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(57)【要約】
　電子モニタリングデバイスは、身体モニタリング用の
少なくとも１つの信号入力を有する電子プロセッサ（６
２０）と、この電子プロセッサに結合され、電子プロセ
ッサ用の命令を保持するメモリ（６３０）とを含み、心
臓パルスを含む心臓信号であって他の変形心臓信号が混
ざった心臓信号を隔離するように電子プロセッサが動作
可能となるようになっており、電子プロセッサがさらに
、変化する血流信号をこれらの心臓パルスから分離する
フィルタ（７３０）を実行し、かつ、少なくともこの変
化する血流信号に基づく情報（７９０）を出力するよう
に動作可能である。他のデバイス、センサアセンブリ、
電子回路ユニット、およびプロセスも開示される。
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【特許請求の範囲】
【請求項１】
　電子モニタリングデバイスであって、
　身体モニタリング用の少なくとも１つの信号入力を有する電子プロセッサ、及び、
　前記電子プロセッサに結合され、前記電子プロセッサ用の命令を保持するメモリであっ
て、他の変形心臓信号と混ざった、心臓パルスを含む心臓信号を隔離するように前記電子
プロセッサが動作可能となるようになっており、前記電子プロセッサがさらに、変化する
血流信号を前記心臓パルスから分離するフィルタを実行し、かつ、少なくとも前記変化す
る血流信号に基づく情報を出力するように動作可能である、前記メモリ、
　を含む電子モニタリングデバイス。
【請求項２】
　請求項１に記載のデバイスであって、前記電子プロセッサがさらに、前記心臓信号から
心臓パルスを分離し、かつ、選択される心臓パルスと前記選択された心臓パルスの後の前
記変化する血流信号のピークとの時間差に基づいて血行動態パラメータの電子的表現を生
成するようにも動作可能である、デバイス。
【請求項３】
　請求項２に記載のデバイスであって、前記電子プロセッサがさらに、いずれも胸部加速
度計センサ回路に基づく、血行動態パラメータ、心拍数、および呼吸パラメータを提供す
るように動作可能である、デバイス。
【請求項４】
　請求項３に記載のデバイスであって、前記血流信号用の前記フィルタがさらに、ウィン
ドウサイズが約２００ミリ秒の低次多項式フィルタを用いて前記心臓信号を平滑化する、
デバイス。
【請求項５】
　請求項２に記載のデバイスであって、前記電子プロセッサがさらに、前記変化する血流
信号に対して電子的ピーク検出を実施して、前記ピークのフローピーク振幅および時間位
置を特定するように動作可能である、デバイス。
【請求項６】
　請求項５に記載のデバイスであって、前記電子プロセッサがさらに、前記変化する血流
信号を用いて等容性収縮間隔の電子的表現を出力するように動作可能である、デバイス。
【請求項７】
　請求項６に記載のデバイスであって、前記電子プロセッサがさらに、前記等容性収縮間
隔を用いて収縮性の電子的表現を生成するように動作可能である、デバイス。
【請求項８】
　請求項７に記載のデバイスであって、前記電子プロセッサがさらに、前記変化する血流
信号に対して電子的ピーク検出を実施してフローピーク振幅（ＰＡｍｐ）を特定し、かつ
、前記フローピーク振幅（ＰＡｍｐ）の関数として血行動態パラメータを生成するように
動作可能である、デバイス。
【請求項９】
　請求項８に記載のデバイスであって、前記電子プロセッサがさらに、前記変化する血流
信号のフローピーク振幅（ＰＡｍｐ）の鼓動毎の値の変動から、呼吸、胸腔内圧、および
胸郭内圧の少なくとも１つに関連する信号を導出するように動作可能である、デバイス。
【請求項１０】
　請求項９に記載のデバイスであって、前記電子プロセッサがさらに、前記変化する血流
信号から前記心臓パルスおよび心拍数（ＨＲ）を得るように動作可能であり、さらに、前
記心拍数（ＨＲ）を乗算した前記変化する血流信号のフローピーク振幅（ＰＡｍｐ）の関
数として血行動態パラメータを生成するように動作可能である、デバイス。
【請求項１１】
　請求項１に記載のデバイスであって、
　側面部と、前記側面部に対し平行に加速度感度の直交軸を有する加速度計センサ回路と
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を有する加速度計センサアセンブリをさらに含み、
　前記電子プロセッサが、前記加速度感度軸の少なくとも２つを表す、前記加速度計セン
サ回路からの信号を混合するように動作可能である、デバイス。
【請求項１２】
　請求項１１に記載のデバイスであって、前記電子プロセッサがさらに、選択される心臓
パルスと前記選択された心臓パルスの後の前記変化する血流信号のピークとの時間差内の
心臓鼓動にわたってジッタの測定値を生成するように動作可能である、デバイス。
【請求項１３】
　請求項１に記載のデバイスであって、前記電子プロセッサがさらに、いずれも胸部加速
度計センサ回路に基づく、血行動態パラメータ、心拍数、および呼吸パラメータを提供す
るように動作可能である、デバイス。
【請求項１４】
　請求項１に記載のデバイスであって、前記電子プロセッサがさらに、前記変化する血流
信号に対して電子的ピーク検出を実施してフローピーク振幅（ＰＡｍｐ）を特定し、かつ
、前記フローピーク振幅（ＰＡｍｐ）の関数として血行動態パラメータを生成するように
動作可能である、デバイス。
【請求項１５】
　請求項１に記載のデバイスであって、前記電子プロセッサがさらに、前記変化する血流
信号から心臓パルスおよび心拍数（ＨＲ）を得るように動作可能であり、さらに、前記心
拍数（ＨＲ）を乗算した前記変化する血流信号のフローピーク振幅（ＰＡｍｐ）の関数と
して血行動態パラメータを生成するように動作可能である、デバイス。
　
【発明の詳細な説明】
【技術分野】
【０００１】
　本開示は、人体の生物学的かつ生理学的機能を測定し、モニタリングし、解析するため
の装置および方法に関し、かつ、これらの装置および方法に関連する生物医学用装置構成
および信号処理に関する。
【背景技術】
【０００２】
　血行動態データは有用であり、こうしたデータをより簡単に、より経済的かつ効率的に
取得し、切り離し、決定し、モニタリングするための方法およびデバイスを開発すること
がこの技術分野に求められている。本明細書で説明する血行動態は、血流に直接または間
接的に関連する血流関連データの調査を含む。血流関連データには、例えば、拍出量、心
拍出量、前駆出期、収縮性（心臓の収縮能力、筋収縮）、およびこれらに関連した原因と
なる身体動態またはこれらに関連して引き起こされる身体動態などがあり、この身体動態
には、運動や運動後の回復、バルサルバ法（医療上の試験において、息を止めたまま押す
か圧迫する、または他のやり方で行う）などがある。血流、血行動態、および心臓血管能
力を測定することは、個人の健康を徹底的に検査するために不可欠である。特に、過去に
心不全のような心臓病歴のある患者は（心不全は、冠動脈疾患、心臓弁または心筋障害、
過去の心筋梗塞、高血圧などの多くの原因の１つまたは複数から潜在的に起こる）、適時
、適切な診断処置を受けて個人の生活の質を向上させるために定期的にモニタリングを受
けることが必要なことがある。これらの病気の背後にある生理学的機序はかなり解明され
ているが、これらの生理学的重要因子をモニタリングする技術は大幅な改善を要する状況
にある。インピーダンス・カルジオグラフィ、ドップラーエコー・カルジオグラフィ、連
続血圧モニタリングなどは、大がかりで高価とみなされており、携帯式モニタリングに応
用するには不適切である。
【０００３】
　一般に、かつ本発明の一形態では、電子モニタリングデバイスは、身体モニタリング用
の少なくとも１つの信号入力を有する電子プロセッサを含む。この電子プロセッサにメモ
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リが結合され、電子プロセッサ用の命令が提供され、この命令によって、心臓パルスを含
み他の変形心臓信号が混ざった心臓信号が切り離される。電子プロセッサはさらに、変化
する血流信号をこれらの心臓パルスから分離するフィルタを実行し、少なくともこの変化
する血流信号に基づく情報を出力するように動作可能である。
【０００４】
　他のデバイス、センサアセンブリ、電子回路ユニット、およびプロセスも開示され特許
請求される。
【図面の簡単な説明】
【０００５】
【図１】単一の胸部加速度計センサの１つまたは複数の軸を用いて心臓信号および他の信
号から血流信号を分離するための本発明の構造およびプロセスの部分ブロック図、部分絵
図、部分グラフィック図であり、時間軸を拡大した波形の差込み図は、ＥＣＧ信号、Ｚ軸
センサからのフィルタリングされた心臓信号、および加速度計センサのＹ軸からのフィル
タリングされた血流信号を含む３つの同時波形の電圧対時間のグラフである。
【０００６】
【図２】本発明の無線システムの構造およびプロセスのブロック図であり、他の図からの
本発明の構造およびプロセスも含む。
【０００７】
【図３】Ｚ軸加速度計センサ入力を用いて身体の動きおよびノイズから心臓信号を分離し
、Ｙ軸加速度計センサ入力を用いて血流信号を分離し、さらに、心臓信号および血流信号
を一緒に電子的に処理して血行動態を求めるための本発明のプロセスの結合フローチャー
トである。
【０００８】
【図４Ａ】図３で用い、また図４Ｂとともに用いる、Ｚ軸センサ入力を用いて身体の動き
およびノイズから心臓信号を分離するための本発明のプロセスのフローチャートである。
【０００９】
【図４Ｂ】Ｙ軸センサ入力における心臓信号および血流信号を互いに分離して血行動態お
よび心拍数を求めるための本発明のプロセスのフローチャートである。
【００１０】
【図５】複数の軸からの加速度計信号をそれらの割合を変えて可変的に混合するための本
発明の構造およびプロセスのブロック図である。
【発明を実施するための形態】
【００１１】
　単一の胸部装着センサにより血流および血行動態パラメータを推定するための実装にお
いていくつかの実施形態の例を説明する。以下で説明する実施形態により、血流の傾向（
拍出量、心拍出量）および他の血行動態パラメータ（収縮性、前駆出期、等容性収縮間隔
）を非侵襲かつ可能な限り大がかりにならずに測定することができる。有利なアプローチ
では、単一の小型センサ（データ取得信号処理の実施形態と結合されるＭＥＭＳ加速度計
など）により、頭部から脚部までの上下ラインに平行な面内胸部加速度計のＹ軸から血行
動態パラメータが抽出される。
【００１２】
　これらの利点は、それぞれ独立に、心臓パルス検出、呼吸検出、動き検出および他の特
性で得られる。携帯式血行動態モニタリングを含めて、心臓活動の携帯式モニタリングお
よび他のモニタリングは、心臓血管病歴をもつ患者の家庭での健康状態モニタリング、高
齢成人のモニタリング、ＩＣＵや病院でのモニタリング、担架や車輪付き患者搬送ベッド
、スクーターや車椅子のような移動補助器、救急車、事故や障害現場または診療所、共同
医療試験施設、空港などでの生命兆候モニタリング、運動施設、店舗および他の場所での
フィットネスモニタリングに広く応用することができる。こういった能力は、心臓血管お
よび心肺の健康の携帯式モニタリングに関連する応用例にまさに適切である。いくつかの
実施形態の利点を示すと、ａ）単一センサおよび単一信号を用いて、拍出量の変化、心拍
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出量、心拍数、等容性収縮間隔などの変化があるかどうか、あるとしたらそれらの一部ま
たは全部など、いくつかの血行動態重要因子が抽出される、ｂ）可能な限り大がかりでな
くなる（小型センサを胸部に貼り付ける）、ｃ）連続モニタリング応用における不都合が
最小限になる、ｄ）センサを使い捨てのパッチやテープで収容するため、コストが低く便
利である。
【００１３】
　等容性収縮間隔（ＩＶＣＩ）は、心室が容積変化せずに収縮する際の初期収縮期の継続
時間である。ＩＶＣＩの間、心筋繊維は縮むが、大動脈弁および肺弁を開くほどには心室
内圧力が充分に高まっていない。ＩＶＣＩは、僧帽弁および三尖弁が閉じてから半月弁が
開くまでの期間である。ＩＶＣＩは、垂直Ｙ軸加速度計血流信号のＳ１のピークＰ１と、
最初のピークの開始時間Ｆ１との間の時間差として電子的に測定または推定される。ＩＶ
ＣＩは、時間差Ｆ１－Ｐ１とよく相関すると推測される（図１の差込み図参照）。
【００１４】
　拍出量（ＳＶ）は、拡張末期容量と収縮末期容量の差であり、一心臓周期当たり心臓か
ら押し出される血液の測定値である。従来のパルス輪郭法では、血圧信号から血流変量（
ミリリットル／秒）が計算され、一心臓周期にわたって血流信号を積分することによって
拍出量が演算される。本明細書の構造およびプロセスの実施形態では、加速度計センサか
らのフィルタリングによって得られるフロー信号のピーク振幅ＰＡｍｐおよびＪａｍｐを
用いて、ＳＶの相対的変化を演算する。ＳＶは、まず血圧信号またはそれに関連する信号
を動脈系モデルに適用することによって演算される。１つのこのようなモデルは、ウィン
ドケッセル（Windkessel）モデルであり、これは、血圧により動脈が拡張するときの動脈
のモデル挙動に対して非線形なモデルである。このモデルでは、血圧が、出力に対して直
列なインピーダンスとこの出力の両端の抵抗－コンデンサ並列結合とを有する直並列ネッ
トワークに印加される電圧に相似しているとみなす。血流は、この回路の出力の両端の電
圧に相似している。心拍数Ｓ１－Ｓ１の期間にわたって積分される出力電圧は、この期間
の拍出量に関連しており、繰り返し演算される。いくつかの他のモデルでは、反射型送電
線を動脈系に対比させている。当面の目的に適切な任意のモデルを採用する。
【００１５】
　心拍出量（ＣＯ）は、１分間に心臓が押し出す血液の体積であり、拍出量と心拍数（Ｈ
Ｒ）の積として定義される。
【００１６】
　前駆出期（ＰＥＰ）は、ＥＣＧ　ＱＲＳ群の始まりと心駆出の時間間隔である。ＰＥＰ
は、ＥＣＧ－ＱＲＳ群の開始から加速度計信号の第１ピークの始まりまでのＲ－Ｆ１間隔
として計算される（図１の差込み図参照）。
【００１７】
　電子的な測定の一例では、加速度計から得られるＹ軸（図１）のフィルタリングからの
フロー信号と、図２に示すような同時ＥＣＧまたは本明細書の他の箇所で説明するＩＶＣ
Ｉからの推定とを一緒に処理する。
【００１８】
　心室収縮性（ＶＣ）により心臓の固有収縮能力が測定され、心室収縮性は拍出量（ＳＶ
）から推定することができる。拍出量が増加すると、収縮性が高まる。本明細書では、収
縮性（ＶＣ）は、前駆出期ＰＥＰの傾向を調べることによって、または、本明細書の他の
箇所で説明するＩＶＣＩから推定することによって測定される。
【００１９】
　図１は、好都合なモニタリングデバイスおよび測定構成を提供するシステムの実施形態
を示す。小型（重量が０．０８グラムでサイズが５×５×１．６ｍｍ）で低電力のアナロ
グ出力３軸ＭＥＭＳ加速度計（例えば、ＳＴマイクロエレクトロニクス社の品番ＬＩＳ３
Ｌ０２ＡＬ）を胸部（例えば、第３または第４肋骨に沿う胸骨の左に数インチのところ）
に貼り付ける。（加速度計センサを貼り付けるか、または胸部バンドを用いれば、加速度
計センサが胸部のむき出しの部分または毛が剃られた部分に押しつけられ、胸部の加速度
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がセンサに効率よく結合する。）胸部面に直交する背腹方向であるＺ軸に沿う、心音に対
応する加速度信号が取得される。同時に、胸部面内にあり垂直上向きであるＹ軸に沿う、
血流およびそれに関連する血行動態に対応する加速度信号も同じＭＥＭＳ（微小電気機械
システム）加速度計によって取得される。こうすると、面内垂直軸（Ｙ軸）に沿う加速度
信号も取得される。
【００２０】
　これら両方の軸からの胸部加速度信号は、例えば、同時にＡＣ結合され（ノンクリティ
カルな３Ｈｚと比較した例では、高域ロールオフは約１０倍落ちている）、別々にかつ並
列に利得１００で増幅され、アンチエイリアス処理を行うために、コーナー周波数が１ｋ
Ｈｚの３段５極サレンキーバターワース（Sallen-and-Key Butterworth）フィルタにより
低域フィルタリングされる。２つの市販のクワッドオペアンプパッケージ（例えば、リニ
アテクノロジー社の品番ＬＴ１０１４ＣＮ）をアナログフロントエンドとして用いる。次
いで、これらの加速度信号をそれぞれデータ取得カード（例えば、テキサス州オースチン
のナショナルインスツルメンツ社から入手可能）を用いて１０，０００サンプル／秒でサ
ンプリングし、取得し、ＭＡＴＬＡＢソフトウエア（マサチューセッツ州ナティックのマ
スワークス社のバージョン２００７ｂ）を用いてコンピュータに記憶する。
【００２１】
　ノンクリティカルなロールオフ周波数である約３ｋＨｚをカットオフに用いるＡＣ結合
は、例えば、増幅器用に設けられる入力抵抗に結合される直列結合コンデンサＣによって
実現される。
【００２２】
　主要心音および心臓活動を検出する例（図３（左側）および図４Ａに示す）では、ステ
ップ１１０で、加速度信号がデジタル的に（例えば、３３２６個のタップを有し、２０Ｈ
ｚにわたって急峻な８０ｄＢロールオフを有するデジタルＦＩＲフィルタを用いて）５０
Ｈｚで低域フィルタリングされ、ステップ１２０で、係数１０でデシメーションする。６
０Ｈｚ未満のロールオフ周波数では、６０サイクルの米国電力線と対象の生物医学信号と
の干渉が弱められるが、５０Ｈｚを用いる適用可能な国についてはロールオフを５０Ｈｚ
未満とし得る。ロールオフ周波数はより高くし得るが、この有限インパルス応答（ＦＩＲ
）フィルタは、モニタリング対象信号の周波数範囲よりも高い周波数の白色雑音を減衰さ
せるのが望ましい。また、フェーズ１では、２８次の４０１ポイントフレームを用いる高
次Ｓａｖｉｔｚｋｙ－Ｇｏｌａｙ（Ｓ－Ｇ）多項式平滑フィルタ１３０を用いて、比較的
ゆっくり変化する動きのふらつきを取得し、より速く変化する心音信号成分を除外する（
このようなフィルタリングのためのＭＡＴＬＡＢシンタックスは、ｇ＝ｓｇｏｌａｙｆｉ
ｌｔ（Ｘ，２８，４０１）であり、ここで、ｇはフィルタ出力であり、Ｘはウィンドウ化
されるデータの４０１個のサンプル値の最新入力列ベクトルである）。フェーズ２では、
ステップ１４０で、デシメーションされた低域フィルタ（ＬＰＦ）出力から平滑フィルタ
１３０の出力を減算して心音Ｓ１およびＳ２を得る。次いで、ステップ１６０での折り返
し相関プロセスにより、動きが取り除かれた加速度信号中の多項式フィルタリングされた
Ｓ１／Ｓ２ピークが強調され強められる。次いで、電子増幅に基づくピーク取出しプロセ
スを用いるステップ１７０で、これらのピークの位置を閾値検出し、ステップ１８０で、
選択されたピークを計数して心拍数（ＨＲ）を計算する。
【００２３】
　システム試験用相似信号経路を用いた３電極（単線）ＥＣＧ増幅器で、基準心電図（Ｅ
ＣＧまたはＥＫＧ）を同時に取得して、加速度計により得られる心臓信号と比較し、例え
ば、心臓パルス、前駆出期（ＰＥＰ）、収縮性（ＶＣ）を独立に取得する。
【００２４】
　このシステムでは、胸部に装着する加速度計のＺ軸センサを用いて（図３の左側参照）
、主要心音（心臓周期の拡張期および収縮期のそれぞれの終わりに閉じる心臓弁対によっ
て生成されるＳ１およびＳ２）を抽出する（「心音」という用語は、包括的には、加速度
計データまたは他のセンサデータを処理することによって得られる心臓のＳ１、Ｓ２に相
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似する信号および／または心雑音あるいは他の心臓波形特性を指し、可聴音を指すとは限
らない）。心音Ｓ１は、三尖弁および僧帽弁の活動と同時に生じ、パルス群として振動性
心電図に現れる。心音Ｓ２は主に、肺動脈弁および大動脈弁の活動に関連する。
【００２５】
　Ｙ軸からの血行動態：Ｙ軸（胸部面内）およびＺ軸から取り出される信号間には著しい
差が現れる。Ｓ１およびＳ２は、形状およびタイミングがこれら両方の軸でよく合致する
が、血流関連信号のような付加的な特性（周波数がより低く、Ｓ１とＳ２の間に最大ピー
クをもつ）は、Ｙ軸に沿って極めて強く生じる一方、Ｚ軸方向にはほとんど存在しない。
フロー信号という表現すなわちフロー関連信号または血流信号は、この胸部加速度成分を
識別するための有用なラベルであり、加速度計がメートル／平方秒の単位で胸部加速度成
分を検知していることを示している。この時間的に変化する加速度成分は、身体の上下軸
にほぼ平行な、血流に応答する身体反応加速度または皮膚剪断加速度であるように見え、
ニュートンで表す全体的な心臓収縮力および／またはニュートン／平方メートルで表す収
縮期血圧および／またはミリメートル／平方秒で表す血流加速度および／またはミリメー
トル／秒で表す血流速度に関連している。血液の動態は、心臓から発する動脈系の血管の
内部で、かつ血管に沿って空間的かつ時間的に変化する。これらには動脈壁の摩擦および
弾性が関与しており、動脈硬化が起こると変化する。加速度計信号は、それに従って、例
えば、図２のシステムを用いて利点が充分に活かされるように、図３～図５に示すように
処理され、後処理され、解釈される。
【００２６】
　図２は、血行動態、心臓、呼吸、および動きのモニタリングシステム用の無線システム
の実施形態６００を注目すべき構成要素の実施形態とともに示す。（いくつかのシステム
の実施形態は有線の実施形態とし得る。）加速度計センサ６１０およびその電子回路は、
Ｂｌｕｅｔｏｏｔｈまたは他の近距離無線モデムも含み、このモデムが別の近距離無線モ
デム６２２と無線で結合され、近距離無線モデム６２２がストリーミングデータ及び制御
インターフェース６２４を介してデータ取得信号処理ユニット６２０に結合される。さら
に、モデム６４０．２および６７０により無線送受信が実現され、それによって、データ
取得信号処理ユニット６２０が、そのモデム６４０．２を介して、１つまたは複数の表示
ユニット６５０．１およびそれらの記憶ユニット６６０．１と結合される遠隔無線送受信
機ユニットまたはモデム６７０と通信する。こうすると、遠隔医療応用に対応することが
できる。取得信号処理ユニット６２０およびそのモデム６４０．２は、家庭または救急車
に、または患者に、あるいは車椅子または担架に適切に設けられる。無線送受信機６７０
および表示ユニット６５０．１は、診療所、病院、医療モニタリング施設または他の場所
に適切に設置される。緊急時に車両内の専門家がデータを至急所見して指示を送らなけれ
ばならない場合に備えて、この無線システムの一端または両端を移動式の、例えば、モデ
ム６４０．３および警告／プロセッサ／ディスプレイ６８０とし得る。
【００２７】
　図２では、いくつかのデバイスは、自動注意応答、警報、および／または自動監視治療
応答を発する。信号処理ユニット６２０によって検出されるパラメータのうち、１つまた
は複数の測定パラメータまたはそれらの間の関係が大きく逸脱した場合、遠隔プロセッサ
６７０は、医療専門家、患者、治療奉仕者、および／または家族構成員のいずれか１人ま
たは複数人に、モデム６４０．３および警告／プロセッサ／ディスプレイユニット６８０
を介して受信確認可能な音声通話またはメッセージおよび／または文書の警告または電子
メールを送ることによって警告する。別のモデム６４０．１は、遠隔医療用の治療または
支援デバイス６９０に結合しており、デバイス６９０は、薬を投与したり、その投与量を
調整したり、または他の方法によって何らかの薬学的、情報的、または物理的な方法で患
者を支援する。極めて緊急の医療を要する逸脱の場合、データ取得信号処理ユニット６２
０は、遠隔コマンドが受信されるか、または最初の応答者が到着できるまで、治療または
支援デバイス６９０を一時的にかつ可能な限り安全な方法で局所的に制御することが許可
され得る。胸部から加速度計６１０が単に取り外されたかまたは不注意で外された場合、
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電子処理ユニット６２０は、それを真に検出された逸脱と区別する。遠隔通信ケア（テレ
ケア）支援を、センサ６２０のデータに応答して行うことができる。これは、電動装置６
９０を作動させて、例えば、電動ベッドを調整したり、スクーターを患者が使えるように
近くに移動したり、トイレユニットをサーボ機械的に動作させて流したり、水洗槽の栓を
開いて水洗槽を空にしたり、または何らかの他の支援を行うことによって成され得る。
【００２８】
　実施形態のタイプはとりわけ、以下の形態をとり得る。１）有線で接続されるかまたは
無線モデムを有する、患者が装着する医療センサおよび／または治療デバイス、２）この
ようなセンサに接続されるか無線で結合して構内ゲートウェイに無線で結合するか遠隔地
に直接送信を行うベルトチップに搭載される、患者が装着する信号処理およびモデムモジ
ュール、３）胸部に貼り付けられてルータまたは遠隔通信を行うゲートウェイと局所的に
通信する超小型デバイスに共に収納される、センサ、信号プロセッサ、メモリ、およびモ
デム、４）診療所または病院と遠隔通信する患者宅のシステム内などの、センサと通信し
、個々に遠隔的に通信するための信号プロセッサ、メモリ、および複数種のモデムを含む
ローカルルータまたはゲートウェイ、または５）医療診療所システム全体。
【００２９】
　周辺機器およびインターフェースは、無線回路用のオフチップＩＥＥＥ８０２．１５（
Ｂｌｕｅｔｏｏｔｈならびに低速および高速ピコネット、Ｚｉｇｂｅｅ、およびパーソナ
ルネットワーク通信）用のＵＡＲＴ（汎用非同期受信機／送信機）データインターフェー
スおよびＭＣＳＩ（マルチチャネルシリアルインターフェース）音声およびデータ無線イ
ンターフェースを含み得る。ＢｌｕｅｔｏｏｔｈまたはＺｉｇｂｅｅ無線インターフェー
スは、図１の加速度計センサ１０（６１０）およびそれに関連するアナログ回路ならびに
アナログ・デジタル変換器ＡＤＣから受信し、またそれらを制御するのに有用である。Ｅ
ＣＧ電極および／または胸部マイクロフォンを含む構成では、貼り付けるセンサユニット
のアナログ回路は、このようなピックアップ要素から、胸部センサからのＢｌｕｅｔｏｏ
ｔｈまたはＺｉｇｂｅｅ近距離送受信機へのカップリングも含む。
【００３０】
　図３（右側）および図４Ｂに移ると、ウィンドウサイズが約２００ミリ秒の低次（４次
）Ｓａｖｉｔｚｋｙ－Ｇｏｌａｙ多項式フィルタを用いてＹ軸信号をフィルタリングまた
は平滑化する。異なるウィンドウ長さおよび多項式次数も可能である。また、特定の多項
式および次数は例示であり、限定的なものではない。というのは、これらは信号およびサ
ンプリングレートに関連して決まるからである。平滑フィルタは、心音（Ｓ１およびＳ２
）の残部から分離される、ゆっくり変化する（低周波数）血流信号を抽出する。平滑フィ
ルタとしてＳａｖｉｔｚｋｙ－Ｇｏｌａｙ（Ｓ－Ｇ）フィルタリングを用いるのは、Ｙ軸
からフロー信号を抽出するのに考えられる様々な方法の１つである。いくつかの実施形態
では、ゆっくり変化する呼吸および身体の動きの基線のふらつき（例えば、約０．５Ｈｚ
未満）も、血流信号から除去または分離される。これは、ハイパスフィルタをカスケード
接続または組み合わせて呼吸のふらつきを減衰させるか、平滑化フィルタを用いて呼吸の
ふらつきを切り離し、減算して残留信号を生成することによって行われる。さらに、いく
つかの実施形態では、Ｓ１－Ｓ１間隔の変動を検出するか、Ｓ１ピークに対する振幅変調
をモニタリングすることによって身体の動きから呼吸を分離する。
【００３１】
　未処理のＹ軸信号をフィルタリングすることにより抽出される信号を、本明細書では血
流成分またはフロー信号と呼ぶ。２００ミリ秒のウィンドウサイズは、未処理のＹ軸信号
流がフィルタウィンドウを通過する際に、１周期の振動する血流信号の直線または曲線部
分をうまく包含する。加速度計に基づく波形からの（Ｓ１とＳ２の間の）主要な「フロー
」ピークは血流信号上で顕著であり、心弾動図（ＢＣＧ）と全く同じではないもののＢＣ
Ｇからの信号と何らかの関係がある。このフロー信号は、左心室から大動脈中に押し出さ
れるサージ血液の加速度に関係しているように見える。このフロー信号には目立つリンギ
ングがあり、心臓および弁の機構ならびにおそらくは他の事柄について何らかの有用な情
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報をもたらすことができる。これについては、本明細書の他の箇所でさらに説明する。こ
のような情報は、図３および図４Ａおよび／または図４Ｂに示すプロセスにしたがって動
作する図２の有線または無線装置内で電子的に適切に生成され通信される。
【００３２】
　図３では、プロセスの実施形態が図２のシステム記憶ユニットまたはメモリにおいて物
理的に示されており、図２の信号処理ユニットまたは図１のデジタル信号プロセッサＤＳ
Ｐで実行される。図３（左側）では、Ｚ軸信号処理１１０～１７０は、本明細書の他の箇
所で説明するように実行され、さらに図３では、Ｓ１パルスのピーク検出１７０に続き、
心臓の各鼓動における第１心音ピークＳ１の第１ピーク時間位置Ｐ１の時間決定７８０が
行われる。図４Ａに示すように、Ｓ１パルス（およびＳ２パルスすなわち両方）に応答す
る計数動作により、心拍数信号が電子的に生成される。
【００３３】
　図３（右側）では、ステップ７１０のＹ軸信号処理で、Ｙ軸入力（フィルタカットオフ
５０Ｈｚ）が低域フィルタリング（ＬＰＦ）され、次いで、ステップ７３０で、ステップ
７１０からのＬＰＦ信号がＳ－Ｇ多項式フィルタリング（または他の方式で効果的にフィ
ルタリング）されて、ステップ７３０からのフロー信号出力が生成される。ステップ７７
０で、このフロー信号に対して電子的ピーク（および谷）検出が実施されて、フローピー
ク振幅ＰＡｍｐが特定される。後続のステップ７８５で、図１の差込み図にグラフで示す
ような、このピークの時間位置Ｆ１が特定される。次いで、図３では、心臓の各鼓動毎に
、ステップ７８０からの心拍数信号出力ＨＲおよび第１ピーク時間位置Ｐ１の両方が、ス
テップ７８５からの第１フロー信号ピーク時間位置Ｆ１と混合され、かつ／または比較さ
れる。Ｆ１－Ｐ１の時間差は、等容性収縮間隔ＩＶＣＩそのものを表すか、またはそれに
比例する。図３（および図１）におけるＩＶＣＩは、例えば、（Ｚ軸センサに基づく残留
信号から得られる）Ｓ１波形のピークの時間Ｐ１と、Ｙ軸センサから得られるフロー信号
の第１ピークの時間Ｆ１との時間差として推定される。（図４Ｂにおいて、いくつかの実
施形態では、Ｚ軸処理の代わりにＹ軸処理に基づいて心音時間Ｐ１が決定される。）
【００３４】
　図３では、ステップ７９０で拍出量（ＳＶ）およびその相対的な変化が、Ｙ軸加速度計
センサからのフィルタリングによって得られるフロー信号のピーク振幅ＰＡｍｐに比例し
て演算される。いくつかの実施形態ではＳＶは、フロー信号のピーク振幅ＰＡｍｐにＩＶ
ＣＩ推定値を乗算したものに比例して演算される。図３の心拍出量（ＣＯ）は、拍出量Ｓ
Ｖに、加速度センサのフィルタリングからの残部をステップ１４０でＺ軸処理することか
ら得られる心拍数（ＨＲ）を乗算することによって電子的に生成され、この結果をディス
プレイ６５０．１および図２に関連して説明した他のデバイスに供給する。図３では、Ｉ
ＶＣＩ、ＳＶ、ＣＯ、ＰＥＰ、およびＶＣをすべて含む血行動態パラメータならびに他の
パラメータが本明細書で説明するように得られる。
【００３５】
　図１の差込み図は、加速度計６１０からのＥＣＧ、心音信号、およびフロー信号を示す
。図１の差込み図におけるＳ１心音が生じる時間Ｐ１およびフロー信号のピーク時間位置
Ｆ１を用いて、等容性収縮間隔ＩＶＣＩを電子的に推定するための時間差が得られる。前
駆出期ＰＥＰは、ＥＣＧ信号のピークとフロー信号のピークＦ１の時間差を用いて電子的
に導出される。フロー信号のピーク振幅は、図１の差込み図におけるＰＡｍｐによって示
される。ピーク振幅ＰＡｍｐは、所与の心臓鼓動の間のフロー信号の最大ピークと、この
心臓鼓動に対する中央点線によって示されるフロー信号の基線平均との差として電子的に
導出される。後続のピークＪａｍｐも示されている。電子的プロセスの実施形態では、あ
らゆる心臓鼓動についてのＰＥＰ値およびあらゆる心臓鼓動についてのＰＡｍｐ値を表す
信号が生成される。
【００３６】
　ＥＣＧ　Ｒ波に整合された個々の心臓鼓動について重ね合わされたフロー信号の集合は
、軽い運動から被験者が回復している間の信号振幅およびタイミング（ジッタ／伸び）の
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（最大２倍までの）相対的な変化を示している。いくつかの実施形態では、運動期間中お
よび／または休息期間中のＩＶＣＩおよびＰＥＰの一方または両方のジッタの変動ならび
にこのような変動値の変化を表す信号も、心臓機能およびその変化の指示値として生成さ
れる。前駆出期（ＰＥＰ）および収縮性（ＶＣ）を測定するいくつかの実施形態では、Ｅ
ＣＧ電極の一つが図１の加速度計センサと物理的に組み合わされるか、または関連してい
る。加速度計に加えて小型マイクロフォンを同じ胸部装着型物理的ユニット１０内に設け
ることができ、それによって、並列処理用の心音を得ることができる。単一の胸部加速度
計からの同時信号を分離して、生理学的な関連情報、例えば、心拍数、活動／動き、呼吸
および胸腔内圧または胸郭内圧の変化、血行動態（タイミングおよび振幅ならびにそれら
の変化）、咳、くしゃみ、いびき、話し方、呼吸音、足取り、呼吸、および他の活動を得
ることができる。
【００３７】
　いくつかの加速度計センサの実施形態では、前駆出期（ＰＥＰ）および収縮性（ＶＣ）
またはそれらの傾向が推定されることが要求され得るが、例えば家庭にはＥＣＧ電極がな
い。ＩＶＣＩは、図１の差込み図のＰ１－Ｆ１間隔に基づいている。ＩＶＣＩは、前駆出
期（ＰＥＰ）の直接の代用として、または、前駆出期（ＰＥＰ）の傾向を得るために、慎
重に用いる（かつ、収縮性（ＶＣ）を得るために用いる）。ここで、測定は、ＩＶＣＩが
、ＰＥＰまたはＰＥＰの傾向に充分に相関すること、或いは、ＰＥＰおよびＶＣの変動を
モニタリングすることが診療所に行くことを必要とする予想パラメータ範囲からの逸脱を
検出するのに少なくとも充分であることを示す。加速度計およびＥＣＧによる以前の臨床
測定値により、時間間隔調整値αおよび尺度βが較正されて、数式（１５）にしたがって
ＩＶＣＩからＰＥＰが推定される。ここで、測定は、調整値αおよび尺度βは、統計的に
有意かつ充分に正確であること、また、α（ＨＲなど）およびβ（ＨＲなど）の値の表と
して測定されダウンロードされて、心拍数（ＨＲなど）について調整されたＩＶＣＩから
ＰＥＰが推定され得ることを示す。このようなアプローチは、遠隔地で他に代替方法が即
座に利用可能でないときにのみ受け入れられよう。
【数１】

【００３８】
　いくつかの実施形態では、Ｚ軸のピーク振幅ＰＡｍｐまたは（ＳＶおよびＣＯとよく相
関する）他の軸の信号振幅を後処理して、図２で時間的に変化する出力信号および表示が
提供または導出される。このような信号および表示は、ＳＶやＣＯなどの血行動態パラメ
ータの推定値だけでなく、血流信号からの情報とは独立して、または血流信号からの情報
と組み合わせて、心音Ｓ１パルスの振幅／強度から図３のステップ７９０で直接導出可能
な他の値の推定値を示す。この推定値は、先在する生理学的状態で始まり、後続の変動お
よび／または異常な逸脱が興味の対象であるモニタリング応用例の場合に、ＳＶおよびＣ
Ｏ自体から追加の定数および尺度係数だけ異なることがある。ＳＶおよびＣＯの血行動態
パラメータは、ピーク振幅信号ＰＡｍｐ（ｔ）における呼吸変動よりもかなりゆっくりと
（例えば、０．２Ｈｚ未満または０．１Ｈｚ未満などで）時間ｔとともに変化し、そのた
め、ＳＶおよびＣＯならびに呼吸は、ピーク振幅信号ＰＡｍｐ（ｔ）から導出されるか、
またはピーク振幅信号ＰＡｍｐ（ｔ）のフィルタリング結果として得られ、表示及び記録
され得ることに留意されたい。
【００３９】
　図４Ａおよび図４Ｂでは、プロセスの実施形態が、図２のシステムストレージユニット
６３０またはメモリにおいて物理的に表され、図２の信号処理ユニット６２０または図１
のデジタル信号プロセッサＤＳＰで実行される。図４Ａでは、Ｚ軸信号処理１１０～１８
０は概して図３（左側）のＺ軸処理に類似しており、ステップ１８０で心拍数が出力され
、さらなる詳細な説明は不要である。図４Ｂでは、Ｙ軸信号処理９１０～９４０、９７０
、９８０が独立的にＳ－Ｇフィルタリング済み信号が減算されたＹ軸入力からの残留信号
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を求めることによっても心拍数を導出し得る。ステップ９４０での残留信号の電子的なピ
ーク検出に続き、ピーク検出９７０および計数９８０が行われる。実施形態によっては、
ステップ９８０から出力される心拍数信号は、図４Ａの心拍数出力と混合され、かつ／ま
たは比較されるか、あるいは、図４Ａの心拍数出力の代わりに、かつ心拍数出力なしで用
いられる。
【００４０】
　さらに、図４Ｂでは、ステップ９３０からのＳ－Ｇフィルタリング済み信号自体が、血
流と解釈されるリンジー（ringy）フロー信号であり、ディスプレイ６５０．１および任
意選択のストレージ６６０．１用の電子出力９５０として提供される。また、フロー信号
９５０は、心臓機能を示す電子出力である駆動関数（Forcing Function）Ｆ（ｔ）が回復
されるようにステップ９６０で処理される。このフロー信号は、質量ｍ、緩衝ρ（ロー）
、スプリングγ（ガンマ）という２次モデルパラメータのトリプレットの１つ、２つ、ま
たは全部がさらなる電子出力として推定されるようにステップ９６５で処理される。図４
Ｂにおける図３のステップ７７０、７８５、および７９０は、ステップ９３０からのフロ
ー信号を用いる。これらの出力は、さらに後処理されて、胸部と心臓の内部ならびに機能
状態を電子的に表した図２に示す解釈および表示となるようにし得る。後処理は、駆動関
数Ｆ（ｔ）（ニュートン）と２次線形微分方程式（式（１６））における質量ｍ、緩衝ρ
（ロー）、スプリングγ（ガンマ）の定数係数パラメータとを有する２次システムモデル
からのような、図４Ｂのステップ９５０における（Ｙ軸加速度計センサから導出される）
減衰した振動フロー信号に適用される。変数ｙは、平均ｙ位置（概念的には、例えば臀部
などの身体上の何らかの基準静止点から測定される位置であって、この位置に対して相対
的に胸部が変位する）からの胸部センサの物理的な変位を表す。
【数２】

【００４１】
　直立した人間のモデルは、これらのパラメータの第１のトリプレットを有し、下付き文
字を「１」とし、うつぶせに寝た人間のモデルは、第２のトリプレットを有し、下付き文
字を「２」とする。直立およびうつぶせの姿勢では、Ｙ軸センサは、身体対称上下軸に平
行に、胸部の同じ位置にある。Ｙ軸センサから（例えば、Ｓ－Ｇフィルタリングによって
）ステップ９３０で導出されるｇ（ｉ）であるフロー信号９５０は、各々が式（１６）の
２次導関数∂２ｘ／∂ｔ２自体にほぼ比例する一連のサンプルｇ（ｔ）である。緩衝パラ
メータρはエネルギー消散を導入するものであり、減衰振動信号の減衰時定数τは質量パ
ラメータｍ（キログラム）を緩衝パラメータρ（ニュートン／（メートル／秒））で除算
したものに関連している。
【数３】

【００４２】
　減衰信号の周波数ｆｓは、（１／２π）√（γ／ｍ）、すなわち、スプリングパラメー
タγ（ニュートン／メートル）と質量パラメータｍ（キログラム）の比の平方根に関連し
ている。
【数４】

【００４３】
　式（１９）に書き換えられる式（１６）を用いて、ｙ軸からの減衰振動フロー信号波形
Ｓ（ｔ）＝∂２ｙ／∂ｔ２の数値積分による後処理により、Ｆ（Ｔ）／ｍが適切に推定さ
れる。この数値積分は、所与の心臓鼓動について図２９（第３波形）で紡錘形の各加速度
計Ｙ軸波形が開始すると開始される。積分定数は、ゼロ位置、ゼロ速度である。駆動関数
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Ｆ（ｔ）の形状または形態に基づく応用例では、質量ｍは形状に影響を及ぼさない単なる
比例定数であり、質量は、キログラムで表した身体質量の一部（例えば０．６）である、
頭部および胴体の質量とみなすことができる。時定数τは、紡錘形の加速度計波形のピー
クからこの波形の約２／３がなくなる（すなわち、紡錘形の後端でその前のピーク振幅の
１／ｅまで減少し、ここで、ｅは自然対数の底で２．７１８２８．．．である）時間まで
の時間長として数値的に推定される。時定数τは、約１／４秒である。周波数ｆｓは、紡
錘形加速度計波形の或る部分における繰返し数をその部分が占める秒で表される時間で除
算したものとして数値的に推定される。図２９では、周期数ｆｓは約８Ｈｚである。
【数５】

【００４４】
　駆動関数のＹ軸センサに平行な成分ＦＹ（ｔ）は、１）心室収縮時の心臓の物理的な加
速度、および２）左心室から大動脈に吐き出される血液の加速度によってもたらされるこ
とがある。スプリング定数としてのパラメータγおよび緩衝としてのパラメータρは、胸
部および腹部の内部の機械的特性の或る種の総平均に関連している。質量パラメータｍは
、おそらくは胴体の質量、中でもおそらくは頭部の質量に関連または比例しているが、お
そらくは脚部の質量には関連も比例もしていない。というのは、脚部はＹ軸方向に加速さ
れないからである。Ｓ１－Ｓ１波形は、減衰振動の直前に振動の立ち上がり振幅も有する
。これについては図１を参照されたい。これは、大静脈から右心房への血液の流入と、右
心室収縮により血液が肺動脈に至るものとによるものであり得る。駆動関数ＦＹ（ｔ）の
導出および解析のための実施形態では、心臓機能および肺機能ならびに血行動態データに
関する情報が得られる。
【００４５】
　Ｙ軸およびＺ軸と同様に、Ｘ軸センサ情報もモニタリングすることができる。Ｘ軸セン
サの向きは、胸部の横方向全体にわたって加速度が検知されるようになっている。式（２
０－Ｘ）で用いる横軸変位変数ｘは、平均ｘ位置からの（あるいは、概念的には、心臓の
質量中心などの基準点（この基準点に対して相対的に胸部が変位する）からの）胸部セン
サの左右の物理的変位を表す。Ｘ軸センサからの信号は、Ｙ軸信号と並列に、かつＹ軸信
号と同様にフィルタリングされる。胸部では心臓が非対称に位置し、かつ斜めになってい
るため、フィルタリングされたＸ軸センサからは、ベクトルである駆動関数Ｆ（ｔ）の横
方向（左右）成分ＦＸ（ｔ）が得られる。駆動関数の成分ＦＹ（ｔ）およびＦＸ（ｔ）か
らは、任意の適切なプロセスによって、大動脈、大静脈、ならびに肺動脈および肺静脈に
関連する血行動態情報のみならず、心臓機能、肺機能、ならびに胸膜、胸膜腔、および心
膜の特性に関するさらなる有用な情報が得られる。このパラメータトリプレットは、直立
姿勢（「１」）および関連するＹ軸またはＸ軸センサを示すために下付き文字をそれぞれ
「１Ｙ」および「１Ｘ」とする。うつぶせ姿勢の場合、下付き文字「１」は「２」となる
。

【数６】

【００４６】
　図５に移って、いくつかの実施形態では、軽量の硬貨サイズの加速度計センサ１０およ
び送信機、送受信機、またはトランスポンダチップが、薄い弾性プラスチック支持プレー
ト上にしっかりと搭載される。この支持プレートは、丸い滑らかにされたまたはフランジ
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が付けられた周辺部を有し、胸部に貼り付けられる。加速度計センサＺ軸は、このプラス
チック支持体に対し垂直である。このチップは、問い合わせ信号から電力を取り入れるよ
うにすることもできるし、あるいは、やはりプラスチック支持体上に搭載される小型電池
から電力を得るようにすることもできる。テキサス・インスツルメンツ社のＭＳＰ４３０
（登録商標）プロセッサまたは他の低電力プロセッサおよび近距離無線送信機を含めるこ
とができ、例えば、有線インターフェースおよびＵＳＢ（ユニバーサルシリアルバス）コ
ネクタをさらに有していてもよい。
【００４７】
　図５では、胸部の加速度計センサのＸ、Ｙ、およびＺ軸の向きが変わることがあり、全
体的な物理的加速度ベクトルａを、異なるいくつかのセンサ軸に、これらのセンサ軸のベ
クトル成分に従って単に割り当てている。したがって、これらの加速度計センサ信号の仮
想的な方向再設定または最適化を行うための電子処理モジュール９９０．１により、式（
２１）に示すように、あたかもこれらの加速度計軸自体が回転されるかのようにＸ、Ｙ、
Ｚ用の信号を混合する回転行列を乗算することによって、これらの軸が回転される。角度
θは、Ｙ軸センサが胸部上のその固定位置から仮想的に回転されて身体の脚部－頭部方向
に沿うようにするための角度である。角度φは、Ｚ軸センサをその固定位置から胸部にほ
ぼ直交して脚部－頭部方向に向かって仮想的に回転させるための角度である。ベクトルＶ
は、Ｚ軸信号、Ｙ軸信号、およびＸ軸信号を表し、式（２１）で表す回転行列Ｒを用いて
、回転積Ｒ×Ｖに従って図５において電子的に乗算される行列である。
【数７】

【００４８】
　この軸回転は、信号出力（例えば、血流、心音）が最大になるように適切にカスタマイ
ズされる。角度θおよびφはそれぞれ、対応する所与のフィードバック制御回路９９５．
１によって、所望のタイプの信号出力が最大になるように変更される。図５において、例
えば、いくつかの実施形態ではフィードバック制御９９５．１を実行して、それにより心
臓モニタリング経路の心音信号と、実行前の構成ルーチンとしてまたは実行時に動的に確
立される、フィードバックループ９９０．１、１３０、１４０、．．．、９９５．１の回
転プロセス９９０．１用の軸回転パラメータとが最大になるようにする。このフィードバ
ックループは、心音および心拍数をモニタリングするために、図３および図４Ａの未処理
Ｚ軸信号の代わりの入力としてＺ軸とＹ軸の（およびＸ軸も有用となり得る）線形結合が
Ｚ軸のＳａｖｉｔｚｋｙ－Ｇｏｌａｙ多項式フィルタ１３０に供給されるように軸を回転
させて、折り返し相関の出力におけるＳ１ピークの振幅を最大にする。同様に、図５では
、いくつかの実施形態ではこれに加えて、またはこの代わりに、図３および図４Ｂの未処
理Ｙ軸信号の代わりの入力としてＸ軸とＹ軸の（およびＺ軸も有用となり得る）線形結合
がＹ軸のＳａｖｉｔｚｋｙ－Ｇｏｌａｙ多項式フィルタ９３０に供給されるように独立に
軸を回転させることによってフィードバックループ９９０．２、９３０、．．．、９９５
．２を実行して、図１の血流信号ピーク振幅ＰＡｍｐを最大にする。１回の回転９９０お
よび１回のフィードバック制御９９５は、心音振幅および／または血流信号振幅のような
いくつかの信号を合わせて用いることによって行うことができる。動作モードおよび構成
モードは、それぞれのビットまたはビット領域を備えた１つまたは複数の制御レジスタに
よってアクティブまたはイナクティブにすることができる。手動モードは、アクティブに
なると、フィードバック制御に優先し、臨床医が手動で図２のコンピュータディスプレイ
上で信号の仮想回転を最適化できるようにする。
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信号平滑化用フィルタリング
【００４９】
　図３（左側）および図４Ａおよび図４Ｂでは、全体的な動きが追跡され、主要な加速度
計に基づく信号と相殺されて、いわゆる残留信号が残る。多項式平滑フィルタ１３０（例
えば、Ｓａｖｉｔｚｋｙ－Ｇｏｌａｙフィルタ）は、特定次数の多項式により特定のデー
タウィンドウ内で最小二乗近似によって電子的かつデジタル的に所与の加速度計に基づく
データ信号ストリームを平滑化し、変曲点のまわりの、またはピークや谷などの極値にお
ける一層高次のモーメントを保持する。これは、デジタル的な移動平均や低域フィルタで
は行えない。この残留信号は、主に、心音および他の心臓活動を提供する信号である。約
２０次から３０次の次数が適当であるが、より低次でも、或る種のウィンドウサイズや応
用例によっては１次さえ、うまく機能し得る。また、低次多項式フィルタリングの例では
、本明細書の血行動態モニタリング用の血流信号が得られる。ポイントの数を多項式の次
数の少なくとも約１倍半（１．５倍以上）やそれよりも実質的に高くすると、ノイズを減
らす助けとなり得る。
【００５０】
　図３および図４Ａの平滑フィルタ１３０または図４Ｂの平滑フィルタ９３０は、次数Ｍ
およびフレームサイズ（サンプル点数Ｎ）に対して構成される。固定ウィンドウ長で点数
がＮＷの場合、より高次の多項式によりストリーミングデータの高周波数成分がよりよく
フィッティングされる。所与の次数Ｍでは、時間ウィンドウｔＷを短くすると、高周波数
成分がよりよくフィッティングされる。最適化の一方法では、低周波数成分の固有次数を
推定し、ＮＷ＞Ｍ＋１およびＮＷが奇数である（すなわち、ＮＷ＝２Ｎ＋１）ことを満足
する最小ウィンドウを選択する。ウィンドウサイズＮＷを小さくすることは、平滑フィル
タリングを行うための乗算累算フィルタプロセスのタップ数が小さくなることを意味する
。幾つかの応用例における加速度計信号では、次数Ｍが１で、ウィンドウサイズＮＷが３
（サンプリング周波数が１０００Ｈｚ）である。本明細書のいくつかの例では、より高次
の次数Ｍおよびウィンドウ幅ＮＷを示している。
【００５１】
　図３（左側）および図４Ａでは、動き、心音、および心拍数が、加速度計１０のデータ
から電子的に分離され確認される。これは、以下のステップを用いて行われる。ａ）加速
度計データを低域フィルタリングし（１１０）、デシメーションし（１２０）、ｂ）Ｓａ
ｖｉｔｚｋｙ－Ｇｏｌａｙフィルタリングを行って（１３０）、比較的低い周波数の動き
のデータをフィッティングし、ｃ）（ステップａからの）低域フィルタリングされた加速
度計データからＳａｖｉｔｚｋｙ－Ｇｏｌａｙフィルタの出力を減算して（１４０）心音
を得、ｄ）折り返し相関を行って（１６０）、主要な心音（Ｓ１およびＳ２）のピーク位
置を強調し、ｅ）ピークを取り出し（１７０）、あらかじめ決められるか構成されるセグ
メント（時間間隔）におけるＳ１ピークを計数し、１分間当たりの鼓動ＢＰＭにおける心
拍数ＨＲを計数する（１８０）。
【００５２】
　デシメーションにより、ｎＤ個のサンプル毎に１個のサンプルが取り出される（すべて
を取り出す必要はなく、厳密に１０個から１個のサンプルを取り出す）。そのため、サン
プリング／ＡＤＣから１秒当たりｆＳ個のサンプルが供給される場合、デシメーション周
波数はｆＳ／ｎＤサンプル／秒になる。ウィンドウ期間がｔＷ秒の場合、ウィンドウ点数
ＮＷ＝２Ｎ＋１はＮＷ＝１＋ｆＳｔＷ／ｎＤになる。取得対象の特定の特性および挙動の
時間期間に鑑みて、ウィンドウ期間ｔＷを選択する。図１のアンチエイリアスフィルタＡ
ＡＦを０．５ｆｓ以下とした場合のコスト、物理的サイズ、および複雑さに鑑みて、サン
プリング周波数ｆＳを選択し、次いでｆＳでサンプリングを行う。ＡＡＦ出力をサンプリ
ングするには、サンプリング周波数ｆＳをナイキスト周波数よりも大きな値に設定する。
サンプリング／ＡＤＣ後に５０ＨｚＬＰＦよりも高いｆＳ／ｎＤが得られるようにデシメ
ーションパラメータｎＤを選択して効果的なＬＰＦが得られるようにする。ウィンドウ点
数ＮＷをフィルタの次数Ｍよりも相対的に高くしてフィルタノイズを低く保つようにもデ
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シメーションパラメータｎＤを選択する一方で、ウィンドウ点数ＮＷはやはり、フィルタ
演算によりウィンドウ内で信号ストリームが満足にフィルタリングされる程度に充分に小
さくする。フィルタ演算は、１つのウィンドウ当たりの点数ＮＷと、１秒当たりに処理さ
れるウィンドウのレート数ｒＷとの積に関連している。フィルタ演算は、ｒＷ＝ＮＷ／ｔ

Ｗの場合、ＮＷ
２／ｔＷに比例する。そのため、エネルギーを節約しコストを下げるには

、ウィンドウ点数を少なくし、ウィンドウ期間を長くすることになる。注目すべきことに
は、本明細書の例は幾つかの応用例についてこれらの事項を満足するが、他の例も考案し
得る。
【００５３】
　ステップ１３０、７３０、９３０の様々な形態のためのプロセスを分割して、いくつか
のオフライン電子処理およびリアルタイム・オンライン電子処理にすることができる。下
記の式（１）中の表現‖（ｘ－Ａｂ）‖は、［（２Ｎ＋１）×Ｍ］変換行列Ａに変換係数
ｂｊの［Ｍ×１］ベクトルを乗算することにより得られる、［（２Ｎ＋１）×１］個のそ
れぞれのデータストリームベクトルサンプル点またはストリーム成分と、これらのストリ
ーム成分の（２Ｎ＋１）個のそれぞれの推定値との差の二乗和を表す。変換係数ｂｊの数
はＭであり、Ｍ個の変換係数ｂｊが［Ｍ×１］ベクトルｂを形成する。勾配∇は、変換係
数ｂｊに関する［Ｍ×１］ベクトルの第１偏導関数である。係数ｂｊの数Ｍを次数と呼び
、変換係数ｂｊの数がＭの場合、このプロセスの次数はＭになる。変換係数ｂｊに関する
［Ｍ×Ｍ］行列の第２偏導関数を∇∇と表す。このフィルタリング手順は、初期変換係数
推定値ｂ＝０を更新する（すなわち、係数をすべてゼロに初期化する）ための係数変更係
数ベクトル?ｂを必要とし、このフィルタリング手順で実際に係数変更係数ベクトル?ｂが
形成される。この手順では、この変換係数変更ベクトルを求めるために、第２偏導関数の
行列に勾配を負にしたものをあらかじめ乗算する。
【数８】

式（１）は２次表現を含み、ｂ＝０から始まるので、このプロセスにより、１つの経路で
変換係数の値ｂ＝Δｂが見つかり、さらに繰り返す必要はない。
【００５４】
　式（２）は、式（１）で表される微積分演算を実行した結果を表す。（いくつかの実施
形態では、式（２）で得られる係数ｂを、記録保存しさらなる解析を行うため遠隔地に送
信する。というのは、これらの実施形態では、データウィンドウ内の情報のほとんどが効
果的に圧縮されるからである。係数を送信する場合、［Ｍ×（２Ｎ＋１）］行列の（ＡＴ

Ａ）－１ＡＴがあらかじめ演算され、次いで、送信中に局所的に各データウィンドウが乗
算される。他の実施形態では、このような圧縮および／または送信が省略されるか、遠隔
コマンドを受けた場合にのみ局所的に行われる。これにより、電力および処理の複雑さが
幾分緩和される。）

【数９】

式（２）は反転行列（ＡＴＡ）－１が存在することが前提である。反転行列は、行列Ａの
行が線形独立（最大階数）であり、充分な数のデータ点ＮＷ＝（２Ｎ＋１）により、この
行列の充分な数の対応する列が反転行列を供給するのに充分に供給されるときに存在する
。
【００５５】
　多項式変換プロセスの特殊なケースでは、指数行列がべき乗される。この場合、変換行
列Ａのｎ番目の行のｊ番目の列要素Ａｎｊがべき乗されてｎｊになる。言い換えると、デ
ータストリームＸ（ｉ＋ｎ）のウィンドウ内の－Ｎから＋Ｎの（２Ｎ＋１）個のｎの異な
る値について、この変換により、すべての値が近似されるようによくフィッティングする
、べき級数についての１組の係数ｂｊが見つかる。このようなべき級数は一般に、式（３
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【数１０】

【００５６】
　Ｓａｖｉｔｚｋｙ－Ｇｏｌａｙフィルタリングは、式（２）により推定される値ｂ０を
、指数ｉのウィンドウについてのフィルタ出力ｇ（ｉ）として出力する。これは、各デー
タウィンドウについて、そして、後に続く指数ｇ（ｉ）についてウィンドウ毎に引き続き
行われる。行列Ａの行は、異なる行のどの対についても内積がゼロのときに直交する。下
記の表１にこれらの行を示す。行列の行ｎにおける値がＡｎｊの行は、多項式変換の例で
は非直交である（「＾」はべき乗を表す）。
【表１】

【００５７】
　次いで、このプロセスにより、下記の推定データストリームが見つかる。
【数１１】

【００５８】
　電子的なプロセスが、式（２）で示すように処理回路内に設定され、この処理回路によ
って電子的に実行される。Ｓａｖｉｔｚｋｙ－Ｇｏｌａｙフィルタリングの場合、このプ
ロセスは、ｂ０の推定値としてｇ（ｉ）のみが見つかるように、また、オフライン事前演
算が可能な限り多く実行されるように最適化される。したがって、式（４）は、式（４）
中の行列Ａ全体の代わりに、第１の事前乗算行列Ａのｎ＝０の行［１×Ｍ］のみが用いら
れるように、式（５）のように書き換えられる。
【数１２】

【００５９】
　Ｓａｖｉｔｚｋｙ－Ｇｏｌａｙフィルタリングの数学的表現では、ウィンドウを１組の
（２Ｎ＋１）個のフィルタ係数ｃ（ｎ）が乗算加算されたものとみなすことがある。ここ
で、［１×（２Ｎ＋１）］個のフィルタ係数ベクトルＣを以下のように導入する。
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【数１３】

ここで、
【数１４】

である。
【００６０】
　式（８）で、式（６）と等価な代替表記ＣＩは、式（７）に［（２Ｎ＋１）×（２Ｎ＋
１）］恒等行列Ｉを後ろから乗算したものであり、この恒等行列Ｉの各列を［（２Ｎ＋１
）×１］単位ベクトルεｎと呼ぶ。εｎのための「単位ベクトル」という用語は、ｎ番目
の行位置における１を除いてすべてゼロからなる［（２Ｎ＋１）×１］ベクトルを意味す
る。さらに、［１×Ｍ］の行ｎ＝０のベクトル［１　０　０　．．．０］を前から乗算し
ていることを考慮すると、反転行列（ＡＴＡ）－１の第１行を形成する行列反転演算のみ
が関連しており、これが実施される。そのため、これらのフィルタ係数は、式（７）と等
価である式（８）の表記においても等価に表現される。
【数１５】

【００６１】
　Ｓａｖｉｔｚｋｙ－Ｇｏｌａｙフィルタは、最小二乗的な局所多項式フィッティングを
行う。所与の入力可変データウィンドウｘ（ｉ＋ｎ）で、ウィンドウの長さが２Ｎ＋１、
かつ、選択された多項式の度合いがＭの場合、フィルタ出力はｇ（ｉ）で与えられる。フ
ィルタ係数ｃ（ｎ）は、そのうちの２Ｎ＋１個が、例えばオフラインで、式（７）または
式（８）で表される電子的な演算によって計算され、人に装着されるかまたはその近くに
置かれ無線で加速度計センサ１０に結合する小型信号処理ユニットのフラッシュメモリに
ロードされる。この信号処理ユニットは、適切には、フィルタ係数ｃ（ｎ）にアクセスす
る格納されたプログラムに従って式（６）によって表される乗算累算（ＭＡＣ）を電子的
に実施するプロセッサなどのデジタル信号プロセッサ回路を有する。
【００６２】
　いくつかの他の実施形態では、出力として用いられる指数ｎ（例えばｎ＝０）での値を
中心としないウィンドウが用いられる。多項式変換行列Ａ（表１）の代わりに他のタイプ
の行列を用いてもよい。当業者なら、所望の変換方式、ウィンドウ（フレーム）サイズ（
例えば２Ｎ＋１）、および次数Ｍを選択し得る。また、最初のフィルタリング手順のｇ（
ｉ）出力からはデータストリームが生成されるが、それ自体が式（９Ｂ）中の列ベクトル
ｇ１（ｉ２）によって表されるようにウィンドウ化され得ることに留意されたい。式（９
Ａ）、（９Ｂ）では、式（４）の２つの低次フィルタがカスケード接続され、実施される
演算の電子的な処理の複雑さが最小限になる。変換行列Ａ１およびＡ２は同じものとする
こともできるし、異なってもよく、ウィンドウサイズ（２Ｎ１＋１）および（２Ｎ２＋１
）も同じでも異なってもよく、次数Ｍ１およびＭ２も同じでも異なってもよい。これらは
それぞれ独立に設定し得る。
【数１６】
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【００６３】
　いくつかの実施形態では、主対角線より下の重みを除き［（２Ｎ＋１）×（２Ｎ＋１）
］行列のすべてゼロである対角重み行列ＷもＳＧプロセスに適用し得る。これらの重みは
、例えば、対角線の中央で１とし、この対角線の中央から離れるにしたがって値が対称に
減少するようにし得る。式（１）は以下のように書き換えられる。
【数１７】

【００６４】
　次いで、出力のための式（５）で表される電子的なプロセスは、以下のように書き換え
られる。
【数１８】

【００６５】
　いくつかの実施形態では、変換のタイプおよび行列Ａの選択は、構成によって固定／事
前定義されるか、または準静的に決定される。行列Ａまたは変換のタイプまたは所与の変
換のパラメータを動的に構成または選択することも企図される。
【００６６】
　いくつかの他の実施形態では、データストリームＸの異なるウィンドウ化セグメントか
らの、式（４）の変換出力から得られる１組の値を記憶し平均を取る。そのため、いくつ
かのフィルタリングは並列に行われ、オフセット平均される。すべての値は、同じ瞬間（
ｉ＋ｎ）＝ｔでは再構築された値を表す。このアプローチでは、ｎ＝０の行を用いてｂ０

を近似するだけでなく、式（３）から利用可能な他の係数についても変換近似値を用いる
。電子プロセッサは、式（１２）を電子的に実施する。式（１２）で、Ｘ’（ｉ＋ｎ）は
式（４）で表したものである。
【数１９】

【００６７】
　そのため、他のタイプのプロセスも、Ｓａｖｉｔｚｋｙ－Ｇｏｌａｙであるか否かにか
かわらず、本明細書の教示に従って行うことができる。当業者なら、加速度計に基づくラ
イブラリ波形を用いてテストベンチを設定し、次いで、手作業または自動プロセスで変換
行列の選択、点数（２Ｎ＋１）の選択、および次数Ｍの選択を行い得る。フィルタリング
の選択は、図１のプロセスからの出力の表示を目視検査することにより、または、見逃し
、誤検出などの測定基準に従った自動処理により試験される。次いで、このような好適な
測定基準を有する１つまたは複数のフィルタプロセスについて、変換行列Ａの値および（
２Ｎ＋１）、Ｍ、２Ｎ１＋１などの値が、モニタリングデバイスのフラッシュメモリまた
はハードドライブにロードされ、プロセッサ上でリアルタイムで実行される。ある実施形
態での変換は、身体に装着した加速度計から得られる本明細書のデータストリームＸに応
答して、実際のデータストリームベクトルｘ（ｉ＋ｎ）に近似し、時間にわたって心音ピ
ークをよく追跡する出力信号ストリームを生成する。いくつかの実施形態では、充分に小
さいフレームサイズ（２Ｎ＋１）、次数Ｍを用い、かつ／または、効率のよい変換行列Ａ
を用いることによって処理の複雑さを軽減して、モニタリングの所期の目的の所望の性能
が実現される。この同じ変換方式が、多数の患者、加速度計、およびその身体上の位置に
対して、かつ、診療所、病院、家庭、運動施設などの様々な使用環境で、複雑さが抑えら
れかつ性能よく実施されることが望ましい。
【００６８】
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　エンベロープに基づくノイズ除去１５０において、振幅エンベロープが生成される。図
３および図４Ａの残留信号ストリームｒ（ｉ）＝ｘ（ｉ）－ｇ（ｉ）は、ＬＰＦから供給
される入力ｘ（ｉ）から平滑化フィルタの出力ｇ（ｉ）を減算する減算ステップ１４０か
らのいくらかの残りのノイズを有する。エンベロープをこの残部にフィッティングする。
振幅に基づいて処理される出力Ｒ（ｉ）は、エンベロープによりフィッティングされた残
部ｒ（ｉ）から導出される。水平軸近傍のノイズｎ（ｉ）はかなり低減される。演算では
、エンベロープに関連する可変利得関数を用いることができ、また、エンベロープがピー
クを通る低閾値より低いときゼロ信号出力が生成される。
【００６９】
　折り返し相関１６０では、残部の入力データストリームｒ（ｉ）＝ｘ（ｉ）－ｇ（ｉ）
またはエンベロープ処理された残部Ｒ（ｉ）が加わり、ここでｇ（ｉ）は、例えば式（６
）による、またはそれ用のバッファメモリからの、平滑フィルタの出力である。Ｒ（ｉ）
は、長さが２Ｎ２＋１の（指数ｎ＝０，１，２．．．Ｎ２によってアクセスされる点を有
する）さらなるデータウィンドウ（フレーム）によってウィンドウ化される。
【００７０】
　折り返し相関の出力ｆＣ（ｉ）は、式（１３）によって与えられる。
【数２０】

【００７１】
　平滑フィルタ減算からの心臓モニタリング残留信号サンプルＲ（ｉ）についてのデジタ
ルデータストリームは、指数ｉの重なり合うフレーム内で連続して処理される。２Ｎ２＋
１の値は、所望の信号イベント（例えば、Ｓ１、Ｓ２、またはＲ波）の幅ｔＷに近似され
る。Ｓ１の長さは、おそらくは約１００～１５０ミリ秒である。デシメーションされたサ
ンプリング周波数ｆＳが１０００サンプル／秒である場合、２Ｎ２＋１の値は、例えば、
１０１と１５１の間の奇数として設定され、Ｎ２は５０以上７５以下のいずれかの数であ
る。そのため、
【数２１】

となる。
【００７２】
　Ｎ２の値は、フラッシュメモリ内に構成することができ、現地または遠隔地の操作者が
図２のシステムを用いて選択または変更し得る。式（１３）で表される電子的な折り返し
相関プロセス１６０では、各フレームの後ろ半分からの心臓モニタリング残部サンプルＲ
（ｉ＋Ｎ２－ｎ）は、そのフレーム内の心臓モニタリング中央サンプルＲ（ｉ）のまわり
に折り込まれ、各フレームの前半分における心臓モニタリング残部サンプルＲ（ｉ－Ｎ２

＋ｎ）とのドット積（式（１３）の積和）で乗算される。ドット積の結果は、フレームの
中心における入力残部信号ストリームＲ（ｉ）の瞬間ｉに対応する折り返し相関出力信号
ストリームｆＣ（ｉ）である。後続の閾値処理によりＳ１ピークをパスし、それが計数さ
れる。
【００７３】
　処理回路は、デジタル集積回路、アナログ集積回路、およびミックスドシグナル（デジ
タル／アナログ）集積回路、ＡＳＩＣ回路、ＰＡＬ、ＰＬＡ、復号器、メモリ、プログラ
マブルプロセッサおよびノンプログラマブルプロセッサ、マイクロコントローラ、ならび
に他の回路を含む。結合および接続は、オーミック、容量性、誘導性、フォトニック、直
接的または間接的ビア介在回路、または他の望ましいものを包含する。フローチャートお
よびブロック図はそれぞれ構造および／またはプロセスを表すと解釈することができる。
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【００７４】
　当業者には、本発明の特許請求の範囲内で他の多くの実施形態および変形も可能である
ことが理解されよう。例示の実施形態の文脈で説明した特徴またはステップの全部または
一部を有する例示の実施例の文脈で説明した一つ又は複数の特徴又はステップの異なる組
合せを有する実施形態も本明細書に包含されることを意図している。
　

【図１】 【図２】
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【図３】 【図４Ａ】

【図４Ｂ】 【図５】
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