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(57)【特許請求の範囲】
【請求項１】
　所定の被検体の心臓に関する第１及び第２の超音波受信データであって、複数の時相の
それぞれに対応し組織ドプラモードによって撮影された組織画像としての第１の画像デー
タと、複数の時相のそれぞれに対応し組織ドプラモード以外の撮影モードによって撮影さ
れた組織画像としての第２の画像データと、を記憶する記憶手段と、
　前記複数の第１の超音波受信データ、及び前記複数の第２の画像データに対して、前記
心臓の運動方向を定義する運動場を設定する運動場設定手段と、
　前記複数の第１の画像データに基づいて、前記運動場によって定義された前記運動方向
へ向かう運動速度に関する第１分布画像を、少なくとも第１の領域について前記時相毎に
生成する第１分布画像生成手段と、
　前記複数の第２の画像データに基づいて、前記運動場によって定義された前記運動方向
へ向かう運動速度に関する第２分布画像を、少なくとも第２の領域について前記時相毎に
生成する第２分布画像生成手段と、
　前記複数の第１分布画像のうち、所定の時相に対応する画像において、前記被検体の組
織領域に存在する複数の追跡点を設定し、且つ前記複数の第１分布画像のうち、所定の時
相に対応する画像の前記第２の領域において、前記被検体の組織領域に存在する複数の追
跡点を設定するための追跡点設定手段と、
　前記所定の時相以外の残余の時相に対応する前記複数の第１及び第２分布画像において
、前記複数の追跡点の運動速度と前記複数の時相の時間間隔とに基づいて、前記各時相に
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おける前記複数の追跡点に対応する対応点を推定する第２推定手段と、
　前記各時相の第１及び第２分布画像に基づいて、前記追跡点及び前記対応点における信
号値を決定する信号値決定手段と、
　前記第１分布画像の前記追跡点及び前記対応点における信号値に基づいて、少なくとも
前記第１の領域に関する第１の運動情報画像を生成し、前記第２分布画像の前記追跡点及
び前記対応点における信号値に基づいて、少なくとも前記第２の領域に関する第２の運動
情報画像を生成する運動情報画像生成手段と、
　前記第１の運動情報画像及び前記第２の運動情報画像を合成した合成画像を表示する表
示手段と、
　を具備することを特徴とする超音波画像処理装置。
【請求項２】
　前記第１の領域は、ドプラ角度補正が有効でないドプラ角度補正限界領域であり、
　前記第２の領域は、ドプラ角度補正が有効であるドプラ角度補正限界領域以外の領域で
あること、
　を特徴とする請求項１記載の超音波画像処理装置。
【請求項３】
　前記運動場設定手段は、前記運動場を、前記心臓の収縮中心に向かうベクトル場として
設定することを特徴とする請求項１又は２記載の超音波画像処理装置。
【請求項４】
　前記複数の第１分布画像に基づいて、前記心臓の並進運動成分又は回転運動成分の少な
くとも一方を推定する第３の推定手段をさらに具備し、
　前記第２分布生成画像手段は、前記心臓の並進運動成分又は回転運動成分の少なくとも
一方に基づいて前記複数の第１分布画像を補正することで、複数の第２分布画像を生成す
ること、
　を特徴とする請求項３記載の超音波画像処理装置。
【請求項５】
　前記中心設定手段は、
　ある任意の時相に関する超音波受信データについて、前段及び後段の時相に関する超音
波受信データが存在する場合には、当該前後の時相に関する超音波受信データに基づく線
形補間処理により前記収縮中心を設定し、
　前段の時相に関する超音波受信データのみ存在する場合には、当該前段の時相に関する
超音波受信データのみに基づいて前記収縮中心を設定し、
　後段の時相に関する超音波受信データのみ存在する場合には、当該後段の時相に関する
超音波受信データのみに基づいて前記収縮中心を設定すること、
　を特徴とする請求項１乃至４のうちいずれか一項記載の超音波画像処理装置。
【請求項６】
　前記中心設定手段は、
　前記複数の超音波受信データを用いて前記心臓の内膜位置を自動検出し、
　前記各時相における心腔領域を抽出し、
　前記各時相における心腔領域の情報から、前記各時相での前記収縮中心位置を推定して
設定すること、
　を特徴とする請求項１乃至４のうちいずれか一項記載の超音波画像処理装置。
【請求項７】
　前記運動情報画像は、速度画像、歪み画像、変位画像、歪み速度画像のうちのいずれか
であることを特徴とする請求項１乃至６のうちいずれか一項記載超音波画像処理装置。
【請求項８】
　前記表示手段は、複数の前記運動情報画像を連続的に表示する場合には、前記各運動情
報画像の前記収縮中心を一致させて表示することを特徴とする請求項１乃至７のうちいず
れか一項記載超音波画像処理装置。
【請求項９】
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　前記表示手段は、前記運動情報画像上に前記収縮中心又は当該収縮中心の軌跡を表示す
るか、又は前記収縮中心の位置の時間的変化を表示することを特徴とする請求項１乃至８
のうちいずれか一項記載超音波画像処理装置。
【請求項１０】
　前記複数の超音波受信データは、スキャンコンバージョン前の超音波受信データである
Ｒａｗ画像データであることを特徴とする請求項１乃至９のうちいずれか一項記載超音波
画像処理装置。
【請求項１１】
　所定の被検体の心臓に関する第１及び第２の超音波受信データであって、複数の時相の
それぞれに対応し組織ドプラモードによって撮影された組織画像としての第１の画像デー
タと、複数の時相のそれぞれに対応し組織ドプラモード以外の撮影モードによって撮影さ
れた組織画像としての第２の画像データと、を取得するデータ取得手段と、
　前記複数の第１の超音波受信データ、及び前記複数の第２の画像データに対して、前記
心臓の運動方向を定義する運動場を設定する運動場設定手段と、
　前記複数の第１の画像データに基づいて、前記運動場によって定義された前記運動方向
へ向かう運動速度に関する第１分布画像を、少なくとも第１の領域について前記時相毎に
生成する第１分布画像生成手段と、
　前記複数の第２の画像データに基づいて、前記運動場によって定義された前記運動方向
へ向かう運動速度に関する第２分布画像を、少なくとも第２の領域について前記時相毎に
生成する第２分布画像生成手段と、
　前記複数の第１分布画像のうち、所定の時相に対応する画像において、前記被検体の組
織領域に存在する複数の追跡点を設定し、且つ前記複数の第１分布画像のうち、所定の時
相に対応する画像の前記第２の領域において、前記被検体の組織領域に存在する複数の追
跡点を設定するための追跡点設定手段と、
　前記所定の時相以外の残余の時相に対応する前記複数の第１及び第２分布画像において
、前記複数の追跡点の運動速度と前記複数の時相の時間間隔とに基づいて、前記各時相に
おける前記複数の追跡点に対応する対応点を推定する第２推定手段と、
　前記各時相の第１及び第２分布画像に基づいて、前記追跡点及び前記対応点における信
号値を決定する信号値決定手段と、
　前記第１分布画像の前記追跡点及び前記対応点における信号値に基づいて、少なくとも
前記第１の領域に関する第１の運動情報画像を生成し、前記第２分布画像の前記追跡点及
び前記対応点における信号値に基づいて、少なくとも前記第２の領域に関する第２の運動
情報画像を生成する運動情報画像生成手段と、
　前記第１の運動情報画像及び前記第２の運動情報画像を合成した合成画像を表示する表
示手段と、
　を具備することを特徴とする超音波診断装置。
【発明の詳細な説明】
【技術分野】
【０００１】
　本発明は、心筋等の生体組織の速度を推定し、推定した速度情報を処理して組織の局所
的な運動情報を出力することで医学診断に有効な情報を提供する超音波画像処理装置及び
超音波画診断装置に関する。
【背景技術】
【０００２】
　一般に、心筋等の生体組織に関して、その機能を客観的かつ定量的に評価することは、
その組織の診断にとって非常に重要である。超音波画像処理装置を使用した画像診断にお
いても、主に心臓を例として様々な定量的評価法が試みられている。その代表的な例とし
て、組織追跡イメージング法（ＴＴＩ：Ｔｉｓｓｕｅ　Ｔｒａｃｋｉｎｇ　Ｉｍａｇｉｎ
ｇ）がある（例えば、特許文献１参照）。
【０００３】
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　この特許文献１に記載されている組織追跡イメージング法は、組織の運動情報として、
運動に伴う組織位置を追跡しながら、速度情報に由来する信号を積分することで得られる
、局所の変位と歪みのパラメータを画像化するものである。当該手法によれば、心臓の局
所心筋の歪みや変位の画像を、例えば短軸像を用いて作成・表示することができ、画像出
力値の局所領域に対する時間変化の解析が支援される。また、短軸像を用いた場合、主な
心臓の解析対象機能はシックニング（ｔｈｉｃｋｅｎｉｎｇ：厚さ変化）であるが、上記
組織追跡イメージング法では、このシックニングに関わる成分を角度補正によって検出し
て画像化するために、収縮中心に向かう運動の場（コントラクション場：ｃｏｎｔｒａｃ
ｔｉｏｎ　ｍｏｔｉｏｎ　ｆｉｅｌｄ）の概念や設定を用いている。さらに、上記組織追
跡イメージング法では、心臓全体の並進運動（「ｔｒａｎｓｌａｔｉｏｎ」とも呼ばれる
）の影響も考慮して収縮中心位置を時間的に移動させ、時間的に可変な運動場に対しても
適用可能となっている。従って、並進運動による収縮中心位置の変動には追随することが
できる。
【０００４】
　しかしながら、上記組織追跡イメージング法には、例えば次に述べるような改良の余地
が存在する。
【０００５】
　第１に、上記組織追跡イメージング法においては、処理上の簡単のため、解析対象とな
る速度成分の検出は近似的なものとなっている。すなわち、所定の位置において検出され
る速度は、体動を原因とする収縮中心の移動速度成分（すなわち、並進速度成分）に対応
する誤差を含むものとなる。この事情を、以下図１５、図１６を参照しながら説明する。
【０００６】
　図１５は、従来の収縮中心移動無しの角度補正の概要を説明するための心臓短軸像の模
式図である。また、図１６は、従来の収縮中心移動有りの追跡の概要を説明するための心
臓短軸像の模式図である。図１５に示すように、収縮中心の移動速度成分が無視できる程
度に小さい場合にはＶｐ：ｃｏｎｔ

ｔ＝Ｖｐ：ｏｂｓ
ｔ／ｃｏｓθと考えてこれを無視し

、ＰｔやＶｐ：ｃｏｎｔ
ｔ（ｔは時相）の推定を行っても大きな問題はない。

【０００７】
　しかしながら、実際には図１６に示すように、心臓全体の並進運動があると収縮中心の
移動速度成分もＰｔ上に加算されることになり、厳密に考えるとＶｐ：ｏｂｓ

ｔには収縮
中心の移動速度成分ＶＣ：ｔｒａｎｓ

ｔも合成されて観察されているはずである。従来で
はこの影響を無視しているため、収縮中心の移動が大きい場合には誤差を生ずることにな
る。
【０００８】
　第２に、心臓全体の動きは実際にはとても複雑で、収縮期には左室全体が血液を効率的
に送り出すために絞り込むようなひねりの運動（ｔｗｉｓｔ）が存在することも知られて
いる。短軸像の場合、このひねりの運動は回転成分（ｒｏｔａｔｉｏｎ）として検出され
、近年ＭＲＩ等での研究が進められている（例えば、非文献１参照。）。従って、より高
精度にシックニング成分のみを検出しようと試みる場合には、前述の並進成分だけでなく
、回転成分の影響も考慮されるべきである。
【０００９】
　なお、従来においても、このような着眼点から様々な心臓全体の動きの除去法が検討さ
れている。例えば、心臓の動きをモデリングし、複数点での速度値を用いて最小２乗法に
より最も確からしい（相関係数を用いた反復計算にて）並進成分を推定して除去し、シッ
クニング成分のみを得る手法がある（例えば、非特許文献２参照）。この手法によれば、
回転成分についても応用的に推定が可能とも考えられるが、心臓の動きをモデリングして
いる点が大きな制約であり、特に心筋内で速度分布に変化があるとモデル（心筋は一定の
収縮拡張をしているとの仮定）から外れるために、誤差を生じてしまう。心筋内部で速度
分布が異なることは良く知られており、最終的に心筋内部の局所的な運動情報分布を解析
しようと試みる着眼点からは、上記手法は矛盾が避けられないものと言わざるを得ない。
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【００１０】
　第３に、上記組織追跡イメージング法においては、画像化の限界領域が存在し、また、
長いデータ処理時間が必要とされる場合がある。すなわち、上記組織追跡イメージング法
では、組織ドプラ法に基づく手法、又は２次元の速度検出（超音波の受信ＲＦ信号やＢモ
ード信号のパターンマッチング等）に基づく手法によって、心筋の所定の位置に関する速
度成分を取得している。しかし、前者には一部ドプラ角の限界が存在し原理的に速度が検
出できない領域が存在する。一方後者にはドプラ角の限界は存在しないもの、画像として
特徴量を演算するには膨大な計算時間を必要とし、臨床適用を考えた場合の普及には難が
ある。
【特許文献１】特願２００２－２７２８４５号。
【非特許文献１】“Myocardial Velocity Gradient Imaging by Phase Contrast MRI Wit
h Application to Regional Function in Myocardial Ischemia”A.E.Arai et al,Magnet
ic Resonance in Medicine 42:98-109,1999。
【非特許文献２】“組織ドプラ法によるWall Motion Imaging”嶺ほか　日超医論文集６
３：Ｐ６７１－６７２，１９９３。
【発明の開示】
【発明が解決しようとする課題】
【００１１】
　本発明は、上記事情を鑑みてなされたもので、改良された組織追跡イメージング法が実
行可能であり、これによって臨床的価値の高い運動情報画像及び新たな診断情報を提供可
能な超音波画像処理装置及び超音波診断装置を提供することを目的としている。
【課題を解決するための手段】
【００１２】
　本発明は、上記目的を達成するため、次のような手段を講じている。
【００１３】
　請求項１記載の発明は、所定の被検体の心臓に関する第１及び第２の超音波受信データ
であって、複数の時相のそれぞれに対応し組織ドプラモードによって撮影された組織画像
としての第１の画像データと、複数の時相のそれぞれに対応し組織ドプラモード以外の撮
影モードによって撮影された組織画像としての第２の画像データと、を記憶する記憶手段
と、前記複数の第１の超音波受信データ、及び前記複数の第２の画像データに対して、前
記心臓の運動方向を定義する運動場を設定する運動場設定手段と、前記複数の第１の画像
データに基づいて、前記運動場によって定義された前記運動方向へ向かう運動速度に関す
る第１分布画像を、少なくとも第１の領域について前記時相毎に生成する第１分布画像生
成手段と、前記複数の第２の画像データに基づいて、前記運動場によって定義された前記
運動方向へ向かう運動速度に関する第２分布画像を、少なくとも第２の領域について前記
時相毎に生成する第２分布画像生成手段と、前記複数の第１分布画像のうち、所定の時相
に対応する画像において、前記被検体の組織領域に存在する複数の追跡点を設定し、且つ
前記複数の第１分布画像のうち、所定の時相に対応する画像の前記第２の領域において、
前記被検体の組織領域に存在する複数の追跡点を設定するための追跡点設定手段と、前記
所定の時相以外の残余の時相に対応する前記複数の第１及び第２分布画像において、前記
複数の追跡点の運動速度と前記複数の時相の時間間隔とに基づいて、前記各時相における
前記複数の追跡点に対応する対応点を推定する第２推定手段と、前記各時相の第１及び第
２分布画像に基づいて、前記追跡点及び前記対応点における信号値を決定する信号値決定
手段と、前記第１分布画像の前記追跡点及び前記対応点における信号値に基づいて、少な
くとも前記第１の領域に関する第１の運動情報画像を生成し、前記第２分布画像の前記追
跡点及び前記対応点における信号値に基づいて、少なくとも前記第２の領域に関する第２
の運動情報画像を生成する運動情報画像生成手段と、前記第１の運動情報画像及び前記第
２の運動情報画像を合成した合成画像を表示する表示手段と、を具備することを特徴とす
る超音波画像処理装置である。
　請求項１１に記載の発明は、所定の被検体の心臓に関する第１及び第２の超音波受信デ
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ータであって、複数の時相のそれぞれに対応し組織ドプラモードによって撮影された組織
画像としての第１の画像データと、複数の時相のそれぞれに対応し組織ドプラモード以外
の撮影モードによって撮影された組織画像としての第２の画像データと、を取得するデー
タ取得手段と、前記複数の第１の超音波受信データ、及び前記複数の第２の画像データに
対して、前記心臓の運動方向を定義する運動場を設定する運動場設定手段と、前記複数の
第１の画像データに基づいて、前記運動場によって定義された前記運動方向へ向かう運動
速度に関する第１分布画像を、少なくとも第１の領域について前記時相毎に生成する第１
分布画像生成手段と、前記複数の第２の画像データに基づいて、前記運動場によって定義
された前記運動方向へ向かう運動速度に関する第２分布画像を、少なくとも第２の領域に
ついて前記時相毎に生成する第２分布画像生成手段と、前記複数の第１分布画像のうち、
所定の時相に対応する画像において、前記被検体の組織領域に存在する複数の追跡点を設
定し、且つ前記複数の第１分布画像のうち、所定の時相に対応する画像の前記第２の領域
において、前記被検体の組織領域に存在する複数の追跡点を設定するための追跡点設定手
段と、前記所定の時相以外の残余の時相に対応する前記複数の第１及び第２分布画像にお
いて、前記複数の追跡点の運動速度と前記複数の時相の時間間隔とに基づいて、前記各時
相における前記複数の追跡点に対応する対応点を推定する第２推定手段と、前記各時相の
第１及び第２分布画像に基づいて、前記追跡点及び前記対応点における信号値を決定する
信号値決定手段と、前記第１分布画像の前記追跡点及び前記対応点における信号値に基づ
いて、少なくとも前記第１の領域に関する第１の運動情報画像を生成し、前記第２分布画
像の前記追跡点及び前記対応点における信号値に基づいて、少なくとも前記第２の領域に
関する第２の運動情報画像を生成する運動情報画像生成手段と、前記第１の運動情報画像
及び前記第２の運動情報画像を合成した合成画像を表示する表示手段と、を具備すること
を特徴とする超音波診断装置である。
【発明の効果】
【００１６】
　以上本発明によれば、改良された組織追跡イメージング法が実行可能であり、これによ
って臨床的価値の高い運動情報画像及び新たな診断情報を提供可能な超音波画像処理装置
及び超音波診断装置を実現することができる。
【００１７】
実現できる。
【発明を実施するための最良の形態】
【００１８】
　以下、本発明の第１実施形態～第３実施形態を図面に従って説明する。なお、以下の説
明において、略同一の機能及び構成を有する構成要素については、同一符号を付し、重複
説明は必要な場合にのみ行う。
【００１９】
　（第１実施形態）　
　図１は、第１の実施形態に係る超音波診断装置１０の構成図である。本超音波診断装置
１０は、超音波プローブ１１、送信ユニット１２、受信ユニット１３、Ｂモード処理ユニ
ット１４、組織ドプラ処理ユニット１５、運動情報処理ユニット１６、表示制御ユニット
１７、表示部１８、入力部１９、記憶部２０を具備している。
【００２０】
　超音波プローブ１１は、送信ユニット１２からの駆動信号に基づき超音波を発生し、被
検体からの反射波を電気信号に変換する複数の圧電振動子、当該圧電振動子に設けられる
整合層、当該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等を有してい
る。当該超音波プローブ１１から被検体に超音波が送信されると、生体組織の非線形性に
より、超音波の伝播に伴って種々のハーモニック成分が発生する。送信超音波を構成する
基本波とハーモニック成分は、体内組織の音響インピーダンスの境界、微小散乱等により
後方散乱され、反射波（エコー）として超音波プローブ１１に受信される。なお、本実施
形態及び後述する各実施形態においては、心臓を撮影対象とする場合を例に説明するため



(7) JP 4594610 B2 2010.12.8

10

20

30

40

50

、超音波プローブ１はセクタプローブであるものとする。
【００２１】
　送信ユニット１２は、図示しない遅延回路およびパルサ回路等を有している。パルサ回
路では、所定のレート周波数ｆｒ　Ｈｚ（周期；１／ｆｒ秒）で、送信超音波を形成する
ためのレートパルスが繰り返し発生される。また、遅延回路では、チャンネル毎に超音波
をビーム状に集束し且つ送信指向性を決定するのに必要な遅延時間が、各レートパルスに
与えられる。送信ユニット１２は、このレートパルスに基づくタイミングで、所定のスキ
ャンラインに向けて超音波ビームが形成されるように振動子毎に駆動パルスを印加する。
【００２２】
　受信ユニット１３は、図示していないアンプ回路、Ａ／Ｄ変換器、加算器等を有してい
る。アンプ回路では、プローブ１１を介して取り込まれたエコー信号をチャンネル毎に増
幅する。Ａ／Ｄ変換器では、増幅されたエコー信号に対し受信指向性を決定するのに必要
な遅延時間を与え、その後加算器において加算処理を行う。この加算により、所定のスキ
ャンラインに対応した超音波エコー信号を生成する。
【００２３】
　Ｂモード処理ユニット１４は、受信ユニット１３から受け取った超音波エコー信号に対
して包絡線検波処理を施すことにより、超音波エコーの振幅強度に対応したＢモード信号
を生成する。
【００２４】
　組織ドプラ処理ユニット１５は、受信ユニット１３から受け取ったエコー信号に対して
直交検波処理、自己相関処理等を行い、遅延加算処理された超音波エコー信号のドプラ偏
移成分に基づいて、被検体内で移動している組織の速度、分散、パワーに対応した組織ド
プラ信号を求める。
【００２５】
　運動情報処理ユニット１６は、Ｂモード処理ユニット１４及び組織ドプラ処理ユニット
１６の出力するＢモード信号及びドプラ信号に基づいて、運動情報画像を取得するための
各処理、例えば並進速度成分及び回転速度成分の除去等を実行する。この運動情報処理ユ
ニット６の具体的な動作である並進速度成分等の推定・除去については、後で詳しく説明
する。
【００２６】
　表示制御ユニット１７は、Ｂモード信号の所定断面に係る次元分布を表したＢモード超
音波像を生成する。また、表示制御ユニット１７は、組織ドプラ信号に基づいて、速度、
分散、パワー値の所定断面にかかる２次元分布を表した組織ドプラ超音波像を生成する。
さらに、表示制御ユニット１７は、必要に応じてＢモード超音波像と組織ドプラ超音波像
の重畳画像、Ｂモード超音波像と変位もしくは歪みの２次元分布像の重畳画像等を生成す
る。
【００２７】
　表示部１８は、表示制御ユニット１７からのビデオ信号に基づいて、生体内の形態学的
情報や、血流情報を画像として表示する。また、造影剤を用いた場合には、造影剤の空間
的分布、すなわち血流或いは血液の存在している領域を求めた定量的な情報量に基づいて
、輝度画像やカラー画像として表示する。
【００２８】
　入力部１９は、装置本体に接続され、オペレータからの各種指示、関心領域（ＲＯＩ）
の設定指示、種々の画質条件設定指示等を装置本体にとりこむためのマウスやトラックボ
ール、モード切替スイッチ、キーボード等を有している。
【００２９】
　記憶部２０は、各時相に対応する超音波画像データ（超音波受信データ）、運動情報処
理ユニット１６によって生成された各時相に対応する速度分布画像等を記憶する。なお、
超音波画像データは、組織ドプラモードによって撮影された組織画像データ、及び組織ド
プラモード以外によって撮影された組織画像データであるものとする。なお、これらの組
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織画像データは、スキャンコンバート前の所謂Ｒａｗ画像データであってもよい。
【００３０】
　（組織追跡イメージング）
　次に、本実施形態の前提となる技術である組織追跡イメージング法について、簡単に説
明する。当該技術の詳細については、例えば特願２００２－２７２８４５号に説明されて
いる。なお、本組織追跡イメージング法には、組織速度の時空間分布画像を必要とする。
この組織速度の時空間分布画像（以下、単に「速度分布画像」）は、組織ドプラ法によっ
て収集された複数の時相に関する超音波画像データから生成するか、Ｂモード等によって
収集された複数の時相に関する複数の二次元組織画像に対してパターンマッチング処理を
施すことで得られる。本実施形態では、前者の手法によって生成された速度分布画像を利
用するものである。なお、後者を利用するものについては、第２の実施形態にて説明する
。
【００３１】
　図２は、本実施形態に係る組織追跡イメージング法によって心臓を観察する場合の処理
の流れを示した図である。図２に示すように、まず、画像平面上に時空間的な運動方向の
場を設定する（ステップＡ）。すなわち、これから行う組織追跡のための運動場として、
例えば運動方向が心臓の収縮中心に関して放射線状になるコントラクション場、又は心臓
の収縮中心を中心として運動方向を持つ回転運動場のいずれかを選択し、設定する（ここ
では、コントラクション場を設定したものとする）。
【００３２】
　次に、組織ドプラ法によって収集された複数の時相に関する超音波画像データに基づい
て、被検体中の移動体にかかる速度分布画像を各時相について求め、組織の運動方向を定
義した運動場の情報を記憶する（ステップＢ）。
【００３３】
　次に、演算開始時相において追跡点群を限定的に設定する（ステップＤ）。この追跡点
群の経時的な移動を、上記速度分布画像に基づいて追跡し、各時相において各追跡点に対
応する対応点を推定する（ステップＥ）。
【００３４】
　次に、追跡点群及び推定された対応点に基づいて、変位、歪み等の所定の中間出力値が
演算され（ステップＦ）、これに基づいて画像化のための信号値を、各点に関して推定す
る（ステップＧ）。最後に、これらの信号値から構成さえる運動情報画像を生成し、モニ
タに表示する（ステップＨ）。
【００３５】
　（並進速度成分算出・除去機能）
　次に、本超音波診断装置１０が有する並進速度成分算出・除去機能について説明する。
この機能は、上記組織追跡イメージングの速度の時空間分布画像取得処理（すなわち、図
２のステップＢ）において実行されるものである。なお、ここでは説明を具体的にするた
めに、心臓の短軸モデルを対象とする例とする。
【００３６】
　まず、想定している短軸モデルについて説明する。本短軸モデルでは、「各位置の並進
速度成分は、収縮中心位置の移動速度と等しい。」という仮定をおく。この仮定は、例え
ば文献“断層心エコー図法に応用したセンターライン法の有用性”石井ほか　日超医論文
集56：p.157-158,1990に報告されているように、心臓の各位置の並進速度成分は、「心臓
全体の」並進運動に依存し、従って、左心室内の各点に関する並進速度成分は時相が同一
ならほぼ同一であるということを根拠にしている。
【００３７】
　図３は、想定している短軸モデルを説明するための図である。なお、図３及び以降に示
す表記の意味は、次の様である（観測系は対地上）。
【００３８】
　　Ｐｔ：時相ｔにおけるＰ点の位置
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　　Ｃｔ：時相ｔにおける収縮中心Ｃ点の位置
　　Ｖｐ：ｔｏｔａｌ

ｔ：Ｐｔ点での組織速度　
　　Ｖｐ：ｃｏｎｔ

ｔ：Ｐｔ点での組織の収縮（拡張）速度成分　
　　ＶＣ：ｔｒａｎｓ

ｔ：Ｃｔ点での並進速度成分　
　　Ｖｐ：ｔｒａｎｓ

ｔ：Ｐｔ点での組織の並進速度成分　
　　Ｖｐ：ｒｏｔ

ｔ：Ｐｔ点での組織の回転速度成分
（ただし、図３中においてはＶｐ：ｒｏｔ

ｔ＝０としている。）
　ある時刻ｔ（いまの場合、時相ｔ）において、心筋の所定のＰｔ点の位置において考慮
すべき運動の成分は、局所心筋の収縮拡張の成分Ｖｐ：ｃｏｎｔ

ｔ、並進速度成分Ｖｐ：

ｔｒａｎｓ
ｔ、回転成分Ｖｐ：ｒｏｔ

ｔである。すなわち、これらの３つが合成された速
度が、Ｐｔ点での組織速度Ｖｐ：ｔｏｔａｌ

ｔとしてＰｔ点上に生ずる。
【００３９】
　Ｖｐ：ｔｏｔａｌ

ｔ＝Ｖｐ：ｃｏｎｔ
ｔ＋Ｖｐ：ｔｒａｎｓ

ｔ＋Ｖｐ：ｒｏｔ
ｔ　　（

１）
　ここで、Ｖｐ：ｔｏｔａｌ

ｔ、Ｖｐ：ｃｏｎｔ
ｔ、Ｖｐ：ｔｒａｎｓ

ｔ、Ｖｐ：ｒｏｔ
ｔは全てベクトル速度である。いま、簡単のためＶｐ：ｒｏｔ

ｔ＝０とおいて回転成分を
無視し、時相ｔにおいては組織ドプラ法によりＰ点で速度Ｖｐ：ｏｂｓ

ｔが観測されてい
るモデルについて説明する。
【００４０】
　まず上式においてＶｐ：ｒｏｔ

ｔ＝０としたので、式（１）は次の式（２）の様になる
。
【００４１】
　Ｖｐ：ｔｏｔａｌ

ｔ＝Ｖｐ：ｃｏｎｔ
ｔ＋Ｖｐ：ｔｒａｎｓ

ｔ　　（２）
　このモデルにて、既知であるＶｐ：ｏｂｓ

ｔ、Ｖｐ：ｔｒａｎｓ
ｔ、Ｐｔおよびα＝∠

ＯＰｔＰｃ１
ｔ、θ＝∠ＯＰｔＣｔの情報から、未知である求めたい情報Ｖｐ：ｃｏｎｔ

ｔ、Ｖｐ：ｔｏｔａｌ
ｔ、Ｐｔ＋１を得ることを考える。なお、Ｐｃｔ

ｔは、Ｐｔ点をＶ

ｐ：ｔｒａｎｓ
ｔだけ平行移動した点（すなわち、Ｐｔが並進運動によって移動する点）

を意味する。
【００４２】
　図３の右上の作図から、走査線とＰｔ点の運動方向とのなす角をθとして次の関係式（
３）、（４）を得ることができる。
【００４３】
　｜Ｐｐ

ｔ－Ｐｃｔ
ｔ｜＝｜Ｖｐ：ｃｏｎｔ

ｔ｜・ｃｏｓθ　　（３）
　｜Ｖｐ：ｏｂｓ

ｔ｜＝｜Ｐｐ
ｔ－Ｐｃｔ

ｔ｜＋｜Ｖｐ：ｔｒａｎｓ
ｔ｜・ｃｏｓα　　

（４）
　従って、Ｖｐ：ｃｏｎｔ

ｔは、次の式（５）によって求めることができる。
【００４４】
　｜Ｖｐ：ｃｏｎｔ

ｔ｜
＝（｜Ｖｐ：ｏｂｓ

ｔ｜－｜Ｖｐ：ｔｒａｎｓ
ｔ｜・ｃｏｓα）／ｃｏｓθ　　（５）

　Ｖｐ：ｃｏｎｔ
ｔに関する方向（Ｃｔ－Ｐｔ）は、所定の方法によって求めることがで

きる。従って、上式（５）により、Ｖｐ：ｃｏｎｔ
ｔのベクトル速度を求めることができ

る。
【００４５】
　また、求めたＶｐ：ｃｏｎｔ

ｔと次に示す式（６）とによって得られるＶｐ：ｔｒａｎ

ｓ
ｔとにより、ｄｔ＝（時相ｔ＋１）－（時相ｔ）としてＶｐ：ｔｏｔａｌ

ｔを求めるこ
とができる。
【００４６】
　Ｖｐ：ｔｒａｎｓ

ｔ＝（Ｃｔ＋１－Ｃｔ）／ｄｔ　　（６）
　なお、本実施形態では詳細は割愛するが、上記の組織追跡イメージングによれば、Ｐｔ

点の次の時相における対応点Ｐｔ＋１点は、Ｐｔ＋１＝Ｐｔ点＋Ｖｐ：ｔｏｔａｌ
ｔ・ｄ
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ｔによって推定することができる。
【００４７】
　また、ここで注目すべき点は、式（５）において、ｃｏｓθが９０度に近い領域では正
しい結果が得られないことである。従ってこのような範囲では、ドプラ限界領域を設定す
るのが好適である。具体的な内容については、第３の実施形態において説明する。
【００４８】
　次に、上記モデルに従う並進速度成分算出・除去機能の具体的な内容について説明する
。図４は、並進速度成分算出・除去機能において実行される各処理の流れを示したフロー
チャートである。同図に示すように、収縮中心の設定、並進速度成分の推定、並進速度成
分の除去の三過程で構成される。
【００４９】
　［収縮中心の設定：ステップＳ１］　
　収縮中心の設定は、例えば上記特願２００２－２７２８４５号に開示されている幾つか
の方法によって実現できる。しかし、ここでは、本超音波診断装置１０が有する収縮中心
の半自動設定機能について説明する。この半自動設定機能は、位置設置が省かれた時相に
おける位置を時相的に前後で設定された位置から線形補間処理で位置を推定する。さらに
、線形補間について片側しか持たない時間的に始まりと終わりの両端（すなわち、最初の
時相及び最後の時相）に関する画像においては、ユーザーによる位置設定の手間を可能な
限り省くための時間的自動端部処理を行う。
【００５０】
　図５は、半自動設定機能のアルゴリズムを示したフローチャートである。また、図６は
、当該半自動設定機能を説明するための概念図である。
【００５１】
　図５に示すように、まず、所定の時相における画像を選定し（ステップＳ１１）、収縮
中心位置設定を行う（ステップＳ１２）。次に、現在位置設定がなされた時相より過去の
時相で位置設定が済んでいるか否かを判別し（ステップＳ１３）、過去の時相で位置設定
が済んでいない場合には、現時相の位置を開始時相まで同一として設定する（開始時相自
動端部処理：ステップＳ１４）。一方、過去の時相で位置設定が済んでいる場合には、現
時相と最寄りの過去時相と現時相との間で上記線形補間処理により位置設定を行う（ステ
ップＳ１４´）。
【００５２】
　次に、現在位置設定がなされた時相より未来の時相で位置設定が済んでいるか否かを判
別し（ステップＳ１５）、位置設定が済んでいない場合には、現時相の位置を終了時相ま
で同一として設定する（終了時相自動端部処理：ステップＳ１６）。一方、位置設定が済
んでいｒｙ場合には、現時相と最寄りの未来時相と現時相との間で上記線形補間処理によ
り位置設定を行う（ステップＳ１６´）。
【００５３】
　心臓ではとりわけ心周期単位でデータの解析が行われる場合が多く、そのため操作者の
収縮中心設定作業も手間となる可能性がある。しかし、上記アルゴリズムによれば、解析
対象として１心周期が設定されている場合には開始時相（ｓｔａｒｔ）と終了時相（ｅｎ
ｄ）での収縮中心位置（ｘ）は同一となるため、開始時相と終了時相の２時相での位置設
定を省くことが可能となる。
【００５４】
　従って、ユーザーは、最小で２時相ないし、図６で模式的に示したように３時相程度の
位置設定（図中ｐｈ１は拡張末期のＲ波時相、ｐｈ２は収縮末期時相が好適）により、１
心周期における収縮中心の位置設定を実用的な精度を持って、簡単に実行することができ
る。
【００５５】
　なお、本機能の自動端部処理を実行しない場合には、両端を含む４時相ないし５時相程
度の位置設定を行うことで、処理対象となる全時相に対応する画像について、収縮中心位
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置が定めることができる。
【００５６】
　なお、上記半自動設定機能の他にも、例えば文献“部分形状拘束輪郭モデルによる超音
波心壁動的輪郭抽出法”電子情報通信学会論文誌D-II Vol.J83-D-II No.1 pp.183-190(Ja
n.2000)にあるような自動輪郭抽出技術によって得られた心臓の内膜トレース面に対して
、その面積重心を収縮中心として設定することも可能である。この手法によれば、心内膜
の形状や運動情報に応じて自動的かつ動的に収縮中心が設定することができる。
【００５７】
　［並進速度成分の推定］　
　次に、並進速度成分Ｖｐ：ｔｒａｎｓ

ｔの推定処理の具体的内容について説明する。こ
の推定処理は、上述した「各位置の並進速度成分は、収縮中心位置の移動速度と等しい（
すなわち、Ｖｐ：ｔｒａｎｓ

ｔ＝ＶＣ：ｔｒａｎｓ
ｔ」）。」という仮定を用いて、以下

のようにして現時相での並進速度成分を推定する。
【００５８】
　すなわち、例えば図７に示す様に、並進運動によって収縮中心ＣｔがＣｔ＋１に移動す
る場合の並進速度成分Ｖｐ：ｔｒａｎｓ

ｔは、ｄｔ＝（時相ｔ＋１）－（時相ｔ）として
、既述の式（６）Ｖｐ：ｔｒａｎｓ

ｔ＝（Ｃｔ＋１－Ｃｔ）／ｄｔによって求めることが
できる。なお、Ｃｔ、Ｃｔ＋１は２次元座標なので、Ｖｐ：ｔｒａｎｓ

ｔはベクトル速度
となる。
【００５９】
　ここで、収縮中心を対象として上式（６）では最も単純な例として、未来の位置と現在
の位置の変化から現在の速度を推定している。しかしこれに限定する趣旨ではなく、過去
の位置と現在の位置の変化から現在の速度を推定しても良いし、現在を含む過去や未来の
複数時相での位置変化から現在の速度を推定しても構わない。但し、いずれの場合におい
ても解析時間定義の端部（開始と終了時相）においては、データが定義外部にも存在して
いるケースではその外部のデータを用い、あるいはデータが定義外部に存在しないケース
では現在の速度と近傍の利用可能な時相の速度のみを用いるといった端部処理が必要であ
る。
【００６０】
　［並進速度成分の除去］　
　次に、並進速度成分Ｖｐ：ｔｒａｎｓ

ｔの除去について説明する。上記仮定によれば、
収縮中心で定義されたＶｐ：ｔｒａｎｓ

ｔと同じ成分が、Ｐｔ点でも生じていることにな
る。従って、簡単のため回転速度成分Ｖｐ：ｒｏｔ

ｔ＝０とすれば、Ｐｔ点が有する速度
ベクトル成分は、本来検出したい運動方向への収縮速度成分Ｖｐ：ｃｏｎｔ

ｔとＶｐ：ｔ

ｒａｎｓ
ｔとが合成されたＶｐ：ｔｏｔａｌ

ｔとなる（式（１）参照）。従って、Ｖｐ：

ｃｏｎｔ
ｔを求めるには、既述の式（２）を変形した次の式（７）によって求めることが

できる。
【００６１】
　　Ｖｐ：ｃｏｎｔ

ｔ＝Ｖｐ：ｔｏｔａｌ
ｔ－Ｖｐ：ｔｒａｎｓ

ｔ　　（７）
　ここで、Ｖｐ：ｔｏｔａｌ

ｔ、Ｖｐ：ｃｏｎｔ
ｔ、Ｖｐ：ｔｒａｎｓ

ｔはすべてベクト
ル速度である。このようにして並進速度成分の除去された、本来検出したい運動方向（収
縮拡張方向）への速度成分Ｖｐ：ｃｏｎｔ

ｔが得られ（方向は例えば収縮中心に向かう方
がプラス、離れる方がマイナス）、さらに｜Ｖｐ：ｃｏｎｔ

ｔ｜として定義されるスカラ
ー量に変換される。
【００６２】
　なお、仮に本過程の段階で得られる｜Ｖｐ：ｃｏｎｔ

ｔ｜を画像化すれば、並進速度成
分の除去された収縮拡張速度の画像化が可能となる。
【００６３】
　［組織追跡イメージングへの適用］　
　次に、組織追跡イメージングへの適用について説明する。組織追跡イメージングでは、
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まず点Ｐを追跡する必要がある。この追跡に用いる速度ベクトルはこの場合Ｖｐ：ｔｏｔ

ａｌ
ｔ、すなわち時相ｔにおいてＰ点で生じている速度ベクトルそのものである。ちなみ

にＶｐ：ｔｏｔａｌ
ｔは、本来検出したい運動方向への速度成分と並進速度成分との合成

ベクトルと等価である。このＶｐ：ｔｏｔａｌ
ｔを用いて時相ｔ＋１におけるＰ点の位置

Ｐｔ＋１を、以下の式（８）に従って追跡する。
【００６４】
　Ｐｔ＋１＝Ｐｔ点＋Ｖｐ：ｔｏｔａｌ

ｔ・ｄｔ　　（８）
ここで、Ｖｐ：ｔｏｔａｌ

ｔ・ｄｔは変位ベクトル量である。
【００６５】
　次に、追跡された位置上にて運動情報の中間値を定義する必要があるが、中間値の定義
に用いる速度成分は追跡の場合とは異なり、各時相の各追跡点に対する｜Ｖｐ：ｃｏｎｔ
ｔ｜成分を用いるのが好適である。｜Ｖｐ：ｃｏｎｔ

ｔ｜成分に対して位置を追跡しなが
ら時間積分を行って各時相でのベクトル量の中間値を求め、この中間値を最終出力へ変換
する際にそのベクトル量の絶対値を取って（この際、方向は例えば収縮中心に向かう方が
プラス、離れる方がマイナス）スカラー量に変換すれば、並進速度成分や回転速度成分の
除去された収縮拡張方向の運動情報として、歪みや変位の画像化が可能となる。なお、こ
の運動情報の画像化については、例えば既述の文献特願２００２－２７２８４５号にその
説明が記載されている。
【００６６】
　以上の一連の手続きにより、並進速度成分が除去されたことで誤差が軽減された、想定
運動方向成分に対する組織運動の特徴量の出力画像表示が得られるようになる。
【００６７】
　以上本超音波診断装置によれば、体動等を原因とする並進速度成分を取り除いた情報に
より運動情報画像を生成することができるので、より信憑性の高い診断画像を提供するこ
とができる。
【００６８】
　また、本超音波診断装置によれば、前後の時相に関する情報を利用した線形補間処理に
よってその間の時相に関する心臓の収縮中心を設定できるとともに、半自動設定機能によ
って最初の時相及び最後の時相の心臓の収縮中心を自動的に設定することができる。従っ
て、操作者の作業負担を軽減させることができ、作業効率を向上させることができる。
【００６９】
　（第２実施形態）
　次に、第２の実施形態について説明する。第２実施形態は、Ｂモード等によって収集さ
れた複数の時相に関する複数の二次元組織画像に対してパターンマッチング処理を施すこ
とで速度分布画像を生成し、これを利用するものである。
【００７０】
　図８は、本実施形態に係る超音波診断装置１０の構成を示した図である。図８と図１と
を比較した場合、組織ドプラ処理ユニット１５の替わりに移動ベクトル処理ユニット３０
を有する点のみが異なる。
【００７１】
　移動ベクトル処理ユニット３０は、時相のことなる２つ超音波組織画像（例えば、Ｂモ
ード像）間でパターンマッチング処理を用いて組織の移動位置を検出して、この移動位置
に基づいて組織速度を求める。具体的には、第１超音波像中の部分像を取り出し、第２超
音波像中で先の部分像と類似性の最も高い部分の位置を求める。この第２超音波像中の位
置と第１超音波像中における部分像の位置の間の距離を求め、この距離を第１超音波像と
第２超音波像の時間差で除することにより、組織の移動速度を求めることができる。この
処理を超音波像の各点に対して行うことにより、組織移動速度の分布画像を得ることがで
きる。
【００７２】
　運動情報処理ユニット１６は、移動ベクトル処理ユニット３０の出力した速度分布画像
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基づいて、所定断面の変位もしくは歪みの２次元分布像（運動量情報画像）を求める。
【００７３】
　図９は、本実施形態に係る組織追跡イメージング法によって心臓を観察する場合の処理
の流れを示した図である。この組織追跡イメージング法での処理は、図２に示す一連の処
理と比較した場合、ステップＡ´のみが異なる。当該ステップＡ´においては、移動ベク
トル処理ユニット３０により、上記内容にて組織移動速度の分布画像が取得される。
【００７４】
　（並進速度成分算出・除去機能）
　次に、本超音波診断装置１０が有する並進速度成分算出・除去機能について説明する。
この並進速度成分算出・除去機能は、上記組織追跡イメージングの速度の時空間分布画像
取得処理（すなわち、図９のステップＡ´）において同時に実行されるものであり、また
、上記心臓の短軸モデルを対象とした例である。以下、図４に従って並進速度成分算出・
除去機能において実行される各処理について説明する。
【００７５】
　［収縮中心の設定：ステップＳ１］　
　まず、収縮中心の設定について説明する。本実施形態の如く、パターンマッチング処理
による速度分布画像を利用した、点の追跡については、運動方向の場の設定は原則不要で
ある。しかし、所定の運動方向での速度成分を求めるという本実施形態の目的を考慮して
、所定の運動方向の場が設定されるものとする。ここでは短軸断面でのthickening方向を
検出するものとして、収縮中心の設定を行う。
【００７６】
　具体的な収縮中心の設定手法としては、既述の半自動設定機能（すなわち、２点線形補
間処理及び端部処理）が好適である。その他の収縮中心位置の設定方法例として、既述の
自動輪郭抽出技術を用いても良い。
【００７７】
　［並進速度成分の推定］　
　並進速度成分Ｖｐ：ｔｒａｎｓ

ｔの推定処理の内容については、第１の実施形態の内容
と同様である。
【００７８】
　［並進速度成分の除去］　
　並進速度成分Ｖｐ：ｔｒａｎｓ

ｔの除去処理の内容についても、第１の実施形態の内容
と同様である。なお、収縮中心の回転速度成分ＶＣ：ｔｒａｎｓ

ｔが得られれば、ＶＣ：

ｔｒａｎｓ
ｔと検出したい運動方向、すなわち収縮拡張方向とのなす角βが求まる。

【００７９】
　［組織追跡イメージングへの適用］　
　次に、組織追跡イメージングへの適用について説明する。組織追跡イメージングでは、
まず点Ｐを追跡する必要がある。
【００８０】
中間値の定義に用いる速度成分は追跡の場合とは異なり、各時相の各追跡点に対する｜Ｖ

ｐ：ｃｏｎｔ
ｔ｜成分を用いるのが好適である。｜Ｖｐ：ｃｏｎｔ

ｔ｜成分に対して位置
を追跡しながら時間積分を行って各時相でのベクトル量の中間値を求め、この中間値を最
終出力へ変換する際にそのベクトル量の絶対値を取って（この際、方向は例えば収縮中心
に向かう方がプラス、離れる方がマイナス）スカラー量に変換すれば、並進速度成分や回
転速度成分の除去された収縮拡張方向の運動情報として、歪みや変位の画像化が可能とな
る。なお、この運動情報の画像化については、例えば既述の文献特願２００２－２７２８
４５号にその説明が記載されている。
【００８１】
　（回転速度成分算出・除去機能）
　次に、本超音波診断装置１０が有する回転速度成分算出・除去機能について説明する。
この機能は、本短軸モデルにおいて「回転速度成分Ｖｐ：ｃｏｎｔ

ｔは、収縮速度成分Ｖ
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ｐ：ｃｏｎｔ
ｔと垂直である。」という仮定をおくことで実現することができる。

【００８２】
　図１０は、本回転速度成分算出・除去機能を説明するための概念図である。同図右上の
作図から明らかなように、以下の各式によりＶｐ：ｃｏｎｔ

ｔ、Ｖｐ：ｒｏｔ
ｔを得るこ

とが出来る。
【００８３】
　　Ｖｐ：ｃｏｎｔ

ｔ＝ＶＣ：ｒｏｔ
ｔ・ｃｏｓβ　　…（９）

　　Ｖｐ：ｃｏｎｔ
ｔ＝ＶＣ：ｒｏｔ

ｔ・ｓｉｎβ　　…（１０）
　ここで、ＶＣ：ｒｏｔ

ｔは、時相ｔにおける収縮中心Ｃｔの回転速度成分である。当該
各式に従った推定演算を例えば図４のステップＳ２で実行し、その除去を同図ステップＳ
３において実行すればよい。
【００８４】
　このようにして並進速度成分と回転速度成分の両者の成分が除去された、本来検出した
い運動方向への速度成分Ｖｐ：ｃｏｎｔ

ｔが得られ、｜Ｖｐ：ｃｏｎｔ
ｔ｜（方向は例え

ば収縮中心に向かう方がプラス、離れる方がマイナス）としてスカラー量に変換される。
仮にこの段階で｜Ｖｐ：ｃｏｎｔ

ｔ｜を画像化すれば、収縮速度成分と回転速度成分との
両者の成分が除去された収縮拡張速度の画像化が可能となる。
【００８５】
　また、検出したい運動方向をｒｏｔａｔｉｏｎ成分とした場合（Ｒｏｔａｔｉｏｎ　ｍ
ｏｔｉｏｎ　ｆｉｅｌｄ）には、Ｖｐ：ｒｏｔ

ｔ成分を速度情報として用いることで（詳
細なステップは割愛するが）心臓全体の動きによるｔｒａｎｓｌａｔｉｏｎ成分とｃｏｎ
ｔｒａｃｔｉｏｎ成分とが除去された状態で、回転方向の運動情報（速度・歪み・変位）
を得ることも可能である。この場合には、ベクトル量を最終出力へ変換する際の方向とし
て、例えば時計回りの方向をプラス、反時計回りの方向をマイナスのように定義するのが
好適である。
【００８６】
　（第３実施形態）　
　次に、第３の実施形態について説明する。第３実施形態は、組織ドプラ法によって収集
された複数の時相に関する超音波画像データから生成される速度分布画像と、Ｂモード等
によって収集された複数の時相に関する複数の二次元組織画像に対してパターンマッチン
グ処理を施すことで得られる速度分布画像と、の双方を利用してさらに有益な運動情報画
像を生成するものである。
【００８７】
　図１１は、本実施形態に係る超音波診断装置１０の構成を示した図である。図１１は、
組織ドプラ処理ユニット１５と移動ベクトル処理ユニット３０との双方を有する構成とな
っている。
【００８８】
　また、運動情報処理ユニット１６は、後述する組織ドプラ法とパターンマッチング法と
の合成機能（以下、単に「合成機能」）に従って、ドプラ補正限界領域（ドプラ角度補正
が有効でない領域）外については第１の実施形態に従う手法にて、ドプラ補正限界領域内
については第２の実施形態に従う手法にて、それぞれ運動量情報画像を生成し、双方を合
成した合成画像をさらに生成して表示部１８に表示する。
【００８９】
　また、運動情報処理ユニット１６は、複数の運動情報が像を時系列的に表示する場合に
は、収縮中心を一致させて表示するための表示制御を行う。
【００９０】
　表示部１８は、後述する合成画像を表示し、また、後述する表示機能に従う所定の表示
を実行する。
【００９１】
　（合成機能）
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　次に、本実施形態が有する合成機能について説明する。本合成機能は、ドプラ角度補正
限界領域内外における速度分布画像の生成、及びドプラ角度補正限界領域での速度の角度
補正、画像合成処理の３つの処理を具備する。
【００９２】
　［ドプラ角度補正限界領域内外における速度分布画像の生成］
既述の第１及び第２の実施形態に従うそれぞれの運動情報画像を生成し、組織ドプラが有
効でない領域であるドプラ補正限界領域の内側か外側かによって、使用する速度情報画像
を使い分けるものである。
【００９３】
　図１２は、コントラクション場及び回転運動場におけるドプラ限界領域を示した図であ
る。同図の斜線領域が各運動方向の場の設定におけるドプラ角度補正限界領域に相当する
。すなわち、この領域の内部では運動の方向と走査線の方向とのなす角θｄ（ドプラ角）
が９０度に近いため、組織ドプラでは速度情報の検出が困難となる。コントラクション場
では、例えばドプラ角８０～１００度（９０±１０度）の領域がこのドプラ角度補正限界
領域に該当する。
【００９４】
　そこで、本超音波診断装置１０では、組織ドプラ法によって得られた超音波画像データ
に基づく速度分布画像Ｖｄの生成に加えて、少なくとも上記ドプラ角度補正限界領域内に
おいては、パターンマッチング処理を行い、２次元のベクトル速度情報を組織上の複数点
に対して求める。
【００９５】
　なお、ドプラ角度補正限界領域は上記例ドプラ角８０～１００度（９０±１０度）に限
定されず、例えば少し余裕を取ってドプラ角８５～１０５度（９０±１５度）の範囲とす
る構成であってもよい。
【００９６】
　［ドプラ角度補正限界領域での速度（スカラー）の角度補正］
　ドプラ角度補正限界領域内においては、第２の実施形態に従う手法によって、速度分布
画像を生成することが可能である。しかしながら、図１２で示すように、大部分の領域は
図１１での組織ドプラ処理ユニット１５をベースにスカラー量の速度が求められている。
従って、上記ドプラ角度補正限界領域内でのベクトル速度情報Ｖｖについても、運動の方
向への成分のスカラー量Ｖｓとして変換してから組織速度として用いることができる。
【００９７】
　Ｖｓ＝｜Ｖｖ｜・ｃｏｓγ　　　　　　　（１１）
ここで、γはＶｖベクトルと設定運動方向とのなす角である。
【００９８】
　なお、領域の境界においては、算出方法の違いによる速度値の差違が段差として生じる
恐れがある。本手法によれば、上記の様に余裕を持って得た境界領域（ドプラ角８０～８
５度、１００～１０５度）ではＶｓとＶｄの両方の値があるため、これらの値をドプラ角
θｄで例えば下記の式（１２）に従う重み付け平均によりＶｄ′を求め、本境界領域では
Ｖｄ′を速度情報として用いることでこのような段差を軽減することも可能である。
【００９９】
　Ｖｄ′＝ｋ・Ｖｄ＋（１－ｋ）・Ｖｓ　　　　（１２）
　ここで、０≦ｋ≦１であり、ｋはθｄが９０度から離れる程大きく、９０度に近い程小
さくなるパラメータである。
【０１００】
　［画像合成処理］
　上記の各処理によって得られた速度分布画像によって既述の処理が実行され、ドプラ角
度補正限界領域内外に関する運動情報画像が生成される。運動情報処理ユニット１６は、
これを一つの合成画像として生成する。生成された合成画像は、最終結果である運動情報
画像として、表示部１８に表示されることになる。
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【０１０１】
　以上の各処理により、第１及び第２の実施形態をベースにして、並進速度成分が除去さ
れたことで誤差が軽減された、想定運動方向成分に対する組織運動の特徴量の出力画像表
示が、ドプラ角の限界無しでかつ比較的短時間の演算によって得られるようになる。
【０１０２】
　（表示機能）
　次に、本超音波診断装置１０が有する、運動情報画像を効果的に観察するための幾つか
の表示機能について説明する。なお、この表示機能は、表示部１８によって実行されるも
のであり、第１及び第２の実施形態においても実現可能である。
【０１０３】
　［収縮中心を基準とする表示機能］
　本表示機能は、複数の運動情報画像を連続的、例えば時系列で動画的に表示する場合、
収縮中心を画面上の所定の基準位置に固定し、当該基準位置と各画像の収縮中心とが一致
するようにして各運動情報画像を表示するものである。これは、物理的には、心臓上に観
測系を設定し当該心臓を観測したものと等価である。従って、観察者は、あたかも自身が
心臓の上に乗って当該心臓を観測しているような映像を見ることができる。その結果、た
とえ並進運動によって心臓全体の位置が時間的に移動するような場合でも、常に心臓とし
ては全体の並進運動が無いように固定して表示させることが可能となり、検出対象として
いる収縮拡張の様子が分かりやすく観察されるようになる。
【０１０４】
　［収縮中心位置の明示的表示］
　収縮中心位置情報の臨床的有用性の一例として、文献“左室壁運動評価において tissu
e Doppler imagingを補うtissue locus imaging”竹中ほか、東芝メディカルレビュー７
０号：51-55,1998によれば、心尖アプローチによる左室長軸方向の断面において、拡張型
心筋症例では正常例に比べて、収縮が悪いほど、また左室拡大の程度が強ければ強いほど
収縮中心位置は心基部方向に移動することが述べられている。
【０１０５】
　この報告等に鑑み、本超音波診断装置１０は、収縮中心位置を臨床情報として明示的に
表示する機能を有している。
【０１０６】
　図１３（ａ）、（ｂ）、（ｃ）は、それぞれ収縮中心位置の明示的表示の例を示した図
である。すなわち、図１３（ａ）の例では、収縮中心位置を画像上に×印として明示的に
表示している。また、図１３（ｂ）の例では、収縮中心位置の時間的な位置変化が解るよ
うに、その軌跡を実線にて画像上に明示的に表示している。さらに、図１３（ｃ）の例で
は、収縮中心位置の移動情報（例えば変位）の時間変化を、画像に重畳させて又は画像と
は別にグラフ表示している。
【０１０７】
　この様な収縮中心位置を臨床情報として明示的に表示することで、診断の支援に寄与す
ることができる。
【０１０８】
　（適用画像フォーマットに関するＴＴＩ（組織追跡イメージング）補間処理機能）
　次に、本超音波診断装置１０が有する、ＴＴＩ補間処理機能について説明する。なお、
このこの機能についても、第１及び第２の実施形態において実現可能である。
【０１０９】
　図１４上段に示すように、通常のＴＴＩにおいては、スキャンコンバージョン（ＳＣ）
処理後の速度画像（Ｘ－Ｙ座標系）をベースに実行される。しかしながら、ＴＴＩは、Ｓ
Ｃ処理前の所謂Ｒａｗ画像（Ｒ－θ座標系）に適用しても勿論構わない。この場合はＲａ
ｗ画像上でＴＴＩ画像演算を行った後に、ＳＣ処理により最終画像を出力することになる
。
【０１１０】
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　なお、角度補正の有無は基本的に問わないが、例えば図１４下段に示すように、簡単の
ため、運動場として「ラスタモーション場（走査線に平行な運動場）」を設定すれば、Ｒ
ａｗ画像を角度補正すること無く、ＴＴＩにより簡単に運動情報画像を取得することがで
きる。
【０１１１】
　なお、臨床的には、心尖アプローチによる４ＣＨや２ＣＨの左室長軸方向の断面などを
用いて左室局所心筋のショートニング（shortening）を観察する場合には、本機能はある
程度有効な設定である。なぜなら、断面の設定如何では、関心領域の運動方向成分が走査
線とほぼ平行に保てるためである。但し、関心領域に制約が大きいこと、及び点と断面設
定が困難な場合があることには、注意が必要である。
【０１１２】
　以上、本発明を各実施形態に基づき説明したが、本発明の思想の範疇において、当業者
であれば、各種の変更例及び修正例に想到し得るものであり、それら変形例及び修正例に
ついても本発明の範囲に属するものと了解される。例えば以下に示す（１）乃至（４）の
ように、その要旨を変更しない範囲で種々変形可能である。
【０１１３】
（１）各実施形態においては、超音波データを構成する受信信号が二次元空間で得られて
いる場合について説明した。しかしこれに限定されず、同受信信号が三次元空間で得られ
ている場合についても同様の手続きを次元の拡張により、各実施形態に係る思想を適用す
ることが可能である。
【０１１４】
（２）各実施形態は、超音波診断装置１０に係るものとして説明した。しかし、これに限
定されず、上述してきた一連の処理手続きは、同様の機能を有するＰＣやワークステーシ
ョンその他のコンピュータにより、超音波診断装置とは切り離して実行することができる
。
【０１１５】
　（３）上記第２の実施形態においては、心臓の短軸方向での所謂シックニング（thicke
ning）成分検出について述べた。しかしこれに限定されず、心臓の長軸方向での所謂ショ
ートニング（shortening）成分検出に適用することも可能である。
【０１１６】
　この場合は長軸方向の心筋に沿った運動方向の場を設定するのが理想的だが、最も簡素
化した場合には回転運動場を適用するのが好適である。なぜなら、本運動成分が（近似的
に）ショートニング成分に相当し、本運動成分に垂直な方向（収縮運動方向）のシックニ
ング成分を除去することで、ショートニング成分のみが回転運動成分の影響も除去された
状態で提供され得るからである。
【０１１７】
　（４）上記各実施形態では、運動情報画像作成後の時間解析手法の記載について言及し
ていない。しかしながら、例えば特願２００２－２７２８４５号に記載されている時間解
析が適用可能なことは言うまでもなく、さらに各実施形態に係る手法にて運動情報画像の
精度が高められた状態で時間解析手法を適用すれば、より高精度な時間解析結果が提供さ
れ得る。
【０１１８】
　また、各実施形態は可能な限り適宜組み合わせて実施してもよく、その場合組合わせた
効果が得られる。さらに、上記実施形態には種々の段階の発明が含まれており、開示され
る複数の構成要件における適宜な組合わせにより種々の発明が抽出され得る。例えば、実
施形態に示される全構成要件から幾つかの構成要件が削除されても、発明が解決しようと
する課題の欄で述べた課題が解決でき、発明の効果の欄で述べられている効果の少なくと
も１つが得られる場合には、この構成要件が削除された構成が発明として抽出され得る。
【図面の簡単な説明】
【０１１９】
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【図１】図１は、第１の実施形態に係る超音波診断装置１０の構成図である。
【図２】図２は、第１の実施形態に係る組織追跡イメージング法によって心臓を観察する
場合の処理の流れを示した図である。
【図３】図３は、想定している短軸モデルを説明するための図である。
【図４】図４は、並進速度成分算出・除去機能において実行される各処理の流れを示した
フローチャートである。
【図５】図５は、半自動設定機能のアルゴリズムを示したフローチャートである。
【図６】図６は、半自動設定機能を説明するための概念図である。
【図７】図７は、並進速度成分の推定処理を説明するための図である。
【図８】図８は、第２の実施形態に係る超音波診断装置１０の構成を示した図である。
【図９】図９は、第２の実施形態に係る組織追跡イメージング法によって心臓を観察する
場合の処理の流れを示した図である。
【図１０】図１０は、回転速度成分算出・除去機能を説明するための概念図である。
【図１１】図１１は、第３の実施形態に係る超音波診断装置１０の構成を示した図である
。
【図１２】図１２は、コントラクション場及び回転運動場におけるドプラ限界領域を示し
た図である。
【図１３】図１３（ａ）、（ｂ）、（ｃ）は、それぞれ収縮中心位置の明示的表示の例を
示した図である。
【図１４】図１４は、超音波診断装置１０が有するＴＴＩ補間処理機能について説明する
ための図である。
【図１５】図１５は、本発明の課題を説明するための図であり、心筋の所定位置の動きを
示した図である。
【図１６】図１６は、本発明の課題を説明するための図であり、心筋の所定位置の動きを
示した図である。
【符号の説明】
【０１２０】
　１０…超音波診断装置、１１…超音波プローブ、１２…送信ユニット、１３…受信ユニ
ット、１４…Ｂモード処理ユニット、１５…組織ドプラ処理ユニット、１６…運動情報処
理ユニット、１６…組織ドプラ処理ユニット、１７…表示制御ユニット、１８…表示部、
１９…入力部、２０…記憶部、３０…移動ベクトル処理ユニット
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