
(57)【特許請求の範囲】
【請求項１】
患者の物理的状態の決定に使用するためのモニタであって、
体の組織の第１の位置に取り付け可能な第１の装置であって、体の組織内に励振器波形を
誘発可能な励振器を含み、体の組織は患者の血管を含む、第１の装置と、
体の組織の第１の位置から離間した第２の位置に取り付け可能な第２の装置であって、血
液パラメータを検知し、励振器波形に関連した成分を含むセンサ信号を出力可能な非観血
センサを含む、第２の装置と、
センサ信号を受信すると共にセンサ信号を処理し、患者の物理的状態の決定に使用可能な
少なくとも１つの状態信号を出力する、プロセッサと、
を有するモニタであって、前記処理は、
励振器波形の速度を示すデータを決定することと、
前記速度を示すデータと少なくとも１つの血管の機械的特性を示すデータとの間の関係を
決定することと、
を含み、
前記少なくとも１つの状態信号は、少なくとも１つの血管の機械的特性を示す、
ことを特徴とするモニタ。
【請求項２】
前記プロセッサと連絡をとり、患者の血圧を示すデータを出力可能な圧力決定装置を更に
含む、請求項１記載のモニタ。
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【請求項３】
前記処理は、
前記血圧を示すデータと励振器波形の速度を示すデータとの間の関係を決定することと、
前記血圧を示すデータと少なくとも１つの血管の機械的特性を示すデータとの間の関係を
決定することと、
を含む、請求項２記載のモニタ。
【請求項４】
前記少なくとも１つの血管の機械的特性は動脈進展性を含む、請求項１、３に記載のモニ
タ。
【請求項５】
前記少なくとも１つの血管の機械的特性は動脈コンプライアンスを含む、請求項１、３に
記載のモニタ。
【請求項６】
前記少なくとも１つの血管の機械的特性は動脈の弾性を含む、請求項１、３に記載のモニ
タ。
【請求項７】
前記血圧を示すデータと前記少なくとも１つの血管の機械的特性を示すデータとの間の前
記関係は１つの血圧における関係を含む、請求項３記載のモニタ。
【請求項８】
前記プロセッサは、更に、前記少なくとも１つの状態信号と予め保存された少なくとも１
つの状態信号との比較を含む、相対状態信号を出力可能である、請求項３記載のモニタ。
【請求項９】
体の組織の第１の位置に取り付け可能な第１の装置であって、体の組織内に励振器波形を
誘発可能な励振器を含み、体の組織は患者の血管を含む、第１の装置と、体の組織の第１
の位置から離間した第２の位置に取り付け可能な第２の装置であって、血液パラメータを
検知し、励振器波形に関連した成分を含むセンサ信号を出力可能な非観血センサを含む、
第２の装置と、を有する装置を用いて患者の物理的状態を決定するために使用するプロセ
ッサであって、該プロセッサは、
前記センサ信号を受信可能な第１の入力と、
複数の決定ルーチンであって、前記センサ信号を処理することが可能であり、患者の物理
的状態を決定するために使用可能な少なくとも１つの状態信号を出力する、決定ルーチン
と、
を含み、前記決定ルーチンは、更に、前記励振器波形の速度を示すデータを決定可能であ
り、前記速度を示すデータと少なくとも１つの血管の機械的特性を示すデータとの間の関
係を決定可能であり、
前記少なくとも１つの状態信号は少なくとも１つの血管の機械的特性を示す、
ことを特徴とするプロセッサ。
【発明の詳細な説明】
関連出願
本出願は下記の特許出願の一部継続出願であり、これらの出願を本出願の一部を構成する
ものとしてここに援用する。
カロ（ Caro）の米国特許出願第０８／２２８，２１３号（１９９４年４月１５日）、及び
カロ（ Caro）の誘発された摂動を測定してヒト動脈系の物理的状態を決定するための装置
および方法、米国仮出願第６０／００５，７４８号（１９９５年１０月１３日）。
発明の分野
本発明は、患者の物理的状態やその他の臨床的に重要なパラメータを非観血的に決定する
装置および方法に関する。特に、本発明は、誘発された摂動を測定してヒト動脈系の物理
的状態を決定するための装置および方法に関する。
発明の背景
血圧は、血液の流れおよび組織への酸素と栄養素の供給を確実にするための、個体の動脈
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系内の力である。血圧の長時間の低下または圧力消失は組織での血流を著しく制限し、従
って組織の損傷或いは壊死さえ招くことがある。いくつかの組織は長時間の低（血液）還
流に耐え得るが、脳、心臓および腎臓は血流の低下には極めて敏感である。脳およびその
他の器官への血液の供給は動脈に依存している。心血管疾患は動脈の硬化をもたらすこと
が多い。動脈が硬化すると、種々の器官に対して十分な血液を供給できなくなることが多
い。心血管疾患はヒトの一般的な疾病であり、早期死亡の主要な要因となっている。
心血管系の最も重要な二つの疾病は高血圧症と動脈硬化である。高血圧症では、患者の血
圧が上がり、循環系に慢性的な全身障害を引き起こす。動脈硬化では動脈の物理的組成の
変化が、部分的または完全な動脈の閉塞をもたらしたり、心臓や脳などの重要な器官に対
しての血液による栄養素の供給が制限されたりする。
これらの二つの疾病の危険がある人を早期に認識して、種々の疾病予防のための方策を実
施できるようにすることに対してのニーズは強い。さらに、疾病の治療が開始された後に
おいては、治療を適切に決定するために疾病の進行を監視するためのメカニズムがあるこ
とが望ましい。
高血圧症と動脈硬化では、疾病の進行は心血管系中の種々の動脈の物理的特性の進行性の
変化に関連している。例えば高血圧は導管動脈（ conduit arteries）の物理的硬化に関連
し、疾病の進行に伴って頸動脈などの動脈が徐々に硬化する。動脈硬化は一般に末梢動脈
の硬化をもたらし、脚内の動脈等の壁上にカルシウム化沈着物または繊維状沈着物が堆積
する。
動脈系の硬さを何らかの方法で測定できる装置は、高血圧症と動脈硬化の診断と治療にお
いて多くの用途があるとするのが現在の医学界の大多数の意見である。例えば、末梢動脈
の硬さの観察により心血管疾患を初期段階で発見できる。血圧降下剤を使用して高血圧症
の治療を受けている患者については、動脈の初期の硬さをモニタすると共に硬さに或る変
化が生じるように治療法を調整することによって、最適な投薬計画を決定できる。
ヒトの動脈の硬さをモニタするために安価な非観血的装置が利用できれば、疾病の治療の
補助としてだけでなく、より多くの費用がかかる、即ち観血的な診断手続きから最も恩恵
を受けるであろう候補（人）を決定するためのスクリーニングツールとして使用できる。
本発明は、そのような動脈系の物理的特性を行うための装置および方法を述べるものであ
る。
関連技術
多くの研究が、動脈系中の自然に生じる血圧波の伝搬速度と動脈の機械的特性との間の関
係を実証している。ある研究では、動脈脈波速度が大動脈の硬化に関係づけられた。ファ
ラール（ Farrar）、大動脈脈波速度、「弾性、およびアテローム硬化の非人間霊長類のモ
デルにおける組成（ Elasticity, and Composition in a Nonhuman Primate Model of Ath
erosclerosis）、Ｃｉｒｃｕｌａｔｉｏｎ　Ｒｅｓ．４３（１）：５２（１９７８年７月
）」。他の研究では、動脈脈波速度が薬剤の効果と関係づけられた。ラトソン（ Latson）
、「ニトログリセリン、あるいは大動脈インピーダンス、直径および脈波速度の影響（ Ef
fect of Nitroglycerin or Aortic Impedance, Diameter, and Pulse Wave Velocity）、
Ｃｉｒｃｕｌａｔｉｏｎ　Ｒｅｓ．６２（５）：８８４（１９８８年５月）」。さらに他
の研究では、動脈脈波速度が肥満と疾病の影響に関係づけられている。トート・モウコウ
オ（ Toto-Moukouo）、「肥満と高血圧症の患者における脈波速度（ Pulse Wave Velocity 
in Patients with Obesity and Hypertension）、Ａｍ．Ｈｅａｒｔ　Ｊ．、１１２（１
）：１３６（１９８６年７月）」。
自然に生じる血圧波は、それが動脈系の末梢部まで伝搬する過程において動脈系の種々の
部分の異なる特性によって影響を受ける。長い距離（例えば、心臓から撓骨動脈まで）に
わたって速度の測定を行うことはできるが、速度は伝搬経路に沿う複数の動脈の異なる動
脈特性の平均に幾分依存したものとなる。撓骨動脈の小部分などの短い距離にわたって自
然に生ずる脈の速度を測定すると、伝搬にかかる時間に比べて脈の期間が長いために誤差
が発生し易い。このため、自然脈波速度を動脈の物理的状態を示す信頼性のある指標とし
て使用することは困難である。
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心血管疾患の診断と治療のための技術は米国特許第５，０５４，４９３号、第５，２１１
，１７７号および第５，３１６，００４号に記載されており、これらの技術では、撓骨動
脈などの末梢動脈において検出された血圧の波形の分析を、動脈系の理想化モデルのコン
プライアンスを決定するために使用している。この全身的コンプライアンスは患者の全身
性疾患に対してある程度有用な関係を有するであろう。特定の動脈部分に対して動脈特性
の測定を行うここで述べる発明とは異なり、上記の分析は、系全体を表す平均化されたコ
ンプライアンスという形でのコンプライアンス値を決定することを含む。さらに、自然の
血圧脈動の振幅は大きいため、伝搬方程式において種々の非線形性が許容され、分析が複
雑になる。
別の技術が米国特許第５，１５２，２９７号に記載されており、この技術では動脈の直径
と圧力が同時に測定され、これらより動脈の弾性特性が測定される。
アンリカー（ Anliker）、「イヌの大動脈における小さな人工圧力波の分散と減衰（ Dispe
rsion and Attenuation of Small Artificial Pressure Waves in the Canine Aorta）、
Ｃｉｒｃｕｌａｔｉｏｎ　Ｒｅｓ．２３：５３９（１９６８年１０月）」に記載された研
究では、高周波の小信号圧力摂動をイヌの動脈内に誘発し、伝搬速度を動脈中に設置した
観血的圧力検出器を使用して測定した。動脈系の種々の物理的特性を決定するためにこれ
らの測定値を使用することの可能性が議論されている。しかし、アンリカーは観血的な技
術を採用しており、感染や治癒の結果における欠点があることは明らかである。
発明の目的および概要
本発明は、患者の物理的状態やその他の臨床的に重要なパラメータを非観血的に決定する
装置および方法に関する。特に、本発明は、誘発された摂動を測定してヒト動脈系の物理
的状態を決定するための装置および方法に関する。
本発明の目的は、患者の血液または血管に摂動を誘発させ、その摂動を非観血的に測定し
て患者の物理的状態を決定することである。
関連する目的は、非観血センサの信号を、自然成分、誘発成分およびノイズ成分にフィル
タで分け、この成分を処理して患者の物理的状態を決定することである。
更に関連する目的としては、誘発された摂動の特性と生理学的パラメータの特性との間の
関係を決定することある。
カロらの親特許出願では、血圧、動脈弾力性、心拍出量、およびその他のパラメータなど
の生理学的パラメータの測定のための技術が述べられている。これらの技術の一部として
、患者の血圧Ｐと誘発された高周波の圧力摂動の動脈に沿う伝搬速度Ｖｅｌとの間の関係
を決定するための手続きが述べられている。この関係は種々の形をとることができ、一般
的には下記の速度方程式として記述できる。
Ｖｅｌ＝ｆ（ｐ）
なお、ｆ（ｐ）は圧力の関数である。カロの技術の重要なステップは、ある患者における
血圧の範囲にわたって関数ｆの性質を決定することである。カロの技術では、速度Ｖｅｌ
の測定に続いて圧力を決定するために速度方程式の関係を使用した。本発明は、関数ｆの
形に含まれている情報を採用することにより、動脈系の物理的状態に関係する情報を決定
する。
そして、動脈系の物理的状態に関係する情報は、心血管疾患などの疾病の診断や管理に健
康管理担当者が使用できる出力を発生するために使用できる。
患者の物理的状態を決定するためのモニタには、患者の生理学的パラメータを表す較正信
号を提供するように構成された較正装置を含む。送信された励振器波形を患者の体内に誘
発するために励振器（エキサイタ）が患者の血管の上に配置される。血管の上に非観血セ
ンサが配置され、この非観血センサは血液パラメータを検知し、生理学的パラメータ波形
の成分と受信された励振器波形の成分とを含む血液パラメータを表す非観血センサ信号を
発する。ここで血液パラメータとは、血圧、血流、血液量、速度、血管壁の動き、血管壁
の位置およびその他の関連パラメータのような、血液に関連する任意の生理学的パラメー
タとして定義される。受信された励振器波形の特性と生理学的パラメータの特性との間の
関係を決定するようにプロセッサが構成されている。このプロセッサは較正信号と非観血
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センサ信号とを受信するように接続され、較正信号と非観血センサ信号とを処理して患者
の物理的状態に関する状態信号を提供するために、患者の物理的特徴と決定するように構
成されている。
実施例では、物理的状態は心血管疾患のような物理的状態を表す動脈硬度であるが、動脈
の弾性、動脈の厚さ、動脈壁のコンプライアンスおよび患者の物理的状態を決定する情報
を提供することのできるその他の特徴など、多くの追加の物理的特徴を測定できる。
また、実施例では、測定される生理学的パラメータが血圧であるが、本発明は、血管壁コ
ンプライアンス、心室収縮強度、血管抵抗、血液量、心拍出量、心筋収縮、およびその他
の関連するパラメータ等の生理学的パラメータを分析及び追跡するためにも使用できる。
【図面の簡単な説明】
図面を参照して以下の詳細な説明を読むことにより本発明の他の利点は明らかになるであ
ろう。図面において、
図１は患者に取り付けた本発明装置を示し、
図２は患者に取り付けた励振器を示し、
図３は患者に取り付けた非観血センサを示し、
図４ａは血圧波形を示し、
図４ｂは励振器波形を重畳した血圧波形を示し、
図５は本発明の概略図であり、
図６ａと図６ｂは本発明の一実施例による処理フローチャートであり、
図７ａ～図７ｃは本発明のフィルタリング手順を示すグラフであり、
図８ａ～図８ｃは励振器波形と血圧の関係を示すグラフであり、
図９ａと図９ｂは本発明の他の実施例による処理フローチャートであり、
図１０ａと図１０ｂは本発明の他の実施例による処理フローチャートであり、
図１１は患者に取り付けた励振器と非観血センサを示し、
図１２は本発明の実施例による血圧再測定装置を示し、
図１３は典型的な動脈の半径と圧力との間の関係を示すグラフであり、
図１４は典型的な励振器波形速度と血圧との間の関係を示すグラフである。
用語の解説
Ｐ D　　　　拡張期血圧
Ｐ D 0  　　　較正時の拡張期血圧
Ｐ S　　　　収縮期血圧
Ｐ P　　　　パルス圧力
Ｐ W　　　　励振器波形圧力
Ｖ d　　　　受信された励振器波形
Ｖ w　　　　信号励振器波形
Ｖ n　　　　ノイズ波形
Ｖ e　　　　励振器センサ信号（送信された励振器波形）
Ｖ p　　　　検出された拍動電圧
Φｗ  　　　励振器信号の位相
Φｗ D　　　拡張期の励振器信号の位相
Ｖｅｌ（ t）励振器信号の速度
Ｖｅｌ D　　拡張期の励振器信号の速度
Ｖｅｌ S　　収縮期の励振器信号の速度
好適な実施例の詳細な説明
本発明は、患者の物理的状態やその他の臨床的に重要なパラメータを非観血的に決定する
装置および方法に関する。特に、本発明は、誘発された摂動を測定してヒト動脈系の物理
的状態を決定するための装置および方法に関する。
好適な実施例では、物理的特徴は心血管疾患のような物理的状態を表す動脈硬度という物
理的特徴に焦点を当てるが、動脈の弾性、動脈の厚さ、動脈壁のコンプライアンスおよび
患者の物理的特徴を決定する情報を提供することのできるその他の特徴など、その他の多
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くの物理的状態を測定し、また決定できる。また、好適な実施例では、測定される生理学
的パラメータが血圧である場合に焦点を当てるが、血管壁コンプライアンス、心室収縮強
度、血管抵抗、血液量、心拍出量、心筋収縮、およびその他の関連するパラメータ等のそ
の他の多くの生理学的パラメータを本発明によって測定できる。本発明の範囲を逸脱する
ことなく、好適な実施例に種々の変更や修正を加えることが可能なことは、当業者に理解
されることである。本明細書では、「連続」という用語は、手術中等の或る期間にわたっ
て関心のある生理学的パラメータが測定されることを意味する。本発明の一部は、種々の
入力信号をサンプリグし、一組のサンプルに対して所定の手続きを行うことによりデジタ
ルコンピュータで実施される。したがって、関心のある生理学的パラメータの周期的な測
定も連続という用語の定義に含まれる。
図１は好適な実施例の構成部品と全体構成を示す。振動加圧帯１１０が配線１０６を通し
てプロセッサ１００に接続されており、加圧帯１１０は最初の較正ステップ中、プロセッ
サ１００に応答する。当分野では周知のことであるが、振動加圧帯の操作には血圧信号を
得るための自動化された手順が含まれている。明確にする目的で一般的な手順を説明する
が、これは本発明の要件ではない。
先ず、血液の流れを弱めるために、患者の上腕部の周りの閉塞加圧帯を加圧する。次いで
圧力を徐々に低下させると、血液が流れ始めた時点の圧力が変換器により検出され、この
圧力が収縮期血圧として記録される。さらに圧力を低下させると、全血液流が回復された
時の圧力が同様に変換器によって検出され、この圧力が拡張期血圧として記録される。圧
力を表す信号は、配線１０６を経由してプロセッサ１００に送られ、記憶される。コロト
コフ音又は「リターン・ツー・フロー」技術を使用した手動または自動の血圧測定のよう
な代替の血圧測定技術も使用できる。例えば、キーパッドを用いて手動測定を行える。何
れの測定技術を使用した場合でも、較正装置は患者の生理学的パラメータを表す較正信号
を提供する。これに関連し、較正装置は自動または手動の測定を含むように広く定義され
る。
図１は患者の前腕の撓骨動脈上に取り付けられた励振器２０２を示している。この励振器
２０２は患者の体組織に摂動を誘発するための装置であり、管１０７を介してプロセッサ
１００によりコントロールされる。
図２は励振器とその構成部品の断面を示す。励振器２０２は空気管１０７を介してプロセ
ッサに接続された膨張可能な袋である。この励振器２０２は、留め金、粘着性帯またはそ
の他の器具などの止め具２０４により、接近可能な動脈２２０の近くに固定される。また
励振器内には励振器センサ２０３も配置されており、これが摂動源波形を表す基準信号を
発し、配線１０８を経由してその信号をプロセッサに送り込む。この信号は基準信号とし
てプロセッサで使用される（後述）。
上述のように、プロセッサ１００は管１０７を通して励振器に接続されている。プロセッ
サ１００は、変換器とダイアフラムとによって励振器２０２内の圧力をコントロールする
。変換器は電気信号を物理的な動きに変換する装置であり、またダイアフラムはその動き
を増幅するために変換器に取り付けられている可撓材料である。この組み合わせの一例は
拡声器である。このダイアフラムは、気密容器の一部を構成し、この容器は空気管１０７
と圧力を初期化するための入口に接続されている。変換器、空気官１０７、および励振器
２０２は、小型化して組合せ振動空気充填バッグとして作動できる単一の励振器要素にで
きることは当業者には明らかであろう。この振動空気充填バッグは、スプリングのような
実質的に一定の圧力源が励振器に含まれている場合には電気的駆動信号のみによって、或
いは電気的駆動信号とバッグのための実質的に一定の圧力源への接続とによってプロセッ
サに接続される。
動作時には、最初に初期化入口を介して圧力が高められ、その後変換器に送り込まれる電
気信号により圧力が変えられる；ダイアフラムは変換器の動きに応じて管内の圧力を変化
させる。この結果、プロセッサは振動する電気信号を変換器に送り出して振動する励振器
圧力を発生させる。励振器は患者の組織を摂動させ、送信励振器波形を患者内に誘発する
ことによって応答する。
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この摂動は励振器の下の組織２２１および血管２２０を励振し、伝達された励振器波形を
患者の体内で放射させ、少なくともその一部は血液で満たされた血管に沿って伝播する。
この励起波形は正弦、矩形、三角形、またはその他適当な形のいかなるものでもよい。満
足できる摂動周波数の範囲を決定するために行われた実験により２０～１０００Ｈｚの範
囲が良好に作動することが判明した。ただし２０Ｈｚ以下および１０００Ｈｚ以上の周波
数でも良好に作動すると考えられ、従ってこの明細書では本発明が新規と見なされる限り
において、すべての周波数を含むものとする。
図１はさらに、励振器から距離をおいて患者の手首に取り付けられた非観血センサ２１０
も示している。この非観血センサは配線１０９を経由してプロセッサ１００に接続されて
いる。
図３は励振器と同じ撓骨動脈２２０の上に取り付けられた非観血センサ２１０の切断図で
ある。このセンサ２１０は、留め金、粘着性帯またはその他の器具のような止め具２１１
により、動脈２２０の近くに固定されている。止め具２１１にはまたノイズを減らすため
のバッフル（邪魔板）２１２も含まれており、このバッフルは加圧された空気圧式袋であ
り、一定の圧力、例えば１０ｍｍＨｇの圧力でセンサ２１０を患者に接した状態で保持す
る。或いはまたバッフル２１２は、ばねまたは発泡パッドのようなその他の適切な器具で
もよい。
非観血センサ２１０は少なくとも患者の血液パラメータの１つに応答するものであり、そ
してそれらに応じた信号を発生する。ここでは血液パラメータとは、血圧、血流量、血液
量、速度、血管壁の動き、血管壁の位置およびその他の関連パラメータのような、血管を
流れる血液に関連する生理学的パラメータをすべて含むものと定義される。好適な実施例
においては、血圧から直接影響を受ける動脈壁の変位量を感知するために圧電式センサが
使用されている。
図示のように、センサは動脈２２０の上に配置され、その動脈内の圧力変化に応答し；圧
力が上昇すると圧電性物質が変形し、その変形に応じた信号を発生する。この信号は配線
１０９を通してプロセッサ１００に送られる。
また、図１は使用者との間で情報をやり取りするコントロールパネルを有するプロセッサ
１００を示している。電源スイッチ１０１はこの装置をオンにするためのものである。波
形出力モニタ１０２は医療従事者が見ることができるように連続的な血圧波形を表示する
。この波形はプロセッサによって決定された圧力に対してスケーリングされモニタに出力
される。デジタル式ディスプレイ１０３は使用者に現在の血圧を知らせるが、そこには収
縮期血圧と拡張期血圧および平均圧力が表示される。較正用ボタン１０４が設けられ、使
用者はこのボタン１０４を押すことによって、いつでもプロセッサを較正できる。較正用
ディスプレイ１０５は、最も新しい較正時における血圧、並びに較正後の経過時間を使用
者に示す。また、患者の物理的状態を示すために物理的状態ディスプレイ１２０が設けら
れている。患者の物理的状態は下記の手順に基づいて決定されるが、例えば、動脈半径お
よび動脈伸展性を含むことができる。プロセッサは較正血圧、較正実施時間、連続的な血
圧値およびその他のパラメータなど、患者をモニタしている間における全ての取り扱いデ
ータに関する記録を保持し、さらに追加の情報もプロセッサに記憶させ、コントロールパ
ネルに表示させることもできる。
次に、非観血センサ信号について述べる。この非観血センサ信号は、自然の血液パラメー
タに加えて患者の体内を移動する励振器波形を表す成分を含んでいる。励振器波形成分は
自然の血液パラメータに比較して小さくなるように設計されているが、貴重な情報を含ん
でいる。従って、励振器波形を自然の血液パラメータから分離し、またそれぞれの成分を
定量して患者の血圧を確定するのにプロセッサが使用される。
図４ａは自然の血圧波形を示すもので、最低値は拡張期の血圧を表し、最大値は収縮期の
血圧を表している。この波形には平均動脈血圧（ＭＡＰ）があり、これは波形のＤＣオフ
セットを求めるための簡便な基準となる。これら圧力値の例は、拡張期が８０ｍｍＨｇ、
収縮期が１２０ｍｍＨｇ、ＭＡＰであるＤＣオフセットが９０ｍｍＨｇといったものであ
る。
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図４ｂは動脈波形の動作時の図であり、励振器波形が自然の血圧波形に重畳されている。
励振器が第１の位置で動脈血液中に励振器波形を誘発し、これにより励振器波形が自然波
形の上に重畳される。励振器の波形は患者の自然の波形に比べて小さいので、図４ｂに示
すように自然波形が優勢である。前述のように、非観血センサ信号は自然波形と励振器波
形の両方の情報を含んでいる。プロセッサ１００は、患者の血圧を連続的に測定するため
に、以下に議論するように非観血センサ信号の構成成分を分離するように設計されている
。
図５は好適な実施例の概略図である。振動加圧帯をコントロールし、またそこからの読み
取り値を測定して患者の血圧を表す信号を作り出すために、振動加圧帯コントローラ１２
１が設けられている。誘発波周波数発生器１３１が設けられ、電気入力を圧力出力に変換
する圧力変換器１３３に接続されている。変換器の出力は励振器２０２に接続されており
、励振器の振動をコントロールして、励振器の波形を患者の動脈血液中に誘発する。
励振器センサ２０３の出力はバンドパスフィルタ１３４に供給される。このフィルタ１３
４は変換器圧力に応答する高周波信号を分離する。得られた信号はＲＭＳメータ１３５お
よびロックイン増幅器（ Lock-in Amplifier）１４３の基準入力へ送られる。好適な実施
例においては、このＲＭＳメータの出力は１４ビット分解能で、１秒間に２００サンプル
の割合でサンプリングされ、コンピュータ１５０へ送り込まれる。サンプリング頻度およ
び分解能を変更することによって良好な結果を得ることは予期できることである。
非観血センサの出力はチャージ増幅器１４０へ送られ、このチャージ増幅器１４０から出
た信号はローパスフィルタ１４１およびバンドパスフィルタ１４２へ送られる。これらの
フィルタは非観血センサ信号を、それぞれ未較正の自然の血圧波形と受信した励振器波形
を表す２つの構成成分に分解する。ローパスフィルタの出力は１４ビットの分解能で、１
秒間に２００サンプルの割合でサンプリングされ、コンピュータ１５０へ送り込まれ、ま
たバンドパスフィルタの出力はロックイン増幅器１４３の信号入力へ送り込まれる。
このロックイン増幅器１４３は、バンドパスフィルタ１３４からの入力を基準として受け
取り、またバンドパスフィルタ１４２から入力を信号として受け取る。それらはそれぞれ
励振器センサ信号（送信された励振器波形）および非観血センサ励振器信号（受信された
励振器波形）である。ロックイン増幅器は、特定の基準周波数および位相の非観血センサ
励振器信号、即ち励振器センサ信号の成分を取り出すために、位相感応検知法として知ら
れている手法を利用する。増幅器１４３は基準入力と同じ周波数で基準入力と同じ位相に
ロックされた一定振幅の内部正弦波を作り出す。この正弦波は次に、非観血センサ励振器
信号によって乗算され、ローパスフィルタ処理される。この結果、非観血センサ信号に、
非観血センサ励振器信号と基準信号との間の位相差の余弦（ｃｏｓ）を乗じた値に比例し
た信号が得られる。これが、同相または実出力として知られているものである。
増幅器１４３はまた、基準入力に対して９０度の位相差を有する内部基準正弦波も作り出
す。この正弦波は、受信された励振器信号により乗算され、ローパスフィルタ処理される
。この結果、非観血センサ信号に、非観血センサ励振器信号と基準との間の位相差の正弦
（ｓｉｎ）を乗じた値に比例した信号が得られる。これが、直角位相または虚出力として
知られているものである。増幅器１４３は次にコンピュータ１５０に、受信された励振器
信号の実および虚成分に関する情報を、送信された励振器信号の位相の基準として提供す
る。代わりに、この増幅器は受信された励振器波信号の大きさと位相を表す成分を提供す
ることもできる。好適な実施例では、増幅器出力は１４ビットの分解能で、１秒間に２０
０サンプルの割合でサンプリングされる。サンプリングの頻度および分解能を変更して良
好な結果を得ることは予期されることである。
コンピュータ１５０は、振動加圧帯コントローラ１２１、ＲＭＳメータ１３５、ローパス
フィルタ１４１およびロックイン増幅器１５０からの入力を受け取る。このコンピュータ
１５０はまた、ユーザーインターフェースパネル１６０からの入力も受け取り、コントロ
ールパネル表示情報を最新のものにする役割も果たす。コンピュータ１５０は、更に図６
に示すように非観血センサ信号から構成成分を分離し、且つ非観血センサのノイズ成分を
弱める手順も行う。
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実施例に記載の処理システムはロックイン増幅器１４３を使用しているが、周波数ドメイ
ン処理によっても同様な結果が達成されることは当業者には明らかであろう。例えば、分
析すべき種々の信号に対してフーリエ変換を行うことができ、時間ドメインでのロックイ
ン増幅器による上記の処理に類似した周波数ドメインでの処理を更に行うことができる。
前述の種々のフィルタリングステップが周波数ドメインで行うことができる。周波数ドメ
インでの処理ステップは、励振器センサ波形と非観血センサ波形との間の伝達関数の分析
という一般的なカテゴリーに含まれると考えられ、請求の範囲に包含されることが意図さ
れている。伝達関数の計算について当技術分野で使用されている種々の技術も本分析のた
めに適用できる。
励振器波形速度の処理によるオフセットスケーリングの決定、
および励振器波形振幅の処理による利得スケーリングの決定
図６は、図５のコンピュータ１５０の動作を表す処理フローチャートである。動作はステ
ップ７０２で始まり、最初の較正測定値、つまり非観血センサ信号と励振器センサ信号を
受け取る。ステップ７０４は脈拍基準（ pulse reference）として血圧波形の一部分を選
択するが、これは脈拍毎の測定の連続性および較正測定と較正測定の間における一貫性の
ために重要なものである。本実施例においては単純にするために、拡張期血圧（最低点）
を選択しているが、収縮期血圧または平均動脈血圧（ＭＡＰ）のような波形の任意のポイ
ントを選ぶことができる。選択する部分は、以下で議論するＤＣオフセットに関連する。
ステップ７０６はフィルタリングステップであり、そこでは非観血センサが（受信した）
励振器波形が、信号成分とノイズ成分とに分離される。ノイズ成分には多くのソースがあ
る。その内の一つは、関心のある信号が通った動脈にそった経路以外の経路を通って非観
血センサに伝搬した励振器からの信号である。例としては、励振器波形を伝導する骨、励
振器波形を伝導する皮膚などの表面組織が挙げられる。他のノイズ源は患者の動きによる
ものである。例としては、患者の自発的な動き、および手術中の医師による患者の肢の移
動などの非自発的な動きが挙げられる。
図７ａ～図７ｃは受信した励振器信号のフィルタリング処理の原理を説明するものである
。自然の脈拍の期間中、受信された励振器波形Ｖ dは、非観血センサ信号をモニタしてい
るロックイン増幅器１４３の実および虚出力によって、複素平面に作り出された点群によ
って表される。図７ａはノイズが存在しない場合の受信励振器波形Ｖ dを表す。ノイズが
存在しない場合、Ｖ dは受信励振器信号に相当する大きさと位相を有するベクトルＶ W（ｔ
）と同じである。Ｖ W（ｔ）の大きさは脈拍期間中、一定であるが、角度は低い血圧を表
す第１の角度から高い血圧を表す第２の角度に周期的に振動する。ただし、ノイズが存在
しない場合は、円弧の中心は原点上に位置する。
図７ｂはベクトルＶ nで示されるノイズが存在する場合の受信励振器波形Ｖ dを表している
。ベクトルＶ dは、非観血センサ励振器波形にノイズを加えたものに相当する大きさと位
相を有する。図７ｂ～図７ｃに見られるように、ベクトルＶ d（ｔ）は点群を形成する。
この点群は、各々の点から等距離の共通ポイントＶ cを有する円弧を形成する。Ｖ cから円
弧までのベクトルＶ w（ｔ）は非観血センサ励振器波形の真の大きさと位相に応じたもの
である。ベクトルＶ nはノイズを表し、これが明確になると非観血センサ波形から除くこ
とができる。このフィルタリングステップは、Ｖ n成分を取り除き、Ｖ w（ｔ）信号励振器
成分をステップ７０８へ渡す。
本実施例では、ステップ７０６が一以上の心周期からのデータを図７ａ～図７ｃに示す複
素平面に配置することを含んでいる。円を適合技術を用いて複素平面でこのデータに適合
させる。適合技術の例はデータと適合された円との間の最小二乗誤差の最小化である。こ
の処理においては適合された円の半径と中心位置が調整可能なパラメータである。データ
に最もよく適合する円が決定されると、円の半径および円の中心と複素平面の原点とを結
ぶベクトルの大きさを決定できる。ノイズベクトルＶ nは円の中心と原点を結ぶベクトル
である。複素平面上で各データ点からノイズベクトルＶ nを減じることができる。この動
作に従い、各データ点は、各点と原点とを結ぶベクトルの大きさと位相によって表される
大きさと位相を有する。これらのデータ点はフィルタ処理された信号Ｖ w（ｔ）を表すと
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ともにフィルタステップ７０６の出力を表す。
上記の議論では、例として、Ｖ w（ｔ）の大きさが一つの脈拍の時間の間一定であると仮
定した。場合によっては、血管に沿って励振器波形が伝搬するときの励振器波形の減衰が
圧力に依存することがあり、このような場合、Ｖ w（ｔ）の大きさは、パルス期間の間、
圧力と相関して変化する。そのような状況の下では、ベクトルＶ dでトレースした複素平
面での図の形は完全な円のセグメントから逸れるであろう。典型的な形状は、理論的に予
測できる形の螺旋である。そのような状況下でのフィルターステップの機能は、ノイズベ
クトルＶ nの除去に、円の中心ではなく螺旋の原点の位置を検出することを含めなければ
ならないことを除き、概念的には上記したものと類似している。
ステップ７０８は、脈拍が有効であるかどうかを判定する。これを行うためには、プロセ
ッサが非観血センサ信号の構成成分をチェックし、それらの成分が患者の受け入れ可能な
臨床基準内にあることを確認する。例えば、プロセッサは新しい脈拍が以前の脈拍と同様
であるかどうかを判断し、もしそうであれば新しい脈拍は有効であると判定する。
ステップ７２０は、ＤＣオフセットを測定するために、信号励振器波形Ｖ w（ｔ）を処理
する。便宜上、オフセット値として拡張期の値が使用されるが、波形のどの部分でも使用
できる。プロセッサはベクトルＶ W（ｔ）が最低位相角（即ち、図７ａの最大時計方向角
度）に到達した時のオフセットを決定する。これが拡張期位相角Φｗ（ｄｉａｓ）である
。プロセッサは較正時に較正用拡張期測定値をＰ D 0として記憶する。プロセッサはまた、
励振器波の速度と血圧の関係を示す関係も記憶する。この関係は患者サンプルに基づいて
作成され、各較正測定の後、特定の患者に照らして連続して更新される。図８ａ～図８ｃ
は、臨床的に求めた励振器波形と血圧の関係を示すグラフである。図８ｂは周波数１５０
Ｈｚにおける位相と血圧の関係を示すものであり、その他の周波数の場合は示された線か
ら垂直方向にずれた関係となる。速度／血圧表はこのグラフ情報をデータテーブルに、ま
たは分析的数式によって記録したものである。
ステップ７２１は、ステップ７２０の情報から予測される拡張期血圧を確定する。プロセ
ッサは、記憶された速度／血圧表に関連する信号励振器ベクトルＶ W（ｔ）の位置Φｗ（
ｄｉａｓ）を参照することにより１つの脈拍から次の脈拍までの拡張期における変化を連
続的に確定する。さらに、速度／血圧表は、患者の過去の較正から得られた較正測定情報
に基づいて連続的に改訂される。
表の情報を展開して解釈し、またこの情報をセンサ信号成分に関連づけるために、すでに
確立された一連の関係が利用される。第１に、血圧と励振器波形速度の間には既知の関係
がある。また、所定の周波数ではその他の多くの関係が知られている。即ち、速度と波長
の間には関係があり、速度が大きいほど波長も長くなる。また波長と位相の間にも関係が
あり、波長の変化はそれに比例した位相変化をもたらす。したがって、血圧と位相の間に
は関係があり、そして血圧の変化はそれに比例した位相変化をもたらす。これが、オフセ
ット予測の根拠となっている。
記憶された較正測定値に拡張期の変化を加えて、新しいＤＣオフセット拡張期血圧がＰ D

（ｐｒｅｄ）として予測される。この予測は、較正時における拡張期血圧Ｐ D 0に、較正時
の位相ΦＷ D 0と今回の位相ΦＷ（ｄｉａｓ）の差を、血圧に対する励振器波形の位相の変
化率ｄ（ΦＷ D）／ｄＰとしてプロセッサメモリーに記憶されている速度／血圧関係で除
した商を加えることにより行われる。
　
　
　
ステップ７２２は予測拡張期血圧を表示する。
ステップ７３０は非観血センサ励振器波形の位相と速度を測定する。この測定は非観血セ
ンサ励振器波形と励振器センサ波形との比較に基づいて行われる。
ステップ７３１は、非観血センサ信号から非観血センサ励振器波形の振幅を測定する。
ステップ７３２は、励振器センサ波形の大きさＶ eに、較正された励振器センサ波形の振
幅Ｖ e（ｃａｌ）に対する較正された励振器波形圧力Ｐ W（ｃａｌ）の比を乗ずることによ
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り、励振器波形圧力Ｐ Wを測定する。
　
　
　
励振器から検出器に励振器波形が伝搬する時における励振器波形の減衰において大きな圧
力変動が観察される場合には、乗法的で圧力に依存する追加の補正ファクタを式（２）に
導入しなければならない。
ステップ７３４は較正値がなお有効であるかどうかを判定する。この判定は、前回の較正
からの経過時間、つまり速度／血圧関係の直線性が信頼できる範囲から外れているか、医
療従事者が新たな較正が必要であると判断した、或いはその他の多くの要因に照らして行
われる。これらの要因の一例として好適な実施例では、使用者が設定できる較正時間とし
て２、５、１５、３０、６０および１２０分が用意されており、さらにこれを多くするこ
とも簡単にできる。さらに、血圧を確定するために使用される曲線は全体的にはある程度
非直線的であるが、部分的に見れば直線性がある。もしプロセッサ１００が、データが直
線的領域を越えて信頼性がないと判定した場合、プロセッサが較正ステップを開始する。
最終的に、もし操作者が較正ステップを要望する場合には手動で較正を開始できるように
、プロセッサ１００にはボタン１０４が備えられている。
ステップ７３６は、励振器波形圧力Ｐ Wに、検出された励振器波形の振幅Ｖ Wに対する検出
された脈拍電圧Ｖ Pの比を乗ずることにより、新しい脈拍圧力Ｐ P（ｐｒｅｄ）を予測する
。
　
　
　
この予測では、自然の血圧波形の拡張期と収縮期の圧力差を確定するために、非観血セン
サ励振器波形を使用する。例えば、もし、０．３Ｖの非観血センサ励振器波形振幅Ｖ Wが
１ｍｍＨｇの圧力変動Ｐ Wに対応し、非観血センサ波形Ｖ Pが－６Ｖから＋６Ｖの間で変動
した場合、非観血センサ波形は４０ｍｍＨｇの脈拍圧偏位Ｐ P（ｐｒｅｄ）を表すことに
なる。
ステップ７６０は、予測拡張期血圧Ｐ D（ｐｒｅｄ）に脈拍圧Ｐ P（ｐｒｅｄ）を加えるこ
とにより、新しい収縮期血圧Ｐ S（ｐｒｅｄ）を予測する。
Ｐ S（ｐｒｅｄ）＝Ｐ D（ｐｒｅｄ）＋Ｐ P（ｐｒｅｄ）　　（４）
上記の例で、もし拡張期血圧Ｐ D（ｐｒｅｄ）が８０ｍｍＨｇ（ＤＣオフセット）で、脈
拍圧Ｐ P（ｐｒｅｄ）が４０ｍｍＨｇの差を示すとすれば、新しい収縮期血圧Ｐ S（ｐｒｅ
ｄ）は１２０ｍｍＨｇとなる。そして、新たな収縮期圧力が表示される。
表示の目的でＰ S（ｐｒｅｄ）とＰ D（ｐｒｅｄ）について決定された値を数字によって表
示できる。同様に、ディスプレイ１０２のための出力波形は、出力の前に、利得およびオ
フセットについてのスケーリングファクタを使用して非観血センサ自然血圧波形をスケー
リングして表示でき、これにより、出力波形は、上記のプロセスで予想したものと等しい
振幅Ｐ p（ｐｒｅｄ）とＤＣオフセットＰ D（ｐｒｅｄ）を有する。スケーリングを行った
出力波形信号は、表示、分析、または計算入力のために使用されるモニタ、コンピュータ
、プロセッサ、およびディスプレイにも出力できる。
ステップ７５０は、ステップ７３４が前述のように以前の較正がもはや信頼できないと判
断した場合に行われる。較正ステップが振動加圧帯２０１を作動させ、前述のように患者
の血圧を確定する。プロセッサ１００は、更新された血圧と、ＤＣオフセットに関する波
形情報、血圧波形および励振器波形を記憶するために、較正測定値を使用する。更新され
る変動値には、較正脈拍圧Ｐ P（ｃａｌ）、較正励振器センサ波形の振幅Ｖ e（ｃａｌ）、
拡張期血圧Ｐ D 0、拡張期の励振器波形位相ΦＷ D 0、血圧に対する励振器波形位相の変化率
ｄ（ΦＷ D）／ＤＰ、および励振器波形較正圧Ｐ w（ｃａｌ）が含まれる。
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オフセットスケーリングと利得スケーリング
を決定するための励振器波形の処理
図９ａと図９ｂは前の実施例の変形を表す。図９のフローチャートに表されている最初の
処理ステップ７０２、７０４、７０６、７０８、７３０および７３１は、図６に示す前の
実施例に記載されたものと実質的に類似している。ステップ７３０において、励振器波形
速度Ｖｅｌ（ｔ）と励振器波形の実際の位相遅れΦ（ｔ）が下記式によって関連づけられ
る。
Φ（ｔ）＝Φ 0－２πｄｆ／Ｖｅｌ（ｔ）　　　　　　　　（６）
上記式において周波数ｆ、および励振器と非観血センサとの間の距離ｄは既知である。定
数Φ 0は分析的または実験的に前もって決定され、装置の詳細な幾何学的構造に依存する
。
Φ（ｔ）の測定値は一般にモジュロ２πにされ、したがって測定された位相Φ m（ｔ）は
下記の式によって実際の位相遅れに関連づけられる。
Φ m（ｔ）＝Φ（ｔ）＋２ｎπ　　　　　　　　　　　　（７）
なお、ｎは周期番号としても知られている整数で、典型的には０～１０の範囲である。伝
搬速度の正しい推定にはｎの正しい選択が必要となるが、圧力／速度関係を使用した圧力
の正しい推定には、Φ（ｔ）の決定と圧力／速度関係の決定の両方に同じｎの値が使用さ
れる限り、ｎの正しい選択は不要である。このような場合、速度は励振器波形伝速度の実
際の測定値ではなく、疑似速度として考えなければならない。
したがって、ステップ７３０においてΦ（ｔ）の式を使用することにより、速度、即ち疑
似速度Ｖｅｌ（ｔ）を時間の関数として決定できる。ステップ８０１において心周期の収
縮期と拡張期の点における速度値がＶｅｌ SおよびＶｅｌ Dとして決定される。これらは位
相遅れが最小および最大になる点、即ち非観血センサによって検出される自然に生じる血
圧波形の振幅が最大および最小になる点に対応している。そして、収縮期と拡張期の時点
における速度値を圧力値に変換するためにプロセッサに記憶された圧力／速度関係が使用
される。ステップ８０３では、下記式を使用して拡張期血圧が決定される：
Ｐ D（ｐｒｅｄ）＝Ｐ D 0＋（Ｖｅｌ D－Ｖｅｌ D 0）／
（ｄＶｅｌ／ｄＰ）　　　　　　　　　　　（８）
ステップ８０４は下記の関係から推定収縮期血圧を測定するために行われる。
Ｐ S（ｐｒｅｄ）＝Ｐ D（ｐｒｅｄ）＋（Ｖｅｌ S－Ｖｅｌ D）／
（ｄＶｅｌ／ｄＰ）　　　　　　　　　　　（９）
本実施例では、Ｐ SとＰ Dの値が圧力波形を決定するために使用される。同様にして、平均
血圧と脈拍圧などのような他の値の組合せを使用でき、推定圧力式の好適な変形が本記載
によって予期できる。
計算された圧力がステップ８０５において数字で表示される。典型的な表示には血圧波形
の平均値、収縮期の値、および拡張期の値を観察された脈拍数とともに数字で表示するこ
とが含まれる。Ｐ S（ｐｒｅｄ）とＰ D（ｐｒｅｄ）の値は適切な利得およびＤＣオフセッ
トのスケーリングパラメータを決定するために使用される。この利得およびＤＣオフセッ
トのスケーリングパラメータにより、非観血センサによって測定された自然に生じる血圧
波形が、図１に１０２として示すように時間によって変化する波形としてステップ８０６
で出力される前にスケーリングされる。
図６に示した実施例のように、ステップ７５０は、以前の較正がもはや信頼できないとス
テップ７３４において判断された場合に開始される較正ステップを含んでいる。ステップ
７５０の実施中に、圧力／速度関係が決定され、プロセッサ内にテーブルの形で、または
分析的関係として記憶される。この処理の間は、ステップ７５２に示すようにプロセスの
出力部を停止させ、ブランク画面、ダッシュライン表示、点滅表示、方形波、または可聴
音などのその他の識別可能な較正信号を表示することが好ましい。このステップが図９に
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ステップ８０８として表されている。
出力血圧波形を決定するための励振器波速度の処理
前記の二つの実施例の何れにおいても利得Ｐ P（ｐｒｅｄ）とオフセットＰ D（ｐｒｅｄ）
が決定され、非観血センサ自然血圧波形をスケーリングして、患者の血圧を表す時間によ
って変化する出力波形を提供するのに使用されるようになっていた。本実施例では、非観
血センサによってモニタされた自然血圧波形は出力血圧波形の決定には使用されない。前
記の実施例のように、励振器波形の速度と患者の血圧との関係を利用して血圧を測定する
。心周期の拡張点と収縮点においてのみそのような圧力測定を行うのではなく、励振器波
形の速度は心周期の間に多くの回数（典型的には毎秒５０～２００回）測定され、その結
果決定された圧力が時間によって変化する出力血圧波形を構成するために使用される。こ
の処理を図１０を参照して以下に説明する。
本実施例においては、自然血圧波形はスケーリングされない。したがって、図６のステッ
プ７０４におけるようなデータのパルスセグメントへの分離は必要ない。この特徴により
計算作業を大幅に単純化できる。この技術の更なる利点は分析処理で使用される全ての情
報が励振器波形にエンコードされることであり、このエンコードは、自然血圧波形や患者
の動きまたは呼吸によって導入さた人為的（ artifact）信号に比べて高い周波数で通常行
われる。これらの低周波信号は電子的なフィルタリングによって除去できるため、この技
術は、測定値に誤差を生じさせる原因となる、動きによって誘発されたアーティファクト
（ artifact）または類似の干渉源に対して殆ど影響を受けない。
このステップを除けば、初期処理ステップ７０２、７０６、７３１、および７３０は上記
した実施例のものと実質的に類似している。ステップ７３１で決定される励振器波形の振
幅と位相は連続する時間の関数である。励振器波形の位相は上記したように励振器波形速
度に変換され、これもまた連続する時間の関数である。
初期較正の間またはそれに引き続いて決定され、周期的に再決定される圧力と速度の間の
関係を利用することにより、時間依存速度関数Ｖｅｌ（ｔ）を時間依存圧力関数Ｐ（ｔ）
に容易に変換できる。この変換がステップ８０２によって表されている。典型的なケース
では、圧力／速度関係は下記のようになるであろう。
Ｖｅｌ（ｔ）＝ａ＋ｂ・Ｐ（ｔ）　　　　　　　　（１０）
式において、ａとｂはステップ７５０において決定されている。この場合、速度方程式（
１０）をステップ８０２の変換を行うのに使用できる。
８０２で使用された変換が正しいことを保証する以下に述べる種々のチェックステップに
続き、Ｐ（ｔ）の最小および最大点が各心周期について決定され、ステップ８０５におい
てＰ D（ｐｒｅｄ）およびＰ S（ｐｒｅｄ）として表示される。そして、ステップ８０６に
おいて、時間依存波形の全体が波形１０２のように表示される。
圧力／速度関係の決定
今までに述べた各実施例では、測定位相の推定励振器波形速度への変換とその値の圧力へ
の変換とを含む重要なステップが設けられていた。図６のフローチャートの場合、この処
理はＤＣオフセット圧力Ｄ D 0の計算に統合されている。図９に記載の実施例の場合、この
処理はＰ SとＰ Dの決定に統合されている。図１０に記載の実施例の場合、この処理は、「
連続」圧力波形表示の一部として表示されるべき出力値のための各時点での圧力の決定に
統合されている。
圧力と速度の関係は励振器波形が移動する動脈の弾性特性などの多くの要因に依存する。
この関係は患者によって大きく変化し、したがって患者毎に決定しなければならない。し
かし、多くの患者から得た関係を初期の関係として使用できる。図６、図９および図１０
に記載された実施例の各々において、この決定はステップ７５０において行われ、この関
係はテーブルの形式でまたは分析的関係としてプロセッサ内に記憶される。図６、図９お
よび図１０のステップ７３４では、システムの較正が引続き受入れ可能か否かを判断する
ために種々のパラメータが検査される。この処理の一部として、現在使用している圧力／
速度関係が引続き有効であるか否かが判断される。もし有効でない場合、再較正が開始さ
れる。
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多くの患者では、圧力と、誘発された摂動圧力励起の動脈系に沿う伝搬速度との間には単
調増加の関係がある。或る範囲にわたりこの関係は直線的であると近似できる。場合によ
っては、圧力と速度との間のより複雑な関数関係を使用することが必要となるであろう。
一般的に、この関係は１次または２次の方程式によってうまく記載でき、一連の（圧力と
速度）値の対の収集と適合化プロセス（ fitting process）により圧力と速度との間の関
係を適切に決定することが可能になる。場合によっては、体重、身長、心拍数または年齢
などの患者のパラメータに依存する係数を有する所定の一般的な関係を使用することも可
能である。
圧力／速度関係を決定するための一技術では、心周期の拡張点、中間点、収縮点において
行われる速度の測定と実質的に同時にこれらの３点で圧力を決定することを含む。そして
これらの３組の点を適合処理し圧力／速度関係を決定する。
圧力／速度関係決定処理の一実施例においては、摂動と検出処理が行われる腕と反対側の
腕において閉鎖性加圧帯測定が行われる。これにより、従来の片腕での加圧帯による血圧
測定を行うことにより、平均血圧、収縮期血圧および拡張期圧力の測定を反対側の腕にお
ける平均速度、収縮期速度および拡張期速度の測定と実質的に同時に行うことが可能とな
る。患者の両方の腕における血圧がほぼ同じであり、両方の腕を一定の高さに保持するか
両腕の間における静圧の差を補正することが事前に確認されている場合には、一方の腕に
おける圧力を他方の腕における圧力の代わりとして使用することも有効である。このよう
にして単一の時間間隔の間にとった圧力と速度の３組の測定値を得ることができる。曲線
適合プロセスを使用して前記のデータを最もよく表し、かつその後に行われる測定速度か
らの圧力の推定の基礎として使用できる圧力／速度関係を決定できる。一般に、上で概説
した速度式（１０）のような線型の圧力／速度関係を使用すると良好な結果が得られる。
この場合、適合化プロセスにより係数ａとｂの値が得られる。
他の実施例では、加圧帯測定、速度検出および摂動の全てが、単一の腕などの共通の肢で
行うことができる。加圧帯測定を行うプロセスには肢の閉鎖（ occlusion）が含まれるた
め、加圧帯加圧の間における摂動速度の測定は摂動を与えていない肢とは異なった測定結
果をもたらす。一実施例においては、速度の測定は加圧帯の膨張の前または後に行われ、
したがって測定された速度と圧力は幾分時間的にずれる。典型的な加圧帯膨張時間は３０
～４５秒であり、これは速度の測定と圧力の測定の間にこれに応じたオーダの時間的なず
れがあること意味するが、血圧が安定している患者の場合これによって大きな誤差が生じ
ることはない。この時間的なずれが許容できない誤差を引き起こす場合には、平均化また
は傾向把握を含むように測定技術を変更できる。例えば、速度と加圧帯血圧の交互測定は
数分の期間に亘って行うことができ、その結果を平均化して時間の経過に伴う血圧の変動
に起因する誤差を減少できる。当業者には馴染みの深い他の形式の時系列操作を用い、こ
の技術によって得た速度と圧力の測定値の組を使用して血圧と励振器波形速度との間の有
効な関係を作りだすことができる。
圧力／速度関係を決定するプロセスの更に他の実施例では、閉鎖加圧帯測定による血圧の
測定値は動脈における経壁圧（ transmural pressure）の制御され且つ既知の変更を含む
という事実を利用できる。図１２に示すこの実施例では、閉鎖加圧帯８１１が励振器２０
２と非観血センサ２１０を覆うように置かれる。閉鎖加圧帯８１１は図１の加圧帯１１０
の機能も行う。加圧帯８１１内の圧力は管８１２を介してプロセッサ１００に接続されて
いる。励振器２０２とセンサ２１０との間の離間距離と加圧帯のサイズは、励振器２０２
、検出器２１０、およびこれらの間に位置する肢の部分の全てが加圧帯８１１によって覆
われるように選ばれる。
加圧帯８１１内の圧力が増加されると、動脈内の経壁圧は既知の量減少する。こうして、
加圧帯８１１の膨張・収縮の間、血管内において経壁圧が変化し、速度の変化が観察され
る。加圧帯８１１の圧力は常時分かっており、加圧帯測定の終わりは収縮期血圧、拡張期
血圧、および平均血圧の測定であるため、閉鎖加圧帯測定の間における各時刻における経
壁圧の値を測定後に再構築することが可能である。変化する経壁圧の時系列は、同じ時間
間隔にわたって測定された速度時系列に対する回帰の度合いが調べられ（ regress）、零
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から収縮期圧力までの経壁圧の範囲全体にわたって速度／圧力関係を高性能にかつ高精度
に決定できる。精度並びに患者の一時的な圧力変動に対しての強さと不感性の向上は、上
記の測定の繰り返しと、測定の不正確性と患者の圧力変動に起因する誤差を最小にする平
均化またはその他の時系列処理とを使用することで達成できることは明らかである。
速度式（１０）は一般的には適切であるが、より複雑な関数を用いて圧力／速度関係を記
述するのが適切であり、二次、三次またはより複雑な分析的関数などの関数型を使用でき
る場合もある。そのような場合、上記の実施例に以下に述べるような改良を加えることが
重要である。
上記した圧力／速度決定の各実施例では、平均、収縮期および拡張期血圧の圧力値のみを
測定していた。これらの何れにも下記の改良を適用できる。非観血センサ信号がフィルタ
リングされ、自然に生じる血圧パルスを表す出力が或る心周期の間、時間の関数として提
供される。同様に、励振器波形の速度が或る心周期の間、時間の関数として決定される。
較正（例えば、閉鎖加圧帯）測定によって決定された平均、拡張期および収縮期圧力の値
を使用し、非観血センサを用いて加圧帯測定により同時に測定された自然に生じる血圧波
形をスケーリングすることにより、較正された圧力波形を血圧について決定できる。セン
サの移動およびその他の現象のために較正された波形の使用は比較的短い時間に限られる
が、単一の心周期の間において多くの圧力／速度の測定値の組を得るために上記した圧力
／速度関係決定手続きの何れかの間に上記の較正された波形を使用できる。これらの余分
な点を使用することにより、特に関係関数が非線型関係などのより複雑なものであり、線
型関係によって記述できない場合には関係決定の精度を改善する。
上記した実施例の各々では、患者の動脈内の血流を止めるために閉鎖加圧帯が使用されて
いた。ブラダー（ bladder）、バンド、加圧式プレートまたはダイヤフラム等のその他の
閉鎖装置を使用でき、同様の効果を達成できる。
上記した実施例の各々では、ある圧力範囲にわたって行われた一連の圧力／速度測定値の
組から圧力／速度関係の決定を行っている。一般に、この関係を、決定で使用した測定値
の範囲の外側へ外挿することができる。そのような外挿が有効な範囲は、複数の患者の検
査から得た検査データに基づいて決定でき、圧力／速度関係の形式とその係数値に関係す
る。図６、図９および図１０のステップ７３４において具体化された決定プロセスは、そ
のような外挿が初期較正の状況（ regime）から現在測定中の速度の状況に拡張できるか否
かについての分析を含んでいる。もし拡張できない場合、ステップ７５０の較正プロセス
が開始され、本章で述べた決定プロセスが繰り返される。
ステップ７５０の再較正が必要か否かについての決定を行うにあたって、他の種々の要因
も考慮される。この要因には、励振器波形の振幅と位相の検査、それらの周波数依存性の
検査、検出器と励振器との間の離間距離、および互いに含むその他の種々の要因がある。
圧力／速度関係の再決定
上記の圧力／速度関係の初期決定の後、その関係がまだ適用可能か否かを定期的に判断す
るのが望ましい。この関係の適用可能性は時間とともに低下する。何故なら、体内の内因
性または外因性化学物質のために患者内に生理的変化が生じ、これが動脈筋肉の緊張に影
響を与え、励振器波形の伝搬速度に影響を与えるためである。患者に変化がない場合であ
っても、測定誤差により不完全に関係が決定されると、モニタ手続き中において関係を定
期的にチェックまたは再決定しなければならなくなる。
上記した決定手続きでは閉鎖加圧帯を使用している。これらの決定手続きは周期的に繰り
返すことが可能であるが、各測定は肢の血行が害される分オーダーの周期となるという事
実のためその様な測定の頻度には制限がある。さらに、閉鎖加圧帯測定は快適でなく、そ
の使用を最小限に止めることが望ましい。したがって、従来の閉鎖加圧帯測定を含まず、
比較的快適で痛みがなく、閉鎖加圧帯に比べて迅速で、かつ頻繁に繰り返すことができる
速度／圧力関係を再決定する技術が望ましい。
図９と図１０ではこのプロセスがステップ９０１で表され、ここで圧力／速度関係が周期
的に再決定される。そのような再決定の間隔は、関係の予想される変化の頻度によって影
響される。これは心周期のスケールでは比較的遅いことが予測され、多分干渉を避けるた
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めに呼吸周期に対して長くなるように選択しなければならない。ｔ＝３０秒のオーダーま
たはそれ以上の時間定数が適しているが、他の時間定数もまた適切であろう。各再決定に
続き、以前に決定された時系列の（ historical）関係がステップ９０２において新しい関
係と比較される。もし関係が大きく変化した場合、ステップ９０３にて圧力の決定に使用
される関係が更新される。この処理の一部として、様々に再決定された時系列の関係の平
均化またはその他の時系列処理分析を使用して初期較正以後の経過時間の増加にしたがっ
て精度が徐々に増加する関係を使用のために提供するようにしてもよい。
本明細書に記載された再決定の実施例では、速度式（１０）のタイプの関係が想定される
。この技術は他の関数型の関係にも一般化できる。速度式（１０）の関数型の場合、関係
のオフセットと傾きにそれぞれ対応する定数ａとｂを決定する必要がある。本実施例では
、この２個の定数ａとｂを決定するために２つの分離した操作が使用される。
関係の傾きｂを決定するために、図１２で示した実施例が使用される。加圧帯８１１内の
圧力が時間依存圧力関数ｄＰ（ｔ）に従って変化される。典型的には、関数ｄＰ（ｔ）は
振幅が１０ｍｍＨｇ、周期が３０～６０秒で平均圧力が５ｍｍＨｇの方形波の形を有する
。しかし、正弦波、三角波およびその他の形状の代替の関数型も使用でき、振幅やオフセ
ット圧力がより大きいものまたはより小さいものも使用できる。ここで記載した例では、
動脈は０ｍｍＨｇと１０ｍｍＨｇの圧力に交互に晒される。拡張期圧力と収縮期圧力が一
定の場合には、拡張期点と収縮期点における経壁圧は（Ｐ D，Ｐ S）と（Ｐ D－１０，Ｐ S－
１０）の間で交互に変化する。従って、対応の測定速度は（Ｖｅｌ（Ｐ D），Ｖｅｌ（Ｐ S

））と（Ｖｅｌ（Ｐ D－１０），Ｖｅｌ（Ｐ S－１０））となる。係数ｂは下記の式を用い
て決定できる。
ｂ＝（Ｖｅｌ（Ｐ S）－Ｖｅｌ（Ｐ S－１０））／１０
＝（Ｖｅｌ（Ｐ D）－Ｖｅｌ（Ｐ D－１０））／１０　　　　（１１）
明らかに、ｄＰ（ｔ）の単一の期間の時間定数よりも長い期間にわたる平均化は本測定の
精度の向上をもたらす。
一実施例では、上記の再較正技術のみを図６、図９および図１０のステップ７５０の較正
ステップを繰り返す必要があるかについての決定因子として使用できる。他の実施例では
、ｂの値の連続的な更新により、再較正の必要なく圧力値を連続的に決定することを可能
にする。例えば、ｂの値が初期較正以降変化していないとすると、下記式を任意の時点で
使用して拡張期血圧をを予測できる。
Ｐ D（ｐｒｅｄ）＝Ｐ D 0＋（Ｖｅｌ D－Ｖｅｌ D 0）／ｂ　　　（１２）
ａが比較的一定で、ｂは変化したが連続的にモニターされていた場合、上記の式は下記の
式によって置換できる。
Ｐ D（ｐｒｅｄ）＝Ｐ D 0＋∫［ｄ／ｄｔ［［Ｖｅｌ D（ t）－ａ］／
ｂ（ t）］］ｄｔ　　　（１３）
再較正プロセスの更なる実施例では、係数ａも周期的に再決定できる。オフセットａを決
定する方法は多数ある。好適な実施例では、図１２の加圧帯８１１が最後の数個の脈拍の
拡張期血圧と収縮期血圧の間の圧力まで迅速に膨張される。加圧帯圧力が動脈内圧の幾ら
かの確定できる増加に等しいかそれ以内になる心周期の時間に、動脈は心周期の位相に依
存して閉じたり、開いたりする。この動脈の開閉の多くの特徴的痕跡（ signatures）を観
測できる。これにはクロトコフ音、壁運動、動脈容積モニタリング、体積記録法、血流お
よび電気インピーダンスがある。
特に、動脈壁のコンプライアンスは、零経壁圧を中心に定義された圧力範囲内で、即ち加
圧帯圧力が動脈中の圧力に近づく時に最大になることは当業者によく知られている。コン
プライアンスが最大になったことを示す測定可能な指標は多数あり、これには波形伝搬速
度、および圧力摂動に応答しての動脈変位がある。動脈壁のコンプライアンスが最大値に
達する心周期内のポイントを観測することにより、動脈に外部加えた圧力と動脈圧が等し
くなる時刻という充分定義された特徴的痕跡を提供する。
そして、特徴的痕跡が現れる心周期中の時刻は加圧帯８１１内の加圧帯圧力と相関がとら
れ、隣接する心周期の速度パルスの波形を使用して単一の速度を単一の圧力と結びつける
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ことができる（Ｖｅｌ１，Ｐ１）。この組合せから係数ａの値をＶｅｌ１＝ａ＋ｂ・Ｐ１
の式を用いて計算できる。この係数ａの測定には加圧帯８１１への適度の圧力の印加が含
まれるが、この圧力は従来の血圧加圧帯測定に関連する閉鎖圧よりも低い。さらに、圧力
の加圧は一つまたは最大でも数心周期の期間の間のみ必要である。これは、典型的には３
０～６０秒の非常に多数の心周期にわたって加圧帯を完全にまたは部分的に膨張させなけ
ればならない従来の加圧帯測定と対照的である。この瞬間的な単一値の測定は、従来の多
値の閉鎖加圧帯圧力測定に比べより迅速でかつ少ない不快さで行える。
複数摂動
上記した異なる実施例の各々について、複数摂動波形を用いた追加の実施例を説明する。
前に述べた実施例の特徴と利点は全てこれらの実施例に適用可能である。
上記した実施例の各々の場合について、装置が動脈血液に第二の励振器波形を誘発する実
施例を述べる。第二励振器波形の例としては、第一励振器波形と周波数が異なるものであ
る。第二実施例の議論は第二励振器波形に焦点を当てるが、摂動速度の測定値を決定する
ために二以上の任意数の励振器波形を使用できることに注意されたい。
動作時には、プロセッサ１００が２つの励振器波形を作り出し、これらの波形を管１０７
を通して励振器２０２に送る。励振器２０２はこの両方の励振器波形を患者内に誘発する
。非観血センサ２１０が血液パラメータに応じた信号を発し、その信号を配線１０９を通
してプロセッサ１００に伝達する。
プロセッサは非観血センサ信号をフィルタにかけて、自然波形、第１の励振器波形、第２
の励振器波形およびノイズ成分に分離する。プロセッサは、第１基準入力に対する第１励
振器波形の位相関係を測定し、また第２基準入力に対する第２励振器波形の位相関係を測
定する。
プロセッサが励振器波形の位相を決定すると、プロセッサは次に複数の点を作り出すが、
これらの点の傾斜は励振器波形の速度に関係する。これが図８ｃに示されているが、そこ
では線の傾斜は－２πｄ／Ｖｅｌとなっている。ただし、ｄは距離、Ｖｅｌは速度である
。この距離は固定で、傾斜は血圧に関連するため、またこの傾斜は血圧の変化に応じて変
化するので、励振器波形の速度が求められる。
上記の技術は群速度の測定値を発生する。これに対し、前記の実施例に記載の技術では、
位相の式（７）のｎの値を唯一的に決定できない場合には位相速度または疑似位相速度を
測定することになる。分散系ではこれらの値は常に一致する必要はない。しかし、位相、
群および疑似速度は、単調変化する圧力の関数である。したがって、これら三つの内の任
意の一つの測定値は、適切な圧力／速度関係を使用する限り、血圧推定の基礎となる。
複数周波数の摂動を使用する他の利点は上記した位相測定式におけるｎの値を唯一的に決
定できることである。ｎの値の唯一的な決定は、周期数曖昧性を解決するとも言われてい
る。これにより、図６、図９および図１０に示す実施例の複数摂動類似型において以前に
述べた疑似速度ではなく、実際の位相速度を使用することが可能となる。
速度が一旦決定されると、圧力に対する速度の関係を示す図８ａに従って血圧が推定され
る。したがって、数回の較正または較正無しで血圧の測定が可能になる。
他の実施例が、血管２２０の上の同じ位置にある励振器２０２と非観血センサ２１０の断
面を示す図１１に示されている。励振器とセンサの位置が接近していることにより、摂動
に対する血管の反応の測定が可能となる。本実施例では、非観血センサが血流、または血
液容量等の血液パラメータに応答可能である。これらのパラメータは光学式血量器などの
センサを用いて測定できる。自然の拍動圧による血管内の検出された変化は外部の励振器
圧力の振動を用いて較正され、プロセッサによりセンサ信号に対して比較される。
患者の物理的状態の決定
Ａ．カロらによる上記の親特許出願には、血圧、動脈弾力性、心拍出量などの生理学的パ
ラメータの測定技術が記載されている。これらの技術の一部として、患者の血圧Ｐと誘発
された高周波の圧力摂動の動脈に沿う伝搬速度Ｖｅｌとの間の関係を決定するための手続
きが述べられている。この関係は種々の形をとることができ、一般的には下記の速度方程
式として記述できる。
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Ｖｅｌ＝ｆ（ｐ）　　　　　　　　　　　　　　　（１４）
なお、ｆ（ｐ）は圧力の関数である。カロの技術の重要なステップは、ある患者における
血圧の範囲にわたって関数ｆの性質を決定することである。カロの技術では、速度Ｖｅｌ
の測定に続き、圧力を決定するために方程式（１４）の関係を使用している。本実施例で
は、関数ｆの形に含まれている情報を採用することにより、動脈系の物理的状態に関係す
る情報を決定することについて説明する。
これに関連して、我々は幾つかの用語を定義する。前記したように、励振器波形の伝搬は
幾つかの要因の関数である。波形伝搬は動脈中の血圧の関数であり、動脈の機械的特性の
関数である。例えば、血圧が上がると速度が増加し、硬度が高い動脈も速度の増大に関係
する傾向がある。したがって、本明細書では、伝搬パラメータという語には、速度、疑似
速度、振幅および減衰、ならびにオフセットや傾きなどのそれらの成分などのパラメータ
が含まれる。励振器波形の伝搬に影響を与える一般的な機械的要因は、動脈コンプライア
ンス、動脈伸展性および動脈弾力性などの機械的特性として定義される。
そして、動脈系の物理的状態に関係する情報は、心血管疾患などの疾病の診断や管理に健
康管理担当者が使用できる出力を発生するために使用できる。
Ｂ．上で参照し、議論したカロらの特許出願では、ヒトの動脈の一部における圧力波の伝
搬速度とその部分における圧力との間の関係を決定できる発明が述べられている。この出
願の数学的表現では、前に議論した発明は、式（１４）によって記述される関係の性質を
非観血的に決定するため、および関数（Ｐ）の性質と詳細な記述を決定するの技術につい
て述べている。
さて、理論的な考えから、動脈系における圧力波の伝搬速度はモーエンス－コルテウェグ
（ Moens-Korteweg）方程式（モーエンス（ Moens）、Ａ．Ｉ．：Ｄｉｅ　Ｐｕｌｓｋｕｒ
ｖｅ．Ｌｅｉｄｅｎ：Ｅ．Ｊ．Ｂｒｉｌｌ．；１８７８年）：
Ｖｅｌ＝〔（Ｅｈ）／（２ρｒ）〕 1 / 2　　　　　（１５）
または、ブラムウエル－ヒル（ Bramwell-Hill）方程式（ブラムウエル（ Bramwell）とヒ
ル（ Hill）、Ｐｒｏｃ．Ｒ．Ｓｏｃ．Ｌｏｎｄ．〔Ｂｉｏｌ．〕９３：２９８；１９２２
年）によってモデル化でき、これは薄壁チューブの場合と実質的に同一である：
Ｖｅｌ＝〔ｒ／（２ρ（ｄｒ／ｄＰ））〕 1 / 2

＝〔１／（２ρＤ）〕 1 / 2　　　　　　　　（１６）
なお、ｒは血管半径、ρは血液密度、Ｅは動脈壁の弾性係数、ｈは壁厚、（ｄｒ／ｄＰ）
は血管のコンプライアンス、Ｄは血管の伸展性、Ｐは動脈圧力である。したがって、実験
的に決定された式（１４）関数を式（１５）および（１６）と比較することによって、動
脈系の物理特性Ｅ，ｒ，ｈ，Ｄおよびρ、並びにこれらの圧力依存性に関する情報を得る
ことができる。
式（１５）および（１６）は比較的簡単な関係であるので、例として提示されている。よ
り複雑でより正確な関係を理論または実験によって開発でき、ニューラルネットワークと
患者のデータを使用するモデルが含まれるであろう。さらに、幾つかのより複雑な関係が
文献で発表され、当業者に知られている。ホーレンスタイン（ Holenstein）、「動脈脈波
の予測に使用される粘弾性モデル（ A Viscoelastic Model for use in Predicting Arter
ial Pulse Waves）、Ｊ．Ｂｉｏｍ．Ｅｎｇ．、１０２：３１８（１９８０年）」。下記
の議論は、比較的単純なモデルとより複雑なモデルの両方を含むように一般化できること
は明らかである。
ヒトの動脈の殆どは半径と圧力の間の非線形な関係を示す。撓骨動脈についての典型的な
半径対圧力曲線は、図１３に示すものに似たものになるであろう。図１３には、撓骨動脈
についての生体内実験から半径対圧力のデータをモデル化するのに成功した方程式がプロ
ットされている。ターディ（ Tardy）の「超音波およびフォトプレスチモグラフ測定から
の末梢動脈の機械特性の非観血評価（ Non-invasive Estimate of the Mechanical Proper
ties of Peripheral Arteries from Ultrasonic and Photoplethsmographic Measurement
s）、Ｃｌｉｎ．Ｐｈｙｓ．Ｐｈｙｓｉｏｌ．Ｍｅａｓ．、１２（１）：３９（１９９１
年）」。
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動脈のコンプライアンス（ｄｒ／ｄＰ）は動脈の圧力の増加に対して単調減少するため、
脈波速度は動脈の圧力の増加に対して単調増加する。例えば、プルエット（ Pruett）の「
拍動サンプリング技術を使用した脈波速度の測定（ Measurement of Pulse-Wave Velocity
 Using a Beat-Sampling Technique）、Ａｎｎａｌｓ　Ｂｉｏｍｅｄ．Ｅｎｇ．、１６：
３４１（１９８８年）」、およびランドーネ（ Landowne）による「誘発波を使用してヒト
動脈中の圧力伝搬を調べる方法（ A Method Using Induced Waves to Study Pressure Pro
pagation in Human Arteries）、Ｃｉｒｃｕｌａｔｉｏｎ　Ｒｅｓ．５：５９４（１９５
７年）」。この関係を図１４に示す。
Ｃ．動脈伸展性の決定
一実施例では、上で議論した前述の発明の装置を使用して式（１４）を関数ｆ（Ｐ）の関
係を決定する。これにより、圧力の関数としての動脈伸展性の値Ｄ（Ｐ）は下記の式から
決定される。
Ｄ（Ｐ）＝１／〔２ρ（ｆ（Ｐ）） 2〕　　　　　　（１７）
なお、ρの値はその患者について測定されるか、または患者によってあまり変化しないと
一般的に仮定され、患者群の平均から決定した値に等しい。多くの目的のために、ρの値
は水の値に等しい、即ちρ＝１と仮定するのが適切であろう。何故なら、血液の主成分は
水だからである。
圧力の関数としての伸展性の値はその後メモリに記憶され、患者の疾病の診断または治療
において健康管理者が使用するために表示される。
Ｄ．動脈のコンプライアンスの決定
他の実施例では、前に述べた実施例の方法と装置が、動脈の半径ｒを測定できる装置と組
み合わされる。そのような装置の例は、超音波画像化装置、または超音波のパルスが角度
をつけて動脈を横切るように向けられ、動脈の両方の壁からの反射を検出するその他の超
音波「パルスレンジング」装置である。組織と血液中における音速に関する知識を超音波
ビームの伝搬方向が動脈軸と交差する角度についての情報と組合せることによって、動脈
の各々の壁からの反射を検出した時点間の経過時間の測定値を分析することにより、動脈
直径の測定値を提供する。
動脈直径を決定するための上記したような技術は、科学文献に広く記載されてきた。動脈
直径を測定するための技術の例は、マイスター（ Meister）の「生体内における前腕動脈
中の非線形弾性特性と応力を評価するための非観血的方法（ Non-invasive Method for th
e Assessment of Non-linear Elastic Properties and Stress in Forearm Arteries in 
vivo）、Ｊ．Ｈｙｐｅｒｔｅｎｓｉｏｎ、１０（６）：５２３（１９９２）」、レベンソ
ン（ Levenson）の「パルス化ドップラー：ヒトにおける上腕動脈の直径、血流、速度、容
積流の測定（ Pulsed Doppler:Determination of Diameter, Blood Flow, Velocity, and 
Volume Flow of Brachial Artery in Man）、Ｃａｒｄｉｏｖａｓｃｕｌａｒ　Ｒｅｓ．
１５：１６４（１９８１）」、およびターディ（ Tardy）の「超音波およびフォトプレス
チモグラフ測定からの末梢動脈の機械特性の非観血評価（ Non-invasive Estimate of the
 Mechanical Properties of Peripheral Arteries from Ultrasonic and Photoplethsmog
raphic Measurements）、Ｃｌｉｎ．Ｐｈｙｓ．Ｐｈｙｓｉｏｌ．Ｍｅａｓ．、１２（１
）：３９（１９９１年）」。
動脈直径を測定するための他の手段には、循環系への造影剤を注入した後でｘ線測定を行
うこと、核磁気共鳴映像技術の使用、別の機械によって測定された値の前記装置への手動
入力がある。
半径ｒの値の決定に続き、動脈コンプライアンスＣ（Ｐ）またはｄｒ／ｄＤを下記式に従
って決定できる。
Ｃ（Ｐ）＝ｄｒ／ｄＤ＝ｒＤ　　　　　　　　（１８）
その後、得られた動脈コンプライアンスは図１のディスプレイ１２０に表示できる。
Ｅ．動脈弾性の決定
他の実施例では、別の装置または上記の装置に組み込まれたサブシステムによって動脈の
壁厚ｈを決定できる。この測定を行うための技術の例は、ターディ（ Tardy）の「超音波
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およびフォトプレスチモグラフ測定からの末梢動脈の機械特性の非観血評価（ Non-invasi
ve Estimate of the Mechanical Properties of Peripheral Arteries from Ultrasonic 
and Photoplethsmographic Measurements）、Ｃｌｉｎ．Ｐｈｙｓ．Ｐｈｙｓｉｏｌ．Ｍ
ｅａｓ．、１２（１）：３９（１９９１年）」、およびターディ（ Tardy）の「動脈の直
径と壁厚の動的非観血測定（ Dynamic Non-invasive Measurements of Arterial Diameter
 and Wall Thickness）、Ｊ．Ｈｙｐｅｒｔｅｎｓｉｏｎ、１０（６）：１０５（１９９
２）」」。
ｒとｈの決定に続き、動脈の弾性率Ｅを下記式から決定できる。
Ｅ（Ｐ）＝〔２ρｒ（ｆ（Ｐ）） 2〕／ｈ　　　　　（１９）
動脈の壁厚は、動脈の材質の生体的変化により何年という長時間の間にゆっくり変化する
特性である。これは、内因性または外因性の化学的刺激に反応して数分程度の短い周期で
変化するＥおよびｒと対照的である。
したがって、最大にすべきか、または影響を与えるべきパラメータとしてＥを使用して投
薬計画を最適化し、動脈の弾力性のタイムシーケンスでの測定を或る患者において行う必
要がある場合には、相対弾性率の測定が適切であろう。この場合、絶対的な壁厚について
の特定な測定を行う必要はない。
動脈の基本的な物理的特性の決定に続いて動脈壁の応力や張力のような種々の誘導された
パラメータを決定できる。これらのパラメータは健康管理者に有用な情報を提供する。あ
る患者において相対的な測定のみが必要とされる場合には、パラメータＱ＝（Ｅｈ）を使
用することが有益である。
Ｆ．上記の機械的特性の決定の各々において、血圧の関数として特性を決定することを述
べてきた。単純化した実施例では、患者の安静時血圧などの単一の血圧で機械的特性を決
定できる。この実施例については、伝搬速度がＶｅｌとなる特定の圧力における伸展性Ｄ
については式（１７）が下記のようになる。
Ｄ＝１／〔２ρ（Ｖｅｌ） 2〕　　　　　　　　　（２０）
このような実施例においては、速度と圧力の間の関係の較正または決定が不必要である。
そのかわりに、安静中の患者の速度の大きさ、または動脈のコンプライアンス、伸展性ま
たは弾性などの誘導された機械特性の一つに基づいて健康管理の決定が簡単に行われる。
この実施例の改良されたものでは、患者の血圧が測定され、機械的特性または速度の値が
予め記憶された値と比較される。予め記憶された値は、例えば、前回来院したときに記憶
したその患者の値、または患者群の値である。
Ｇ．その他の誘導されたパラメータ
他の実施例では、圧力に対しての速度の導関数ｄｖ／ｄｐを、速度と圧力との間の測定さ
れた関係から決定できる。また、圧力に対しての振幅の導関数と圧力に対しての減衰の導
関数も決定できる。関数ｆ（Ｐ）のこれらのおよびその他の高次の導関数は、大きさと形
の両方が年齢および心血管疾患の程度に依存するものであると予想される。
Ｈ．物理的状態を決定するための追加の実施例
上記実施例の各々を改良したものでは、測定された関数ｆ（Ｐ）から種々の動脈特性を決
定するプロセッサのメモリ内に情報が記憶される。その後、決定された物理的特性は記憶
された情報と比較され、動脈の物理的特性の測定値と記憶された情報との比較から患者の
健康状態についての情報が導き出される。例えば、過剰に硬度の高い動脈は重要な心血管
疾患の症状である可能性が高い。
一つの例では、プロセッサは、動脈の伸展性、コンプライアンスまたは弾性率に関しての
情報を年齢、体重、その他の患者の特徴の関数として含んでいる。この情報は、「健康な
」または「病気の」患者についてのこれらの特性の平均値の形で、患者群のサンプルから
決定したこれらのパラメータの値の分布の標準偏差をともなっている。
例えば、弾性率の測定値を患者群の調査から得た記憶データを比較することにより、患者
が「健康」であるのか「病気」であるのかを判定できるとともに、この情報を健康管理者
による利用のために表示できる。
好ましい技術では、実施例に記載の測定は種々の解剖学的部位で行われる。撓骨動脈上へ
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の装置の設置と撓骨動脈特性の測定は解剖学的に便利であるという利点がある。しかし、
他の多くの部位を使用でき、鰓器官動脈、頸動脈、脛側動脈、腸骨動脈、大腿動脈などに
おいて同様の測定ができる。また、静脈測定も可能で、例えば、心臓への血液の戻り流と
心臓へ戻る仮定において血液に生じる問題を決定するのに便利である。
上記各実施例では、圧力摂動の伝搬速度を測定し、それから種々の動脈物理的特性を導き
出していた。さらに、動脈中で伝搬する摂動の減衰を測定することが可能な場合も多い。
この測定は、複数の離れた周波数または距離における受信励振器波形信号に含まれる情報
を使用することによって簡便に行える。
伝搬の減衰係数も動脈の種々の重要な物理的特性に依存する。したがって、減衰係数の測
定により、種々の他の動脈特性の値を推定することができる。例えば、動脈中の減衰は壁
粘性の関数であり、アンリカー（ Anliker）の「イヌの大動脈における小さな人工圧力波
の分散と減衰（ Dispersion and Attenuation of Small Artificial Pressure Waves in t
he Canine Aorta）、Ｃｉｒｃｕｌａｔｉｏｎ　Ｒｅｓ．２３：５３９（１９６８年１０
月）」に記載されたような種々の単純なモデルによって記述できる。減衰の測定により、
動脈の検討中の部分の壁の粘性値が導き出されるであろう。
Ｉ．実施例の有用性を立証する臨床的研究
図１に示した実施例を使用して、撓骨動脈における１００～２００Ｈｚの範囲の圧力摂動
の伝搬速度を連続的にモニタした。励振器２０２（空気式ブラダー）によって肘に対して
遠位の撓骨動脈に送信励振器波形（励起信号）を供給した。非観血センサ２１０（圧電変
換器）を手首に近接した撓骨動脈上に設置して受信励振器波形（伝搬した信号）と生理学
的波形（動脈脈動）の両方を検出した。これと同時に、動脈カテーテルにて反対側の腕で
動脈圧を測定した。解析のためにコンピュータによって送信励振器波形、受信励振器波形
および動脈血圧を連続的にサンプリングし、記憶させた。伝搬距離と送信励振器波形と受
信励振器波形との間の位相差とから励振器波形の速度を決定した。
単一周波数の正弦波励起信号の連続性は、総合的な伝搬位相の唯一的決定を妨げる。何故
なら、励振器の位置とセンサの位置との間の波長数が分からないからである。この臨床的
研究では、複数の周波数からの情報を使用し、周波数による速度の変化は小さいと仮定し
て、総合的な位相、そして速度を決定した。この仮定は、アンリカー（ Anliker）の「イ
ヌの大動脈における小さな人工圧力波の分散と減衰（ Dispersion and Attenuation of Sm
all Artificial Pressure Waves in the Canine Aorta）、Ｃｉｒｃｕｌａｔｉｏｎ　Ｒ
ｅｓ．２３：５３９（１９６８年１０月）」によって立証されている。
動脈内血圧モニタを必要とする大きな選択的手術を行なっている２０人の患者について検
討した。この検討の結果はＲ・パール（ Pearl）ら、Ａｎｅｓｔｈｅｓｉｏｌｏｇｙ　

、Ａ４８１（１９９５年）に報告された。
開示された実施例の変形
追加の実施例には、２個以上の検出器を単一の励振器からの距離を変えて動脈に沿って位
置決めした実施例と、２個以上の励振器を１個以上の検出器からの距離を変えて動脈に沿
って位置決めした実施例とが含まれる。これらの実施例の何れにおいても、各励振器／検
出器の組から得た情報を個々に分析できる。圧力に関する何重にも冗長にした測定値を組
合せて単一の圧力測定値を提供することができ、この測定値はより高精度で、ノイズ、動
きに起因するアーティファクト（ artifact）およびその他の可能性のある誤差の原因の影
響をより受けにくい。類似の冗長は、複数の励振器波形を使用し、測定結果を各周波数毎
に独立して分析し測定結果を組み合わせて強さを増した実施例においても実施できる。
更に、２以上の要素（例えば、２個の励振器と１個の検出器、２個の検出器と１個の励振
器、１個の励振器と３個の検出器）の任意の組合せにより、要素の内の二つの間の距離が
充分小さく伝搬する摂動の波長よりも短ければ、位相の式（７）中のｎの値を唯一的に決
定できる。或る圧力における摂動波長の可能性のある範囲は患者群から決定できるので、
適切な間隔の選択は簡単であり、装置の幾何学的設計に組み込むことが可能である。
結論
生理学的パラメータと血液パラメータの間の密接な関係は、本発明で使用される重要な情
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報を提供するものである。体組織の摂動およびその摂動の検知もまた、本発明で使用する
重要な情報を提供する。好適な実施例は血圧に重点を置いているが、本発明はまた血管壁
コンプライアンス、心室収縮強度の変化、血管抵抗の変化、血液量の変化、拍出量の変化
、心筋収縮およびその他の関連パラメータなど、その他の生理学的パラメータを解析した
り、追跡するのにも使用できる。
本発明の較正信号は、カテーテル、手動測定、またはその他類似の方法など種々の情報源
から得ることができる。
本発明で使用する生理学的パラメータ波形のためのＤＣオフセットは、さまざまな方法で
得ることができる。
好適な実施例の励振器は空気を使用しているが、任意の適切な流体を使用することもでき
る。さらに、患者に励振器波形を誘発させるためには、音響式励振器、電磁式励振器およ
び電気機械式励振器（例えば圧電装置）のような種々の技法を使用することができる。
血液パラメータを検知するのに各種の非観血センサが開発されてきている。こうしたタイ
プのセンサとしては、圧電式、ピエゾ抵抗式、インピーダンス・プレチスモグラフ、光学
プレチスモグラフ、各種型式のひずみ計、空気式加圧帯、眼圧測定式、電導度、抵抗およ
びその他の機器類などがある。本発明では、測定しようとする血液パラメータに関係する
波形を提供できる任意のセンサを使用できる。
好適な実施例と最良の形態を開示したが、下記の請求項で規定される本発明の主題と精神
から外れることなく、開示の実施例に修正や変形を加えることができるであろう。
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【 図 ４ ａ 】
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【 図 ６ ｂ 】 【 図 ７ ａ 】

【 図 ７ ｂ 】

【 図 ７ ｃ 】

【 図 ８ ａ 】

【 図 ８ ｂ 】
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【 図 ９ 】

(24) JP 3712418 B2 2005.11.2



【 図 ９ ａ 】 【 図 ９ ｂ 】

【 図 １ ０ 】 【 図 １ ０ ａ 】
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【 図 １ ０ ｂ 】 【 図 １ １ 】

【 図 １ ２ 】 【 図 １ ３ 】
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【 図 １ ４ 】

(27) JP 3712418 B2 2005.11.2



フロントページの続き

(72)発明者  カロ・リチャード・ジー．
            アメリカ合衆国　カリフォルニア州　９４１０７，サン　フランシスコ，セコンド　ストリート　
            ４６１，アパートメント　ティー６５９
(72)発明者  シャー・マーク・エイチ．
            アメリカ合衆国　カリフォルニア州　９４１０９，サン　フランシスコ，＃５０５　ブロードウェ
            イ　ストリート　１７７０
(72)発明者  フラハティー・ブライアン・ピー．
            アメリカ合衆国　カリフォルニア州　９４０１９，ハーフ　ムーン　ベイ，フィルバート　ストリ
            ート　３２７

    審査官  本郷　徹

(56)参考文献  特許第２８３１４７１（ＪＰ，Ｂ２）
              特表昭６２－５０２３０７（ＪＰ，Ａ）

(58)調査した分野(Int.Cl.7，ＤＢ名)
              A61B  5/02

(28) JP 3712418 B2 2005.11.2


	bibliographic-data
	claims
	description
	drawings
	overflow

