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(57)【要約】
【課題】  例えば心臓等の生体組織であっても、変位や
歪みを表す運動情報画像を高い安定性にて提供できる超
音波画像装置、及び運動情報画像生成方法を提供するこ
と。
【解決手段】  被検体中の移動体にかかる速度の２次元
分布データを求め、組織の運動方向を定義した運動場の
情報を記憶し、前記２次元分布データ中の組織領域に複
数の追跡点を定める。当該追跡点が移動する位置を推定
して順次追跡し、前記２次元分布データに基づいて前記
運動場で定義された運動方向へ向かう速度を求める。さ
らに、少なくとも２つの追跡点の各時相での追跡位置に
おける前記運動方向へ向かう速度を用いて、所定の演算
を行うことで１つの中間出力値を求め、異なる位置の中
間出力を重み付け加算することにより、これらの中間位
置の値を求める。この中間位置の値を用いて、運動情報
画像を生成し、表示する。



(2) 特開２００３－１７５０４１

10

20

30

40

50

1
【特許請求の範囲】
【請求項１】被検体の複数の時相に関する複数の超音波
画像を記憶する記憶手段と、
前記複数の超音波画像に基づいて、前記時相毎の複数の
速度分布画像を生成する速度分布画像生成手段と、
前記複数の超音波画像のうち、所定時相に関する超音波
画像において、前記被検体の組織領域に複数の追跡点を
設定する追跡点設定手段と、
前記所定時相以外の残余の時相に関する前記複数の超音
波画像において、前記速度分布画像に基づいて、前記複
数の追跡点に対応する対応点を推定する推定手段と、
前記各時相において、前記組織領域の伸縮に応じて前記
各追跡点及び前記各対応点における信号値を決定する信
号値決定手段と、
前記追跡点及び前記対応点における信号値に基づいて、
運動情報画像を生成する運動情報画像生成手段と、
前記運動情報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。
【請求項２】前記速度分布画像生成手段は、前記被検体
の組織の運動方向を定義する運動場を設定するための運
動場設定手段と、
前記複数の超音波画像に基づいて、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分布画像を、
前記時相毎に求める分布画像取得手段と、を有するこ
と、
を特徴とする請求項１記載の超音波診断装置。
【請求項３】前記運動場は、前記複数の超音波画像中の
所定の１点に集中するベクトル場であることを特徴とす
る請求項２記載の超音波診断装置。
【請求項４】前記運動場は、前記各時相における組織の
解剖学的位置情報から定まる所定のベクトル場であるこ
とを特徴とする請求項２記載の超音波診断装置。
【請求項５】前記運動場は、前記各時相における組織の
関心領域の動きに伴って設定されることを特徴とする請
求項２記載の超音波診断装置。
【請求項６】前記表示装置は、前記運動場について、設
定された場の種別もしくはその場の様子の少なくとも一
方を表す情報を表示することを特徴とする請求項２に記
載の超音波診断装置。
【請求項７】前記信号値決定手段は、前記時相毎の前記
速度分布画像に基づいて、少なくとも前記複数の追跡点
に対応する複数の対応点の各時相における速度を累積し
時間積分することで、最新時相における前記少なくとも
前記複数の対応点の変位を信号値として決定し、
運動情報画像生成手段は、前記最新時相における前記少
なくとも前記複数の対応点の変位に基づいて、前記運動
情報画像としての変位画像を生成すること、
を特徴とする請求項２記載の超音波診断装置。
【請求項８】前記複数の追跡点は、初期長だけ離間され
た２点群として複数設定され、
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前記信号値決定手段は、前記各２点群を構成する各点の
位置を経時的に追跡しながら前記時相毎での前記各２点
群の前記運動場方向距離を算出し、前記運動場方向距離
を前記所定の初期長で除することで、前記初期長だけ離
間された２点における歪みに関する信号値を生成し、
前記運動情報画像生成手段は、前記歪みに関する信号値
に基づいて、運動情報画像としての歪み画像を生成する
こと、
を特徴とする請求項２記載の超音波診断装置。
【請求項９】前記速度分布画像生成手段は、組織ドプラ
法によって前記運動速度分布画像を取得し、
前記推定手段は、前記追跡点についての運動速度のう
ち、少なくとも前記運動方向へ向かう運動速度と前記複
数の時相の間隔とに基づいて、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こと、
を特徴とする請求項２記載の超音波診断装置。
【請求項１０】前記組織の運動方向へ向かう運動速度の
成分を得るためのドプラ角度の上限又は下限を設定する
ドプラ角度設定手段をさらに具備し、
前記表示手段は、設定された前記ドプラ角度の上限又は
下限を前記運動情報画像と同時に表示すること、
を特徴とする請求項２記載の超音波診断装置。
【請求項１１】前記速度分布画像生成手段は、時相の異
なる二つの超音波画像間でパターンマッチング処理を行
うことにより、前記被検体の組織の移動速度に関する分
布画像を生成し、
前記推定手段は、前記各速度分布画像と前記複数の時相
の間隔とに基づいて、前記残余の各時相における対応点
を推定すること、
を特徴とする請求項１記載の超音波診断装置。
【請求項１２】前記信号値決定手段は、所定時相の第１
の対応点と第２の対応点とが次段時相の第３の対応点に
おいて重なった場合には、少なくとも前記第１の対応点
の信号値と前記第２の対応点の信号値とに基づいて、前
記第３の対応点の信号値を決定することを特徴とする請
求項１記載の超音波診断装置。
【請求項１３】前記信号値決定手段は、前記初期時相の
第１の追跡点と第２の追跡点とが次段時相の第３の対応
点において重なった場合には、少なくとも前記第１の追
跡点の信号値と前記第２の追跡点の信号値とに基づい
て、前記第３の対応点の信号値を決定することを特徴と
する請求項１記載の超音波診断装置。
【請求項１４】前記信号値決定手段は、少なくとも最寄
りの前記対応点の信号値に基づいて、前記複数の対応点
近傍の組織領域内の点の信号値を決定することを特徴と
する請求項１記載の超音波診断装置。
【請求項１５】前記信号値決定手段は、重み付けされた
前記複数の対応点の信号値に基づいて、前記複数の対応
点近傍の組織領域内の点の信号値を決定することを特徴
とする請求項１記載の超音波診断装置。
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【請求項１６】前記信号値決定手段は、前記各時相にお
ける前記各超音波画像において、前記複数の対応点以外
の組織領域内の点を基準として、前記所定サイズの探索
領域を設定し、
前記探索領域内に存在する前記対応点を探索し、
前記対応点が探索された場合には、少なくとも最寄りの
前記対応点の信号値に基づいて、前記組織領域内の点の
信号値を決定し、前記対応点が探索されない場合には、
信号値を０とすること、
を特徴とする請求項１記載の超音波診断装置。
【請求項１７】前記表示手段は、伸縮に応じて前記組織
領域をカラーマップ表示することを特徴とする請求項１
記載の超音波診断装置。
【請求項１８】前記運動情報画像に基づいて、当該前記
運動情報画像上の任意の領域における組織運動情報の時
間変化の関数を取得する関数取得手段をさらに具備し、
前記表示手段は、取得された前記関数を表示すること、
を特徴とする請求項１記載の超音波診断装置。
【請求項１９】前記運動情報画像生成手段は、前記運動
情報画像として、ユーザーが定めた任意曲線又は直線上
の位置に関連させた所定の運動情報に関するＭモード画
像を生成することを特徴とする請求項１記載の超音波診
断装置。
【請求項２０】前記追跡点設定手段は、前記各超音波画
像の各位置における信号強度に相関する情報に対するし
きい値を設定し、当該強度に相関する情報が前記しきい
値より大きいか否かの判定に基づいて、前記複数の追跡
点を設定することを特徴とする請求項１記載の超音波診
断装置。
【請求項２１】前記表示手段は、前記追跡点設定ユニッ
トにより設定された前記追跡点を表示することを特徴と
する請求項１記載の超音波診断装置。
【請求項２２】前記追跡点設定手段は、前記所定時相の
超音波画像に設定される関心領域内に前記追跡点を設定
することを特徴とする請求項１項記載の超音波診断装
置。
【請求項２３】前記関心領域をマニュアル設定するため
の関心領域設定ユニットをさらに具備することを特徴と
する請求項２２記載の超音波診断装置。
【請求項２４】被検体の複数の時相に関する複数の超音
波画像を記憶する記憶手段と、
前記複数の超音波画像に対して、前記被検体の組織の第
１の収縮中心を設定し、前記第１の収縮中心の近傍に第
２の収縮中心を設定する収縮中心設定手段と、
前記複数の超音波画像に基づいて、前記第１の収縮中心
へ向かう方向に沿った運動に関する第１の運動速度分布
画像と、前記第２の収縮中心へ向かう方向に沿った運動
に関する第２の運動速度分布画像と、を前記時相毎に生
成する速度分布画像生成手段と、
前記複数の超音波画像のうち、所定時相に関する超音波
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画像において、前記被検体の組織領域に複数の追跡点を
設定する追跡点設定手段と、
前記所定時相以外の残余の時相に関する前記複数の超音
波画像において、前記第１の速度分布画像に基づいて、
前記複数の追跡点に対応する第１の対応点群を推定し、
前記第２の速度分布画像に基づいて、前記複数の追跡点
に対応する第２の対応点群を推定する推定手段と、
前記各時相において、前記組織領域の伸縮に応じて前記
各追跡点、前記所定時相以外の残余の時相における第１
の対応点群及び第２の対応点群における信号値を決定す
る信号値決定手段と、
前記追跡点及び前記第１の対応点群における信号値に基
づいて、第１の運動情報画像を生成し、前記追跡点及び
前記第２の対応点群における信号値に基づいて、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の運動情報画像と前記第２の運動情報画像とが
合成された合成画像を生成する合成画像生成手段と、
前記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。
【請求項２５】被検体の複数の時相に関する複数の超音
波画像に基づいて、時相毎の複数の速度分布画像を生成
し、
前記複数の超音波画像のうち、前記所定時相に関する超
音波画像において、前記被検体の組織領域に複数の追跡
点を設定し、
前記所定時相以外の残余の時相に関する前記複数の超音
波画像において、前記速度分布画像に基づいて、前記複
数の追跡点に対応する対応点を推定し、
前記各時相において、前記組織領域の伸縮に応じて前記
各追跡点及び前記各対応点における信号値を決定し、
前記追跡点及び前記対応点における信号値に基づいて、
運動情報画像を生成し、
前記運動情報画像を表示すること、
を具備することを特徴とする運動情報画像生成方法。
【請求項２６】前記速度分布画像の生成においては、前
記被検体の組織の運動方向を定義する運動場を設定し、
前記複数の超音波画像に基づいて、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分布画像を、
前記時相毎に取得すること、
を具備することを特徴とする請求項２５記載の運動情報
画像生成方法。
【請求項２７】前記速度分布画像の生成においては、時
相の異なる二つの超音波画像間でパターンマッチング処
理を行うことにより、前記被検体の組織の移動速度に関
する分布画像を生成し、
前記対応点の推定においては、前記各速度分布画像と前
記複数の時相の間隔とに基づいて、前記残余の各時相に
おける対応点を推定すること、
を特徴とする請求項２５記載の運動情報画像生成方法。
【請求項２８】前記信号値の決定においては、所定時相
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5
の第１の対応点と第２の対応点とが次段時相の第３の対
応点において重なった場合には、少なくとも前記第１の
対応点の信号値と前記第２の対応点の信号値とに基づい
て、前記第３の対応点の信号値を決定することを特徴と
する請求項２５記載の超音波診断装置。
【請求項２９】前記信号値の決定においては、前記初期
時相の第１の追跡点と第２の追跡点とが次段時相の第３
の対応点において重なった場合には、少なくとも前記第
１の追跡点の信号値と前記第２の追跡点の信号値とに基
づいて、前記第３の対応点の信号値を決定することを特
徴とする請求項２５記載の超音波診断装置。
【請求項３０】前記信号値の決定においては、少なくと
も最寄りの前記対応点の信号値に基づいて、前記複数の
対応点近傍の組織領域内の点の信号値を決定することを
特徴とする請求項２５記載の運動情報画像生成方法。
【発明の詳細な説明】
【０００１】
【発明の属する技術分野】本発明は、医学診断に有効な
情報を提供する超音波診断装置及び運動情報画像生成方
法に関する。
【０００２】
【従来の技術】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。例えば心臓に関する定量的評
価法については、従来から次の様な手法が存在する。具
体的な手法としては、２次元画像で定義されたＭＶＧ
（Ｍｙｏｃａｒｄｉａｌ  Ｖｅｌｏｃｉｔｙ  Ｇｒａｄ
ｉｅｎｔ）法が挙げられる。２次元画像で定義するＭＶ
Ｇには、短軸用途のＭＶＧ－Ｓ、長軸（心尖アプローチ
による四腔像や二腔像）用途のＭＶＧ－Ｌがある。現在
の実用的なＭＶＧ－Ｓ／Ｌにおいては、ある時相におけ
る２次元画像中に心筋の内外膜の輪郭を手動で設定する
ことで心筋の部位とその局所的な運動方向を定めること
ができ、心筋の速度勾配すなわち歪み率を心筋の各領域
について求めている（例えば、特許文献１参照。）。
【０００３】その他の例としては、ＴＤＴ（Ｔｉｓｓｕ
ｅ  Ｄｏｐｐｌｅｒ  Ｔｒａｃｋｉｎｇ）法を用い、初
期時相で心筋の２点（内外膜が好適）位置を与えれば、
自動的に他の時相でのその２点（内外膜）の位置が追跡
され、全時相でのＭＶＧを求めるＭＶＧ－Ｍ法が挙げら
れる（例えば、特許文献２参照。）。また、組織変形を
表す値として歪みを求めリアルタイムで表示する手法も
ある（例えば、特許文献３参照。）。
【０００４】なお、心筋内部の局所領域での運動パラメ
ータを得ることの意義を示すものとして、健常例の心筋
では主に内膜側が外膜側よりも支配的（約２倍）に収縮
に寄与し、心筋梗塞などの疾患例ではこの内膜側の寄与
が低減すると言われている（例えば、非特許文献１参
照。）。動物実験では古くから知られていた性質である
が、下記ＭＶＧ－Ｍ等を利用した近年の研究でヒトでも
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同様とされている。
【０００５】心筋全体、及び心筋内部の局所的な機能を
非浸襲的かつ定量的に評価することは、疾患の程度の把
握やそれに伴う治療方法の選択に役立つことが期待さ
れ、重要性が高まってきている。
【０００６】しかしながら、従来のＭＶＧ法では、心時
相の複数時相を解析するためには、その全時相で心筋部
位の設定を行う必要があり、ＭＶＧ－Ｓ／Ｌの時間変化
を解析するのは困難である。また、ＭＶＧ－Ｓ／Ｌは、
心筋の輪郭や心筋の分画サイズといった心筋のサイズを
機軸とした定義で運動パラメータを得るものであるた
め、心筋内部の局所領域での分布情報を得ることは困難
である。
【０００７】また、従来のＭＶＧ－Ｍ法では、Ｍモード
画像の速度勾配が表示されるため、時間解析が比較的容
易にできる。しかし、ＭＶＧ－Ｍ法では、空間的に１次
元の情報しか持たないので、２次元的な分布情報を得る
ことが出来ない。
【０００８】さらに、これら速度勾配のような歪み率演
算における共通の特徴として、超音波特有のスペックル
ノイズ等の影響で空間的に不安定となりやすい速度情報
を用いて空間微分を行うものであるため、生体ではノイ
ズによって安定性が得られにくいという問題がある。
【０００９】また、従来の歪みの表示法では、時間的に
固定長を有する２点間の歪み率を求めており、空間的に
一様な歪みを有すること、及び所定の区間に含まれてい
ること、という仮定がある。これらの仮定は、心臓の、
特に短軸像の評価では成り立たないため、正確な歪みを
求めることができない。
【００１０】
【特許文献１】特開平１１－１５５８６２号公報
【００１１】
【特許文献２】特開平９－２０１３６１号公報
【００１２】
【特許文献３】特開２００１－７０３０３号公報
【００１３】
【非特許文献１】「左室壁の心内膜側心筋と心外膜側心
筋の違いについて」Ｊ  Ｃａｒｄｉｏｌ  ２０００年、
Ｎｏ．３５、ｐ．２０５－２１８）
【００１４】
【発明が解決しようとする課題】本発明は、上記事情を
鑑みてなされたもので、例えば心臓等の生体組織であっ
ても、変位や歪みを表す運動情報画像を高い安定性にて
提供できる超音波画像装置、及び運動情報画像生成方法
を提供することを目的としている。
【００１５】
【課題を解決するための手段】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。
【００１６】本発明の第１の視点は、被検体の複数の時
相に関する複数の超音波画像を記憶する記憶手段と、前
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記複数の超音波画像に基づいて、前記時相毎の複数の速
度分布画像を生成する速度分布画像生成手段と、前記複
数の超音波画像のうち、所定時相に関する超音波画像に
おいて、前記被検体の組織領域に複数の追跡点を設定す
る追跡点設定手段と、前記所定時相以外の残余の時相に
関する前記複数の超音波画像において、前記速度分布画
像に基づいて、前記複数の追跡点に対応する対応点を推
定する推定手段と、前記各時相において、前記組織領域
の伸縮に応じて前記各追跡点及び前記各対応点における
信号値を決定する信号値決定手段と、前記追跡点及び前
記対応点における信号値に基づいて、運動情報画像を生
成する運動情報画像生成手段と、前記運動情報画像を表
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。
【００１７】本発明の第２の視点は、被検体の複数の時
相に関する複数の超音波画像を記憶する記憶手段と、前
記複数の超音波画像に対して、前記被検体の組織の第１
の収縮中心を設定し、前記第１の収縮中心の近傍に第２
の収縮中心を設定する収縮中心設定手段と、前記複数の
超音波画像に基づいて、前記第１の収縮中心へ向かう方
向に沿った運動に関する第１の運動速度分布画像と、前
記第２の収縮中心へ向かう方向に沿った運動に関する第
２の運動速度分布画像と、を前記時相毎に生成する速度
分布画像生成手段と、前記複数の超音波画像のうち、所
定時相に関する超音波画像において、前記被検体の組織
領域に複数の追跡点を設定する追跡点設定手段と、前記
所定時相以外の残余の時相に関する前記複数の超音波画
像において、前記第１の速度分布画像に基づいて、前記
複数の追跡点に対応する第１の対応点群を推定し、前記
第２の速度分布画像に基づいて、前記複数の追跡点に対
応する第２の対応点群を推定する推定手段と、前記各時
相において、前記組織領域の伸縮に応じて前記各追跡
点、前記所定時相以外の残余の時相における第１の対応
点群及び第２の対応点群における信号値を決定する信号
値決定手段と、前記追跡点及び前記第１の対応点群にお
ける信号値に基づいて、第１の運動情報画像を生成し、
前記追跡点及び前記第２の対応点群における信号値に基
づいて、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の運動情報画像と前記第２の運動情
報画像とが合成された合成画像を生成する合成画像生成
手段と、前記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。
【００１８】本発明の第３の視点は、被検体の複数の時
相に関する複数の超音波画像に基づいて、時相毎の複数
の速度分布画像を生成し、前記複数の超音波画像のう
ち、前記所定時相に関する超音波画像において、前記被
検体の組織領域に複数の追跡点を設定し、前記所定時相
以外の残余の時相に関する前記複数の超音波画像におい
て、前記速度分布画像に基づいて、前記複数の追跡点に
対応する対応点を推定し、前記各時相において、前記組
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織領域の伸縮に応じて前記各追跡点及び前記各対応点に
おける信号値を決定し、前記追跡点及び前記対応点にお
ける信号値に基づいて、運動情報画像を生成し、前記運
動情報画像を表示することを具備することを特徴とする
運動情報画像生成方法である。
【００１９】このような構成によれば、例えば心臓等の
生体組織であっても、変位や歪みを表す運動情報画像を
高い安定性にて提供できる超音波画像装置、及び運動情
報画像生成方法を実現することができる。
【００２０】
【発明の実施の形態】以下、本発明の第１実施形態及び
第２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。
【００２１】（第１の実施形態）第1の実施形態では、
組織の速度情報を元に、時間積分によってノイズを低減
させた運動情報を演算し、その空間分布を画像として提
供する。得られる運動情報画像は、所定の運動方向に対
する変位の画像情報もしくは歪みの画像情報である。
【００２２】この際、運動を伴う組織に対して、高品位
な運動情報画像を効果的に得るためには、組織の位置を
追跡しながら組織から得られる速度情報を処理すること
が重要である。特に、心筋の場合は移動量が大きく、対
象処理位置が心筋部位を外れる（例えば心腔内）ことの
ないようにするために位置の追跡は欠かせない。更に心
筋内部での局所的な運動情報分布を得るためにも位置の
追跡は重要な要素となる。
【００２３】このような局所的な組織位置の追跡を伴う
運動情報画像（以下、組織追跡イメージングという）を
実際に得るために、図１に示すような各処理を実行す
る。
【００２４】［１］時空間的な運動方向の場（Ｍｏｔｉ
ｏｎ－Ｆｉｅｌｄ：ＭＦ）を設定する（ステップＳ
１）。
【００２５】［２］組織速度の時空間分布像（Ｖｅｌｏ
ｃｉｔｙ－Ｆｉｅｌｄ：ＶＦ）を得る（ステップＳ
２）。
【００２６】［３］演算開始時相を設定する（ステップ
Ｓ３）。
【００２７】［４］演算開始時相において追跡すべき組
織の領域（追跡点群）を限定する（ステップＳ４）。
【００２８】［５］追跡点群の各時間での移動位置をＶ
Ｆ・（組織ドプラ法ではＭＦを併用）・時間間隔を用い
て逐次推定する（ステップＳ５）。
【００２９】［６］追跡点群の各点にてＭＦを用いて入
力信号を定義し、各時間まで積分する（中間出力点群の
取得；ステップＳ６）。
【００３０】［７］各時間において、出力画像の各点に
対し、周辺の最寄り中間出力群の値を用いて出力値を推
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定する（ステップＳ７）。
【００３１】［８］運動情報画像の生成と表示（ステッ
プＳ８）。
【００３２】ここで、変位画像を得る場合には、［６］
の処理において入力信号を速度とすれば、変位を定義す
ることができる。
【００３３】また、歪み画像を得る場合には、以下に説
明する２種類の定義（Ｌａｇｒａｎｇｉａｎ  ｓｔｒａ
ｉｎ，  Ｎａｔｕｒａｌ  ｓｔｒａｉｎ）を利用して、
理想的な歪みを定義することができる。これらの定義
は、１次元の棒状組織モデルに対して、初期時相で定め
られた１点と、この点から所定の初期長を有する他点と
の２点の対の位置を時間的に追跡する技術によって得ら*

10
*れる。尚、歪みに関するより具体的な詳細は、文献
（“Ｒｅｇｉｏｎａｌ  Ｓｔｒａｉｎ  ａｎｄ  Ｓｔｒ
ａｉｎ  Ｒａｔｅ  Ｍｅａｓｕｒｅｍｅｎｔｓ  ｂｙ  
Ｃａｒｄｉａｃ  Ｕｌｔｒａｓｏｕｎｄ：  Ｐｒｉｎｃ
ｉｐｌｅｓ，Ｉｍｐｌｅｍｅｎｔａｔｉｏｎａｎｄ  Ｌ
ｉｍｉｔａｔｉｏｎｓ”Ｅｕｒ  Ｊ  Ｅｃｈｏｃａｒｄ
ｉｏｇｒａｐｈｙ（２０００）  １，１５４・７０）に
記載されている。
【００３４】［Ｌａｇｒａｎｇｉａｎ  ｓｔｒａｉｎ］
本来の歪み（Ｓｔｒａｉｎ）の定義であり、初期の長さ
Ｌ（ｔ０）を基準として式（１）で定義される。なお、
図２（ａ）に、Ｌ（ｔ０）及びＬ（ｔ）の関係を表して
ある

  Ｓ
Ｌ
（ｔ）＝［Ｌ（ｔ）－Ｌ（ｔ０）］／Ｌ（ｔ０）            （１）

Ｓ
Ｌ
（ｔ）：Ｌａｇｒａｎｇｉａｎ  Ｓｔｒａｉｎ

Ｌ（ｔ０）：基準時刻ｔ０での長さ
又、Ｌａｇｒａｎｇｉａｎ  ｓｔｒａｉｎは、追跡した
対の各点での速度を積分して変位を求め、この変位の対
間の差分を取って初期長で規格化することによって算出
でき、以下にその具体的な手順を記載する。図２（ｂ）
は、その概念を示したものである。
【００３５】（１）Ｌ０の間隔を有する２点（ａ点、ｂ
点）をｔ０時相で設定する。ｒａ（ｔ０）、ｒｂ（ｔ *

*０）はａ点、ｂ点のｔ０での位置を表している。
【００３６】（２）この２点の位置を時間的に追跡しな
がらＬ（ｔ）＝ｒａ（ｔ）－ｒｂ（ｔ）を算出する。
【００３７】（３）ＳＬ（ｔ）＝（Ｌ（ｔ）－Ｌ０）／
Ｌ０を算出する。ここで、Ｌ（ｔ）は、次に示す式
（２）のように表され、また、ＳＬ（ｔ）は式（３－
１）や（３－２）によって求めることができる。
【００３８】

Ｌ（ｔ）＝∫  Ｖａ（τ）ｄτ－∫  Ｖｂ（τ）ｄτ＋Ｌ０    （２）
Ｓ
Ｌ
（ｔ）＝（ａ点の追跡変位－ｂ点の追跡変位）／Ｌ０    （３－１）

＝∫［（ａ点の追跡速度－ｂ点の追跡速度）／Ｌ０］ｄτ      （３－２）
ただし、積分区間は（ｔ０≦τ≦ｔ）とする。また、Ｖ
ａ（τ）、Ｖｂ（τ）は、ａ点、ｂ点での追跡速度であ
る。
【００３９】上記式（３－２）の被積分関数は、理想的
な歪み率定義に相当する。仮に、積分をせずにこの歪み
率を各時相において出力すれば、組織追跡を行った理想
的な歪み率を出力画像として得ることも可能である。但

し、前述のように、歪み率画像そのものはノイズの影響
を受けやすいため、本実施形態では歪みに着目する。
【００４０】Ｎａｔｕｒａｌ  ｓｔｒａｉｎをＳ

Ｎ
（ｔ）とし、時刻ｔにおける長さをＬ（ｔ）として、
次の式（４）の様に定式化する。
【００４１】

  Ｓ
Ｎ
（ｔ）＝∫  ［（Ｌａ（ｘ＋τ）－Ｌ（ｘ））／Ｌ（ｘ）］ｄｘ      

  
  （４）ただし、積分区間は（ｔ０≦τ≦ｔ）とする。

【００４２】また、Ｓ
Ｌ
（ｔ）とＳ

Ｎ
（ｔ）は、次の式

（５）にて関係付けられる。
【００４３】

Ｓ
Ｎ
（ｔ）＝ｌｎ（１＋Ｓ

Ｌ
（ｔ））又はＳ

Ｌ
（ｔ）＝ｅｘｐ［Ｓ

Ｎ
（ｔ）］

－
１    （５）式（４）に示すように、Ｎａｔｕｒａｌ  ｓｔｒａｉｎ

は、追跡した対の各点での速度の差分を取って二点間で
規格化して歪み率を求め、この歪み率を積分することに
よって算出でき、以下にその具体的な手順を記載する。
図３は、その概念を示した図である。
【００４４】すなわち、図３に示すように、Ｌ（ｔ）の
長さを有する２点（ａ点、ｂ点）を時相ｔで設定する。
ここで、ｒａ（ｔ）、ｒｂ（ｔ）はａ点、ｂ点の時相ｔ
での位置を表している。また、上記Ｌ（ｔ）内部では歪

みは線形で一様と仮定し、固定長Ｌｓを有する２点（ｒ
１、ｒ２）を上記長さＬ（ｔ）内部に設定する。このよ
うな設定では、ｒ１～ｒ２間の歪み率（速度勾配）はＮ
ａｔｕｒａｌ  ｓｔｒａｉｎ  ｒａｔｅ（ＳＲＮ
（ｔ））に等しい。尚、ＳＲＮ（ｔ）は次の式（６）に
より表される。
【００４５】
【数１】
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【００４６】上記（６）を利用して、Ｓ
Ｎ
（ｔ）をｒ１

～ｒ２間の速度勾配（ＶＧ（τ））のｔ０からｔまでの
時間積分で算出し、Ｓ

Ｌ
（ｔ）＝ｅｘｐ（Ｓ

Ｎ
（ｔ））

－１の変換式でＳ
Ｌ
（ｔ）を算出することができる。以

下、本実施形態においては、Ｌａｇｒａｎｇｉａｎ  Ｓ
ｔｒａｉｎを用いる例について説明する。  なお、この
ような組織追跡イメージングに関わる例として、特開２
００１－７０３０３公報に組織変形の実時間計算および
表示の方法が記載されているが、歪みの具体的な定義方
法は本法と異なる。すなわち、従来の手法は、図３にお
いて、瞬時長を基準にした歪みを仮定を用いて推定し、
式変換によって理想的な歪みを得るものである。従っ
て、この結果が上記理想的な歪みの定義と等しくなるた
めには、時間的に固定長を有する２点間の歪み率を求め
ていることに起因する以下の制約がある。すなわち、従
来の手法では一方の点しか追跡しないため、心臓の特に
短軸像の評価において、この２点が空間的に一様な歪み
を有する区間に含まれているという仮定が成り立たない
制約である。
【００４７】一般に、超音波信号にはスペックルノイズ
等の影響があり、空間的に安定した歪み率を得るにはこ
の固定長をある程度大きく（スペックルの自己相関長は
数ｍｍのオーダーと言われているので、実際には４～１
０ｍｍ程度）保つ必要がある。従って、運動を伴う心筋
部位にこの２点を含めるには、直接的に２点を追跡する
本実施形態での方式が有利といえる。従来例でも、この
固定長を幾つか変えた歪み率を加重平均する方法や、空
間的に固定長を適応的に変える（時間的に追跡するもの
ではない）方法によって歪み率の精度を高めようとする
試みが述べられている。しかしながら、いずれも直接２
点を追跡するものではなく、実際には上記スペックル等
の制約があるので改善効果が制限されてしまう。
【００４８】［４］と［７］の各処理は、実際に高品位
な組織追跡イメージングを得ようとする場合に必要であ
る。
【００４９】すなわち、［４］は、組織領域の限定を行
うものである。初期追跡点は、組織に設定されるもので
あって、心腔内には設定しない。このような組織以外の
領域は、あらかじめ追跡点群から取り除いておかない
と、出力画像補間の際に組織でない部位の値がノイズと
して出力画像に加わってしまうからである。従って、組
織領域の限定を行うのが好適である。
【００５０】また、［７］は、組織の変形があっても一
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様な出力画像を推定するための有効な処理である。図４
（ａ）、図４（ｂ）は、簡単のために１次元の棒状組織
モデルを用いて、［７］の処理を説明するための図であ
る。図４（ａ）に示すように、演算開始時相で短い部位
が運動方向へ伸びていく場合には、追跡点群の位置同士
に隙間が発生する。所定時相においてこの隙間に存在す
る各点の妥当な信号値を、周辺を囲む最寄りの中間出力
点（すなわち、後述する当該所定時相での対応点）の値
を用いた重み付け加算処理で求めるようにする。この重
み係数は出力画像の点と、対象となる複数の追跡点群の
位置との距離が近いほど大きく、遠いほど小さくするよ
うに決めるのが好適である。このような処理は、ある種
の補間処理と言えるので、ここでは単に補間と呼ぶもの
とする。図４（ａ）の例では、例えばｔ２において、点
１と点２との間に存在する２点の信号値については、点
１、２での中間出力値から補間している。一方、図４
（ｂ）に示すように、演算開始時相で長い部位が縮んで
いく場合には、追跡すべき点群の位置同士に重なりが生
じる。所定時相においてこの重なりに対応する点の妥当
な信号値を、重なった中間出力点（すなわち、後述する
当該所定時相での対応点）の値を用いて、上述の重み付
け加算処理で求めるようにする。この様な補間処理によ
り、組織の変形があっても一様な出力画像を推定するこ
とが可能となる。
【００５１】次に、第１の実施形態に係る装置の具体的
な構成、機能について詳述する。第１の実施の形態で
は、心臓を対象とし、心筋の組織の局所的な運動につい
て２次元画像を用いて評価する場合について述べる。
【００５２】図５は、第１の実施形態にかかる超音波診
断装置の構成図である。超音波プローブ１は、電気信号
を超音波に変換する複数の超音波振動子を配列した超音
波振動子アレイを備え、この超音波振動子アレイにより
被検体に対して超音波の送受波を行う。第1の実施形態
において、超音波プローブ１は心臓を対象としたセクタ
プローブであるものとする。
【００５３】送信ユニット２は、超音波振動子アレイか
ら超音波を送波するための駆動信号を発生するものであ
り、所定のスキャンラインに向けて超音波ビームが形成
されるよう振動子毎に所定の遅延特性を持たせた駆動信
号を発生する。受信ユニット３は、超音波振動子アレイ
の各超音波振動子で受波された超音波エコー信号に対し
て遅延加算処理を行って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。
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【００５４】Ｂモード処理ユニット４は、遅延加算処理
され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。又、Ｂモード処理ユニット４は、こ
のＢモード信号の所定断面にかかる２次元分布を表した
Ｂモード超音波像を生成する。組織ドプラ処理ユニット
５は、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。又、組織ドプラ処
理ユニット５は、この速度、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。
【００５５】運動情報処理ユニット６は、Ｂモード処理
ユニット４及び組織ドプラ処理ユニット５の出力するＢ
モード超音波像及びドプラ超音波像に基づいて、図１に
示した運動情報画像を取得するための各処理を実行す
る。この運動情報処理ユニット６の具体的な動作につい
ては、後で詳しく説明する。
【００５６】表示制御ユニット７は、Ｂモード超音波
像、ドプラ超音波像、変位もしくは歪みの２次元分布像
に基づいて表示画像を生成する。表示画像としては、例
えば、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
像の重畳画像等がある。表示装置８は、表示制御ユニッ
トで生成された表示画像を表示する。
【００５７】メモリ９は、各時相に対応する超音波画
像、運動情報処理ユニット６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。
【００５８】次に、運動情報処理ユニット６の図１に示
した各処理の具体的内容について、図面を参照しながら
詳述する。
【００５９】［運動場に基づいた補正速度の時空間分布
像の生成：ステップＳ及びステップＳ２］    まず、運
動情報処理ユニット６は、運動場で定義された運動方向
への速度の時空間分布像（時相毎の２次元分布像）を求
める。図６（ａ）、（ｂ）は、運動場の定義についての
説明図である。図６（ａ）は、ラスタモーションフィー
ルド（Ｒａｓｔｅｒ  ｍｏｔｉｏｎ  ｆｉｅｌｄ）、図
６（ｂ）はコントラクションモーションフィールド（Ｃ
ｏｎｔｒａｃｔｉｏｎ  ｍｏｔｉｏｎ  ｆｉｅｌｄ）と
いう運動場をそれぞれ表している。各図において、×印
運動の向かう点であり、矢印運動の向かう方向である。
【００６０】図６（ａ）のラスタモーションフィールド
とは、超音波スキャンの各超音波ビーム方向に沿った運
動場のことであり、この時の速度の符号は超音波プロー
ブ１に近づくものが正、離れるものが負である。このよ
うなラスタモーションフィールドにおいて、組織ドプラ
法で推定される観測速度は、良く知られているように、
実際の運動方向と超音波ビーム方向の速度成分とのなす
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角度（ドプラ角と呼ばれる）をθとして以下の式（７）
で表される。
【００６１】
（観測速度）＝ｃｏｓθ＊（実際の運動速度）
（０°≦θ≦１８０°）    （７）
心臓における組織の運動動態は大変複雑であり、全てを
ラスタモーションフィールドで想定することには難があ
る。とりわけ、心筋の厚さ方向への収縮拡張の評価に最
適な短軸画像を評価する場合には、超音波ビーム方向が
運動方向と一致する収縮中心から見て時計の１２時方向
（真上方向）の極狭い範囲でしか運動方向が合致しな
い。収縮中心から見て６時方向（真下方向）は、超音波
ビーム方向と運動の方向が平行であるが向きは逆とな
る。
【００６２】従って、短軸で心筋の収縮拡張方向での運
動を評価するには、図６（ｂ）のようなコントラクショ
ンモーションフィールドという運動場を定義し、その運
動場の方向が実際の運動方向であると仮定して補正速度
を求めるのが好適である。コントラクションモーション
フィールドは、心壁の仮想収縮中心を画像中に設定し、
この仮想収縮中心に向かう方向を運動の方向を運度の場
として定義している。尚、仮想収縮中心の設定は、表示
されている超音波像を見て操作者が手動入力により設定
しても良いし、画像分析処理により超音波像から装置が
自動的に設定するようにしても良い。
【００６３】コントラクションモーションフィールドで
は、以下の式（８）により、仮想収縮中心に向かう速度
成分が得られる。速度の符号は、仮想収縮中心に近づく
ものが正、離れるものが負である。このようなコントラ
クションモーションフィールドに対応して求められた補
正速度の２次元分布像を求める。尚、必要に応じてこの
補正組織速度の２次元分布像を表示装置８に表示するよ
うにしても良い。
【００６４】
（補正速度）＝（観測速度）／ｃｏｓθ
（０°≦θ≦１８０°）      （８）
ここで、組織追跡イメージング処理の限界領域の表示に
ついて説明する。組織ドプラ法の場合、このような運動
場の定義は、以下で述べる追跡点群の位置を推定する上
でも欠かせない。これは、２次元画像中を移動していく
追跡点群の移動方向を定めるためである。但し、ドプラ
角θが９０°に近い場合には信頼性の高い補正速度が得
られないため、このような領域（短軸では２時方向や１
０時方向の領域）においては、運動の評価に限界があ
る。このような信頼性の低い領域については、組織追跡
イメージング処理の限界領域として表示し、ユーザーに
認識させるのが好適である。また、この限界領域におい
ては、処理の入力となる速度情報は用いないのが望まし
い。そこで、この限界領域を定めるために、所定のドプ
ラ角の制限値を持つ。そして、このドプラ角の制限値は
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（実用上の最適値の研究段階においては特にそうである
が）、被検者の違いで生ずる組織ドプラの画質差によっ
て若干変動する要素もあるため、最適な値をユーザーに
よって設定可能としても良い。ドプラ角の制限値の初期
設定としては、例えば８０°～１１０°が望ましい。
【００６５】ここで、この限界領域の表示には、別の作
用もあることに注意されたい。これは、画像中に現在ど
のような運動場が設定されているかを暗示することがで
きる点である。例えば、同じ短軸画像でも、収縮拡張の
方向（これが主方向であり多くの場合はこちらが注目さ
れる）だけでなく、回転方向（心筋の輪郭に平行な方
向）の運動が評価の対象となり得るので、複数の運動場
を設定可能な場合に、第三者が出力画像を一見してどの
ような運動場なのか一見して認識できるのである。回転
運動場の場合、コントラクションモーションフィールド
とは異なり、短軸では時計の１２時方向と６時方向付近
にドプラ角の制限領域が生ずる。
【００６６】図７（ａ）、７（ｂ）は運動場及び限界領
域の表示例である。具体的には、図７（ａ）はコントラ
クションモーションフィールドでの限界領域、図７
（ｂ）は回転運動場での限界領域を示している。
【００６７】図７（ａ）、７（ｂ）においては、収縮仮
想中心を表すＸのマーク、定義された運動場の運動方向
を表す矢印のマーク及び限界領域（斜線部）が表示され
ている。限界領域は、限界領域の境界部分に線を表示す
る方法、限界領域内の色又は輝度を他の部分と異ならせ
る方法等により、限界領域の部分を把握できるようにす
る。これらの像は、前述した補正組織速度の２次元分布
像と重畳して表示装置８に表示する。
【００６８】［組織追跡イメージング処理開始時相の設
定：ステップＳ３］一連の組織ドプラ動画像に対して、
メモリに記憶された画像の中から、ユーザーが心電図を
参照しながら処理を開始する時相ｔ０（初期時相ｔ０と
も言う。）を選択するようにする。この場合は、処理の
開始時相だけでなく、処理の終了時相（ｔ＿ｅｎｄ）も
ユーザーによって選択可能としておくのが好適である。
これにより、心周期に対する評価の関心時相の区間を所
望の区間に設定することが出来る（図８（ａ）参照）。
【００６９】又、図８（ｂ）に示すように、動画像収集
の際に、心電図のＲ波でトリガされる所定の時相（Ｒ波
の時相をｔＲとして、ｔＲ＋ｔ＿ｄｅｌａｙの時相。ｔ
＿ｄｅｌａｙは制御可能であり、ｔ＿ｄｅｌａｙ＝０の
場合がＲ波同期と呼ばれる）を自動的にｔ０として設定
する（すなわち、ｔ０＝ｔＲ＋ｔ＿ｄｅｌａｙ）もので
あっても良い。この場合の処理の終了時相は、次のトリ
ガが生ずるタイミングとして、ちょうど１心周期分の区
間を定めておくのが好適であるが、開始時相から所定の
時間間隔（ｔ＿ｉｎｔ）をあらかじめ設定しておけば、
このｔ０＋ｔ＿ｉｎｔの時相を終了時相として、上記同
様に心周期に対する評価の関心時相の区間を所望の区間
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に設定することが出来る。
【００７０】［演算開始時相の設定、及び演算開始時相
における追跡すべき組織の領域（追跡点群）の設定：ス
テップＳ３、Ｓ４］次に、追跡点群の設定処理につい
て、図９（ａ）を参照しながら詳しく説明する。図９
（ａ）は、追跡点群の設定処理の流れを示したフローチ
ャートである。図９（ａ）に示すように、まず、イメー
ジ領域の補正組織速度の２次元分布データＩＭ１を得る
（ステップＳ３１）。このまま全ての２次元分布データ
の領域を対象として追跡処理を開始しても良いが、心臓
の場合には、このようにすると組織以外の領域も追跡対
象となり得る。そこで、Ｂモード信号の輝度情報を用い
て、制御可能なしきい値を越える領域のみを組織領域と
して限定した画像ＩＭ２を生成する（ステップＳ３
２）。このようなしきい値判定に用いる信号源として
は、Ｂモード信号だけでなく例えば組織ドプラ処理の過
程で速度情報と同時に定義可能なパワーの情報を用いる
ようにしても構わない。Ｂモード信号や組織ドプラのパ
ワー信号は、信号強度に相関する情報であり、一般的に
心腔内の血流部位よりも組織部位の方が信号強度で数１
０倍大きいため、心腔内の組織でない領域を追跡対象外
とする有効な手段となる。このしきい値設定の際に、有
効な領域として選択された部位（図１０での塗りつぶし
た領域）をＢモード信号として表示するようにしておけ
ば、ユーザーが選択された組織領域を確認しながら最適
なしきい値を設定することが可能である。
【００７１】また、上記による領域限定だけでなく、さ
らに関心領域（ＲＯＩ）を設定する場合には、このＲＯ
Ｉに関して制御可能なしきい値を越える領域のみを組織
領域として限定抽出し、画像ＩＭ３又は画像ＩＭ４を生
成する（ステップＳ３４）。この様なＲＯＩ設定による
画像生成は、組織のうち、心筋領域のみをユーザーがＲ
ＯＩを設定して抽出する用途に用いることができる。図
１０においては、ＩＭ３は円状のＲＯＩ１を用いて短軸
の心外膜の内部を選択する場合を、ＩＭ４はＲＯＩ２を
用いて短軸の心外膜と心内膜との間を選択する場合を示
した。このようなＲＯＩを用いれば、例えば同図にある
ように乳頭筋の領域を除去する用途や、上記のＢモード
輝度による限定をしない場合での心腔内領域の除去用途
も適用される。また、これらのＲＯＩ設定は、心筋組織
領域の抽出用途で設定されるものであるから、前述した
運動場の設定が心臓の輪郭のＲＯＩを用いて設定される
ような場合（ＭＶＧ－Ｓ／Ｌで用いられる方式）のＲＯ
Ｉと併用しても構わない。
【００７２】［追跡点群の各時間での移動位置の推定：
ステップＳ５］次に、設定された上記追跡点群の各点に
ついて、一連の動画像空間（すなわち、時系列的に配置
された複数の超音波画像によって構成される空間）内で
の移動位置の推定を行う。
【００７３】ここで、動画像は一定の時間間隔ｄｔで得
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られているものとする。また、運動場としては仮想収縮
中心によるコントラクションモーションフィールドが設
定されている。簡単のためこの仮想収縮中心は時相的に
固定で、運動場が時相的に一定の場合について述べる。
【００７４】位置の推定と追跡の方法は、ＴＤＴで紹介
されるような方法が好適である。ＴＤＴではＭモードの
１次元空間方向（すなわちビーム方向）が運動の方向に
等しい場合に正確に追跡可能であるが、２次元画像の場*

18
*合には以下のように運動場の方向と、この方向での速度
成分を用いることで正確な追跡が得られる。
【００７５】まず、追跡点群について、最初の時相にお
いて、ある１点がその位置で有する運動方向への速度成
分（補正速度）をＶｃとし、次の時相での位置（ｘ，
ｙ）を以下の式（９）で推定する。
【００７６】

（ｘ，ｙ）
＝（Ｖｃ＊ｄｔ＊ｃｏｓ（ｔｈ），Ｖｃ＊ｄｔ＊ｓｉｎ（ｔｈ））    （９）

但し、ｔｈは運動方向とｘ軸とのなす角とする。
【００７７】次の時相においては、位置（ｘ，ｙ）にお
けるＶｃ、ｔｈを求めて、同式を用いて更に次の時相で
の位置を推定する。このステップを繰り返すことで各時
相でのこの点の移動位置が得られる。
【００７８】なお、このような未来における移動位置の
推定法には、上記の現在時相での情報のみを用いた方法
以外にも、現在の時相の情報と次の未来における時相の
情報とを併用して推定する手段（Ｅｕｌａｒ法：上記で
求めた未来での位置を仮推定位置１として、仮推定位置
１で同様のプロセスで更に次の未来での仮推定位置２を
求め、仮推定位置１と仮推定位置２の平均で未来の位置
を推定する方式等）も幾つか知られている。詳細は割愛
するが、いずれの方法も速度情報Ｖｃと運動方向情報と
ｄｔを用いて定義するものであり、この範疇である限り
どのような推定方法を用いても構わない。
【００７９】この際、画像空間内に定義される点は有限*

*の大きさを持つ点に注意を要する。すなわち、最初の時
相においては、確実に点が定義されるグリット上に点の
位置を定義できるが、次以降の時相では推定される位置
がこのグリット上に必ずしも一致しない場合がある。こ
のような場合においてＶｃの値を求めるには、推定位置
を中心とする最寄りの複数点のグリット上で定義される
Ｖｃの値から補間して得るのが好適である。
【００８０】［運動方向成分の入力信号の定義と時間積
分による中間出力点群の取得：ステップＳ６］次に、上
記で推定された追跡点群の位置上で、組織の運動情報に
対する中間出力の定義を行う。運動情報として変位を得
る場合には、最初に述べたように、追跡点群の位置を時
相方向に辿りながら、以下の式（１０）で速度の運動方
向の成分を積分することにより、運動方向の成分に対す
る変位の中間出力が各時相での追跡点群の位置上で求め
られる。
【００８１】

  変位（ｘ，ｙ，τ）＝ΣＶｃ（ｘ，ｙ，τ）＊ｄｔ        （１０）
ここで、ｔ０は最初の時相であり、ｔは現在の時相とす
る。また、和はｔ０≦τ≦ｔまでとるものとする。
【００８２】また、歪みを得る場合には、同様に最初に
述べたように、２点の対となる追跡点群の位置を時相方
向に辿りながら、以下の式（１１）で速度の運動方向の
成分を積分することにより、運動方向の成分に対する理
想的な歪みの中間出力が各時相での追跡点群の位置上で

求められる。ここで、（ｘａ，ｙａ）は最初の時相で選
択された追跡点群の一つで、（ｘｂ，ｙｂ）は最初の時
相では所定の初期長Ｌ０分だけ（ｘａ，ｙａ）から運動
方向に離れた位置でのペアとなる他方の追跡点群の一つ
である。
【００８３】

  歪み（ｘａ，ｙａ，ｔ）＝
［ΣＶｃ（ｘａ，ｙａ，τ）＊ｄｔ－ΣＶｃ（ｘａ，ｙａ，τ）＊ｄｔ］／Ｌ
０
    （１０）ただし、和はｔ０≦τ≦ｔまでとるものとする。

【００８４】これらの変位や歪みの演算に用いるＶｃの
値を求める場合にも、上記位置推定の場合と同様に推定
位置を中心とする最寄りの複数点のグリット上で定義さ
れるＶｃの値から補間して得るのが好適である。
【００８５】［補間による出力値の推定と歪み画像の生
成表示：ステップＳ７、Ｓ８］まず、現在の演算時相に
おける出力画像を定義するイメージ領域を定め、画像内
の各点で出力値を以下の（１）～（５）のステップで求
める。以下、時相は一定なので時間の項は割愛する。
【００８６】（１）図１１（ａ）に示す所定時相のある
出力点において、図１１（ｂ）に示すように当該出力点

を中心とする所定の形状・サイズを有する探索領域を設
ける。形状は円形か正方形が好適で、サイズは例えば５
ｍｍ程度としておく。
【００８７】（２）図１１（ｃ）に示すように、探索領
域を４象限に分け、各象限で出力点に最寄りの追跡点群
ｐｉ（ｉ＝１～４）を探索する。
【００８８】（３）どこか一つの象限で１点も追跡点群
が見つからなかった場合には出力をゼロにする。
【００８９】（４）全ての象限で最寄りの追跡点群ｐｉ
が見つかった場合には、ｐｉと出力点間との距離Ｒｉ
と、ｐｉ上での中間出力値Ｍ（ｐｉ）を用いて以下の式
（１２）で出力を定義する。
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【００９０】

20
【数２】

【００９１】（５）全ての出力点でこのステップを行
い、出力画像を得る。
【００９２】なお、第１の実施形態においては、各ｐｉ
での重み付け係数を１／Ｒｉとしたが、この他の関数を
用いて定義しても良い。例えば、（１／Ｒｉ）１／２や
Ｇａｕｓｓ関数：ｅｘｐ（－σＲｉ２）等、Ｒｉが小さ
いほど大きな値となる関数が好適である。
【００９３】以上、一連のステップで出力された変位も
しくは歪みの画像を、組織ドプラ画像による速度表示と
同様にカラー変換してＢモード画像と重畳して表示させ
ることが出来る。但し、このような組織の運動情報の画
像については、速度とは異なるカラーマップを用いるの
が好適である。具体的には、次のような形態のカラーマ
ップが考えられる。
【００９４】すなわち、伸びている心筋部分については
赤色で表示し、一方、縮んでいる心筋部分については青
色で表示する。また、共にその歪み（ｓｔｒａｉｎ）の
大きさが大きくなるに従って、赤色又は青色の輝度を強
くする（すなわち、歪みが正の値である場合には、その
大きさに従った輝度にて赤色表示され、一方、歪みが負
の値である場合には、その大きさに従った輝度にて青色
表示される。）このとき、当該色及び輝度と伸縮との関
係を示すカラーバーを画像とともに表示することが好ま
しい。
【００９５】また、カラーマップ表示は、必ずしも上記
の如く伸びと縮みの双方を（すなわち、赤色と青色の双
方で）する必要はなく、必要に応じていずれか一方を選
択的に表示する形態であってもよい。いずれの形態を使
用するかは、操作者が選択可能であることが好ましい。
いずれか一方を選択的に表示する場合、例えば心筋の伸
びのみを表示するとすれば、心筋の伸びる部分のみが歪
みの大きさに応じた輝度で赤色表示され、また心筋の縮
みのみを表示するとすれば、心筋の縮む部分のみが歪み
の大きさに応じた輝度で青色表示される。
【００９６】伸びと縮みの双方を表示する場合又はいず
れか一方を表示する場合のどちらであっても、伸びと縮
みとを区別し、時相を正しく反映していなければならな
い。そのための基準として、ＥＣＧ（：心電図）を利用
することが出来る。
【００９７】例えば、上記カラーマップ表示にて、心臓
の短軸像のＲ－Ｒ一周期をｓｔｒａｉｎ画像により表示

する場合を考える。この場合、例えば収縮期には、例え
ば心筋の伸びのみを表示するとし、心筋が厚くなる様子
を赤色表示する。このとき、縮みを意味する信号はノイ
ズと判断され消去してもよい。また、例えば拡張期に
は、例えば心筋の縮みのみを表示するとし、心筋が薄く
なる様子を青色表示する。このとき同様に、伸びを意味
する信号はノイズと判断され消去してもよい。
【００９８】この様に、ｓｔｒａｉｎの演算時相とＥＣ
Ｇによる心時相とに基づいて、心筋の伸び縮みを画像化
することで、観察者にとって見やすく、且つ診断等に有
益な情報を提供することが出来る。
【００９９】なお、以上述べたカラーマップ表示は、例
えば表示制御ユニット７によって実現されるものであ
る。また、上記カラーマップ表示は、ｓｔｒａｉｎ画像
の他に、例えば変位画像についても有効である。また、
ユーザーフレンドリーな装置を提供する観点から、例え
ば、簡単なマニュアル操作にて、カラーマップ表示設定
を短軸画像用（ｔｈｉｃｋｅｎｉｎｇ用途）から長軸画
像用（ｓｈｏｒｔｅｎｉｎｇ用途）に切換可能とするこ
とが好ましい。
【０１００】次に、第１の実施形態の変形例について記
載する。上記では簡単のため仮想収縮中心を固定とした
が、これを心臓の動きに伴う収縮中心位置の移動に合わ
せるように時相内で動かすことも可能である。一つの手
段の例として、仮想収縮中心位置を心時相内における特
定の幾つかの時相でユーザーに設定させ、他の時相で
の、仮想収縮中心位置は時相間の補間によって求める方
式があげられる。補間関数は時相的に前後で設定された
位置から線形で推定するものや、所定の運動を模擬した
関数をあらかじめ設けておくものが好適である。後者と
しては、例えば図１２（ａ）、１２（ｂ）、１２（ｃ）
に示すように、拡張末期時相（すなわち、時相ｐｈ１）
と収縮末期（すなわち、時相ｐｈ２）の特徴的な２つの
時相を設定し、これらの２時相における仮想収縮中心位
置を設定するようにする。これらは皆、可能な限りユー
ザーの設定の手間を省きつつ、かつ心臓の動きに合致し
た仮想収縮中心位置を得るための実際的に有効な手段と
なりうる。これは、仮想収縮中心設定法として、ユーザ
ーが所望の位置に直接置く方式としておけば、１時相に
つき１点を置くだけで実現できるためである。
【０１０１】一方、従来のＭＶＧ－Ｓ／Ｌでは輪郭で運
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動の方向を定義する。心筋梗塞などの局所的疾患例にお
いては、必ずしも仮想収縮中心へ向かった収縮拡張の運
動をしない場合もあり、これを輪郭に垂直な方向で定義
しようとする試みである。しかしながらＭＶＧ－Ｓ／Ｌ
では輪郭を設定する必要があるため、このような複数時
相での輪郭設定をユーザーに設定させるには大変な手間
がかかる。最も理想的には、これを輪郭の自動追跡にて
行えば良く、その試みも多数されているが、超音波画質
に依存する誤差要因が現在のところ課題となっている。
【０１０２】心尖からの四腔像、二腔像を評価する場合
には、これらの中庸的な方法として、図１３に示すよう
な仮想収縮中心の設定方法が考えられる。例えば、 電
子情報通信学会論文誌Ｄ－ＩＩ  Ｖｏｌ．Ｊ８３－Ｄ－
ＩＩ  Ｎｏ．１  ｐｐ．１８３－１９０（Ｊａｎ．  ２
０００））において、“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”が開示されている。この手
法によれば、弁輪部に対してはその特徴的な構造を利用
して、パターンマッチングの手段により自動追追跡出来
ることが報告されている。従って、弁輪の２点と画像中
で殆ど動きのない心尖部の１点の３点を指定すること
で、図１３中のＬＶ－ｃｅｎｔｅｒ  ｌｉｎｅ上の所定
の点を動的な仮想収縮中心の設定が提供される。
【０１０３】また、  Ｃｉｒｃｕｌａｔｉｏｎ  ６１：
  ９６６－９７２，  １９８０においては、“Ｅｖａｌ
ｕａｔｉｏｎ  ｏｆ  ｍｅｔｈｏｄｓ  ｆｏｒ  ｑｕａ
ｎｔｉｔａｔｉｎｇ  ｌｅｆｔ  ｖｅｎｔｒｉｃｕｌａ
ｒ  ｓｅｇｍｅｎｔａｌ  ｗａｌｌ  ｍｏｔｉｏｎ  ｉ
ｎ  ｍａｎ  ｕｓｉｎｇ  ｍｙｏｃａｒｄｉａｌ  ｍａ
ｒｋｅｒｓ  ａｓ  ａ  ｓｔａｎｄａｒｄ．”の文献に
よれば、この仮想収縮中心の初期設定としては心尖から
３１％の位置が好適とされる。
【０１０４】これらの手法により、動的なコントラクシ
ョンモーションフィールドが設定された場合における処
理について、以下に説明する。関連する処理は、ステッ
プＳ５の［追跡点群の各時相での対応点の推定］のステ
ップと、ステップＳ６の［運動方向成分の入力信号の定
義と時間積分による中間出力点群の取得］である。
【０１０５】しかしながら、動的な運動場の場合におい
ても、前述の静的な運動場の場合における基本的なステ
ップに大きな変わりはない。この様子について図１４、
１５を用いて説明する。時相ｔ

ｉ＋１
における追跡位置

の推定には、時相ｔ
ｉ
における、位置（ｘ，ｙ）上での

Ｖｃ、ｔｈが必要だが、これらの値はある時相において
定められた運動方向に応じて求めれば良く、時相毎に運
動の方向が変化していても問題はない。例えば、図１４
において、ｐ（ｔ２）の推定位置はｔ１での運動方向で
決まるｔｈと、その方向で補正されたＶｃをｐ（ｔ１）
で適用することでｔ１での運動方向上へ移動し（図１５
ステップＳ１３２）、次のｔ２ではｔ２での運動方向で
決まるｔｈと、その方向で補正されたＶｃをｐ（ｔ２）
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で適用し、ｔ２での運動方向上でｐ（ｔ３）を推定し
（図１５ステップＳ１３３）、この様なステップを追跡
する必要のある時相まで繰り返すようにする（図１５ス
テップＳ１３４）。ここで、ｔ１とｔ２とで運動方向が
変化してもしなくても、処理の手順自体は同等であるこ
とに注意されたい。
【０１０６】もちろん演算の結果は、ｔ１とｔ２とで運
動方向が変化する／しないで変わりうるが、これはどち
らの方がより真の組織の運動に合致しているかという意
味での誤差に関する違いとなる。時相的に真の運動方向
が変わる場合には、この変化に合うように運動方向を変
えた方が、追跡位置に対する誤差の改善が期待される。
同様に、中間出力を得る場合の入力信号についても、時
相ｔで決まる運動の向きで補正されたＶｃを用いること
は前述の式定義と変わりがない。
【０１０７】（第２の実施形態）第２の実施形態では、
２次元画像のパターンマッチングにより組織追跡イメー
ジングを行う。図１６は、第２の実施形態にかかる超音
波診断装置の構成図である。第１の実施形態とは、移動
ベクトル処理ユニット１３及び運動情報処理ユニット６
の構成が相違している。他の構成については、第１の実
施形態と同様であるので説明は省略する。
【０１０８】移動ベクトル処理ユニット１３は、時相の
ことなる２つ超音波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２次元分布データを得ることがで
きる。
【０１０９】運動情報処理ユニット６は、移動ベクトル
処理ユニット１３の出力した組織速度の２次元分布デー
タに基づいて、所定断面の変位もしくは歪みの２次元分
布像を求める。
【０１１０】次に、第２の実施形態に係る超音波診断装
置では、運動情報画像を実際に得るために、図１７に示
すような各処理を実行する。
【０１１１】［１］組織速度の時空間分布像（Ｖｅｌｏ
ｃｉｔｙ－Ｆｉｅｌｄ：ＶＦ）を得る（ステップＳ１４
１）。
【０１１２】［２］演算開始時相を設定する（ステップ
Ｓ１４２）。
【０１１３】［３］演算開始時相において追跡すべき組
織の領域（追跡点群）を限定する（ステップＳ１４
３）。
【０１１４】［４］追跡点群の各時間での移動位置をＶ
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Ｆ・（組織ドプラ法ではＭＦを併用）・時間間隔を用い
て逐次推定する（ステップＳ１４４）。
【０１１５】［５］追跡点群の各点にてＭＦを用いて入
力信号を定義し、各時間まで積分する（中間出力点群の
取得；ステップＳ１４５）。
【０１１６】［６］各時間において、出力画像の各点に
対し、周辺の最寄り中間出力群の値を用いて出力値を推
定する（ステップＳ１４６）。
【０１１７】［７］運動情報画像の生成と表示（ステッ
プＳ１４７）。
【０１１８】以下、各処理の内容について説明する。
【０１１９】［組織速度の時空間分布画像の取得：ステ
ップＳ１４１］特開平８－１６４１３９号公報による、
相互相関係数表示に記載されているパターンマッチング
の手法を例とするような処理を有する移動ベクトル処理
ユニット１３により、２次元的な組織速度の時空間分布
像が得られる。パターンマッチングでは、現在の時相か
ら次の未来時相での時相間隔ｄｔ当たりの移動位置が各
点で推定できるので、これをｄｔで除すれば２次元の組
織速度が各点で定義される。
【０１２０】第２の実施形態では、第１の実施形態に対
して、ドプラ角の限界が無いという利点と、直接２次元
の移動ベクトルを推定するので、運動場の仮定が無くて
も（操作者等による運動場の設定が無くても）追跡位置
が求まるという利点を有する。一方で、速度推定の空間
分解能を高めるためには、演算時間が大きくなるという
欠点がある。
【０１２１】ここで、追跡位置の推定には運動場の設定
が不要ではあるが、この場合においても、演算時間を短
縮するために、図１８（ａ）、１８（ｂ）に示すよう
に、所定の運動方向について、所望の運動情報の成分の
みを得るために運動場の定義を用いることが好ましい。
この点は第１の実施形態の運動方向成分の入力信号の定
義と同様の概念である。
【０１２２】この場合において所望の運動情報の成分の
みを得る目的は、情報量の次元を減らし、着目している
運動方向成分のみに特化した出力値を画像として提供す
ることで、より解りやすい結果が得られることが期待さ
れるためである。２次元の組織速度を用いれば、２次元
的な変位や歪みが定義可能であるが、例えばこの情報を*
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*カラー変換して２次元のＢモード画像に重畳させても実
際上は解りにくい表示となってしまう。むしろ、例えば
仮想収縮中心の方向の成分のみを抽出し、第１の実施形
態と同様なカラー表示とした方が意図した運動方向成分
の情報が明瞭に理解されうる。そして、別の運動方向へ
の成分を評価したい場合には、別の（例えばコントラク
ションモーションフィールドと直交する運動の方向。短
軸では回転運動場となる。）運動場を設定して、出力画
像を得るようにして、各々の運動方向の成分を分離して
評価すればよい。
【０１２３】また、第２の実施形態ではドプラ角の限界
が無いので、第１の実施形態の限界領域の設定や表示は
不要となる。但し、限界領域の表示が無いことから、設
定されている運動場を第三者に認識させるためには、運
動場に関する設定の状態を明示的に表示する必要があ
る。この場合は、図１８（ａ）又は１８（ｂ）のように
例えばアイコンで運動場を示すようにする。
【０１２４】［組織追跡イメージング処理開始時相の設
定、及び演算開始時相における追跡すべき組織の領域
（追跡点群）の設定：ステップＳ１４２，Ｓ１４３］こ
れらは第１の実施形態と同様である。
【０１２５】［追跡点群の各時間での移動位置の推定：
ステップＳ１４４］次時相での追跡点群の位置は、現時
相での２次元の組織速度を用いて、時相間隔ｄｔを乗ず
ることで得られる。
【０１２６】［運動方向成分の入力信号の定義と時間積
分による中間出力点群の取得：ステップＳ１４５］この
部分について、第１の実施形態との違いを以下に述べ
る。
【０１２７】追跡点群の位置の追跡は、上記で求めた各
時相ｔでの追跡点群の位置ｐ（ｔ）を辿れば良いが、こ
れらの位置上での組織速度は２次元的であり、各時相で
固有の方向を有する。そこで第１の実施形態にあるＶｃ
（ｘ，ｙ，τ）に相当する運動方向成分の速度Ｖｃ（ｐ
（ｔ））を得るために、図１９に示すように、各時相の
位置ｐ（ｔ）おいて設定された運動場の方向と組織速度
の方向とのなす角をｂｔ（ｐ（ｔ））、および２次元組
織速度をＶ（ｐ（ｔ））として式（１３）にて求める。
【０１２８】

Ｖｃ（ｐ（ｔ））
＝｜Ｖ（ｐ（ｔ））｜＊ｃｏｓ［ｂｔ（ｐ（Ｔ））］      （１３）

この角度補正された速度成分を用いて、第１の実施形態
の式と同様な演算を行えばよい。尚、図１９では一般性
を持たせるために、運動方向が動的に変わる場合を用い
た。しかしながら、第１の実施形態で述べたように、こ
の場合でも処理定義が可能であることは言うまでもな
い。
【０１２９】［補間による信号値の推定と運動情報画像
の生成・表示：ステップＳ１４６，１４７］第１の実施

形態と同様である。
【０１３０】以上の手続きにより、第２の実施形態にお
ける出力画像表示が得られる。
【０１３１】次に、本発明による組織追跡イメージング
の出力を用いた時間解析への応用例について説明する。
第１の実施形態の演算区間で示したように、基本的に複
数時相における出力画像が提供される。従って、この一
連の時相における出力画像を用いて種々の時間解析が容
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易に適用可能となる。主な時間解析は局所部位の運動情
報の時間変化曲線と、任意Ｍモード（ｃｕｒｖｅｄ－Ｍ
とも呼ばれる）の表示である。
【０１３２】［時間変化曲線およびＲＯＩトラッキング
技術の適用］特開平１０－１５１１３３による、ＲＯＩ
追跡を用いた時間解析の実例を本実施形態に適用すれ
ば、変位や歪みといった組織の運動情報の時間変化曲線
が、画像上に設定した局所ＲＯＩの位置を心筋の位置に
合致させた状態で提供され、診断上の有用性が高まる。
なお、この場合のＲＯＩ位置の移動手段については、運
動場の設定を移動させる場合に示した実例や、組織追跡
イメージングのステップで示した速度情報を用いた自動
追跡の実例を適用しても勿論構わない。
【０１３３】［ｃｕｒｖｅｄ－Ｍモード解析適用］特開
平６－２８５０６５による、展開表示の概念を本発明に
適用すれば、変位や歪みといった組織の運動情報の任意
Ｍモード画像が得られ、心筋のどのセグメントが特徴的
に運動の状態が悪いかを他のセグメントと時間的に比較
可能なため、カラーマップを工夫すれば一見して識別す
ることも容易となり、診断上の有用性が高まる。カラー
マップの工夫として、例えば、補色関係にある色を交互
に割り付けるようなマップが好適であろう。この場合に
は、適切な歪みや変位の値をマップの出力レンジに設定
することによって、動きの悪い部位と良い部位とを効果
的に識別し易くなることが期待される。
【０１３４】以上述べた構成によれば、対象とする組織
が運動している場合であっても、組織の各位置が移動す
る位置へ追跡しながら積分することで、組織の局所部位
における変位や歪みが、対象とした一連の時相区間内で
連続的に画像化される。これにより従来よりも、積分効
果によって安定性が改善された変位や歪みという情報を
用いた分布像が得られ、心臓を例に取ると、心筋の内膜
側や外膜側の運動の違いが一見して把握できる。また、
これらの運動情報画像は、時相区間内で連続的に得られ
ているので、時間解析用途への応用が容易に可能とな
る。
【０１３５】以上、本発明を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）～（３）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。
【０１３６】（１）例えば、受信信号が２次元空間で得
られている場合について述べてきたが、３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
より適用することが可能である。
【０１３７】（２）一連の処理手続きは、汎用のパーソ
ナルコンピュータやワークステーション等により、超音
波診断装置とは切り離して行っても良い。又、本発明に
関わる一連の出力は、心臓に限らず肝臓のような軟部組*
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*織および血管壁の解析にも適用可能である。
【０１３８】（３）上記実施形態の運動場に基づく速度
の２次元分布像の生成において、仮想収縮中心を設定し
た。しかしながら、この様に設定された仮想収縮中心
は、現実の収縮中心とずれている場合がある。
【０１３９】この点に鑑み、仮想収縮中心が操作者によ
って又は自動的に設定されるようにし、この設定された
仮想収縮中心の近傍の点（複数点であることが好まし
い）を自動的に他の仮想収縮中心とした２次元分布画像
を求め、これらと合成する構成であってもよい。この合
成された画像を使用することにより、仮想収縮中心がず
れている場合の影響を相殺することができ、また、角度
補正の限界領域を少なくすることができる。
【０１４０】なお、上記他の仮想収縮中心が限界領域に
かかっている場合には、当該他の仮想収縮中心は採用せ
ず、改めて他の仮想収縮中心を設定する構成であること
が好ましい。
【０１４１】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。
【０１４２】
【発明の効果】以上本発明によれば、例えば心臓等の生
体組織であっても、変位や歪みを表す運動情報画像を高
い安定性にて提供できる超音波画像装置、及び運動情報
画像生成方法を実現できる。
【図面の簡単な説明】
【図１】図１は、第１の実施形態に係る超音波診断装置
が実行する運動情報画像の取得処理の手順を示したフロ
ーチャートである。
【図２】図２（ａ）は、歪みの定義を説明するための概
念図である。図２（ｂ）は、Ｌａｇｒａｎｇｉａｎ  ｓ
ｔｒａｉｎを説明するための概念図である。
【図３】図３は、Ｎａｔｕｒａｌ  ｓｔｒａｉｎを説明
するための概念図である。
【図４】図４（ａ）、４（ｂ）は、補間処理を説明する
ための概念図である。
【図５】図５は、第１の実施形態に係る超音波診断装置
の概略構成図である。
【図６】図６（ａ）、６（ｂ）は、運動場を説明するた
めの概念図である。
【図７】図７（ａ）、７（ｂ）は、ドプラ角の補正限界
領域の表示例を説明するための図である。
【図８】図８（ａ）、８（ｂ）は、演算区間の設定を説
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明するための概念図である。
【図９】図９は、追跡点群の設定処理の流れを示したフ
ローチャートである。
【図１０】図１０は、追跡対象組織領域の設定を説明す
るための概念図である。
【図１１】図１１（ａ）、１１（ｂ）、１１（ｃ）は、
補間処理を説明するための概念図である。
【図１２】図１２（ａ）、１２（ｂ）、１２（ｃ）は、
仮想収縮中心を時相的に移動して設定する場合を説明す
るための図である。
【図１３】図１３は、心臓の解剖学的位置情報から仮想
収縮中心を設定する場合を説明するための図である。
【図１４】図１４は、動的な運動場における追跡を説明
するための概念図である。
【図１５】図１５は、動的な運動場における追跡処理の
流れを示したフローチャートである。
【図１６】図１６は、第２の実施形態に係るの超音波診
断装置の概略構成を説明するための図である。 *
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*【図１７】図１７は、第１の実施形態に係る超音波診断
装置が実行する運動情報画像の取得処理の手順を示した
フローチャートである。
【図１８】図１８（ａ）、（ｂ）は、運動場の設定に関
する表示例を示した図である。
【図１９】図１９は、第２の実施形態における運動方向
成分での速度定義を説明するための概念図である。
【符号の説明】
１…超音波プローブ
２…送信ユニット
３…受信ユニット
４…Ｂモード処理ユニット
５…組織ドプラ処理ユニット
６…運動情報処理ユニット
７…表示制御ユニット
８…表示装置
９…メモリ
１３…移動ベクトル処理ユニット

【図１】 【図２】
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【図６】

【図７】
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【図１２】
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【図８】

【図１０】
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【図１６】

【図１８】

【図１９】
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