまざまな特徴を特徴付けるために用いて、ＣＯＰＤ、サルコイドーシ
ス、線維症性喘息、気腫、肺高血圧症、肺塞栓症、腫瘍、肺血管の動脈硬化症、無気肺、
心収縮機能障害、および不整脈などのさまざまな病態の程度を診断および推定してもよい
。特定の区域およびそれらの間の関係にもとづいて、さらには元のスペクトログラムの信
号（つまり、それが平均化される前の）のばらつきにもとづいて、さまざまなパラメータ
を定量化してもよい。パラメータ化は、参照により本明細書に組み込まれる２０１０年２
月５日に出願された米国特許出願第１２／７００，８２８号明細書（「‘８２８号明細書
」）に記載された方法を用いて実行されてもよい。
【００６０】
　データの一部は、ドップラー測定によって取得されたパワースペクトル自体から導き出
される。これらのパワースペクトルの特徴、例えば特定の速度におけるパワー、曲線の平
均的な傾斜、正および負の特徴における異なる傾斜の数などについてもパラメータ化して
もよい。パラメータも同様に、速度およびパワー対時間の軌跡から導き出されてもよい。
以下の表には、ＴＰＤの結果をパラメータ化するために用いることができるパラメータの
複数の例が含まれている。それらの定義は以下の通りである。
【００６１】
【表１】

【００６２】
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【表２】

【００６３】
【表３】

【００６４】
【表４】

【００６５】
　これらのパラメータを用いて、‘８２８号明細書に記載されているように、学習および
分類ステップを実施してもよい。
【００６６】
　結論
【００６７】
　以下の組織および構造のドップラー痕跡は、病態によって、すなわち、肺気腫、肺塞栓
、肺高血圧症、肺血管の狭窄および奇形、肺線維症に伴う状態、肺炎、無気肺、気胸、う
っ血性心不全、肺固形腫瘍、肺血管内に現れるさまざまな心機能不全、腫瘍、ならびに異
物などによって変化する場合がある。したがって、ＴＰＤを用いて受信された肺ドップラ
ー信号は、肺柔組織および血管系の構造および完全性に関する洞察および潜在的に有用な
診断情報を提供するために用いることができる。したがって、ＴＰＤは、肺の疾患および
機能を診断するための非侵襲的かつ非破壊的な新しい道具として機能する。さらに、これ
は、不全肺または心血管システムの状態を連続的に監視することができ、最適な治療のた
めに効果を決定するのに役立ち、その結果較正を行うことができる。
【００６８】
　ＴＰＤに特有の付随的な診断性能は、動脈硬化および他の血管状態の場合に変動する肺
血管樹構成要素のコンプライアンス（エラスタンス）を測定することである。血管が硬け
れば硬いほど速く伝播するため、血管のコンプライアンスを血管内のパルス伝播速度をも
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とに測定することができる。肺の場合、伝播速度は、伝播経路上の異なる場所における肺
信号（またはそのピークなど）の出現時間の遅れから測定することができる。このような
遅れは、異なる肺の場所またはただ１つの場所の下の異なる深さから得た異なる記録に基
づき、適切なソフトウェアを用いて手動または自動で測定することができる。
【００６９】
　本発明について特定の実施形態を参照しながら開示してきたが、添付の特許請求の範囲
に規定された本発明の範疇および範囲を逸脱せずに、記載された実施形態に対して数多の
修正、改変、変更を施すことができる。したがって、本発明が、記載された実施形態に限
定されず、以下の特許請求の範囲の言説によって規定された全範囲およびそれと同等の範
囲を有することが意図される。

【図１】

【図２】

【図３】

【図４Ａ】
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【図４Ｂ】 【図５Ａ】

【図５Ｂ】

【図５Ｃ】

【図５Ｄ】

【図５Ｅ】

【図６】

【図７Ａ】
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【図９】

【図１０Ａ】

【図１０Ｂ】

【図１０Ｃ】

【図１１Ａ】

【図１１Ｂ】
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