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(57)【要約】
　超音波画像化方法は、対象物に対して超音波放射線を
発し、該対象物の一部から反射した超音波放射線を受け
取ることを含んでいる。主要な反射信号及び補助の反射
信号が定義される。反射信号はそれぞれ異なる主要及び
補助のビームパターンを有している。主要な反射信号と
補助の反射信号との間の差が、主要な反射信号と比較し
てクラッターの削減レベルを含む出力信号を発生するよ
うに、取られる。
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【特許請求の範囲】
【請求項１】
　それぞれ異なる主要なビームパターンと補助のビームパターンとを有する主要な反射信
号と補助の反射信号を定義するように、対象物に対して超音波放射線を発し、該対象物の
一部から反射された超音波放射線を受け取り、
　前記主要な反射信号と比較してクラッターの減少レベルを含む出力信号を発生するよう
に、前記主要な反射信号と前記補助の反射信号との間の差を取ることを含んでいることを
特徴とする超音波画像化方法。
【請求項２】
　前記超音波放射線を受け取ることは、変換器のアレイを使用して前記反射した超音波放
射線を受け取り、前記主要な反射信号と補助の反射信号を定義するため、前記主要なビー
ムパターン及び補助のビームパターンに従って、各第１及び第２の複数のアポダイゼイシ
ョン係数を前記変換器の出力に乗じることを含んでいる請求項１に記載の超音波画像化方
法。
【請求項３】
　前記超音波放射線を受け取ることは、複数の補助の反射信号を定義することを含んでい
る請求項１に記載の超音波画像化方法。
【請求項４】
　前記主要なビームパターンは前記補助のビームパターンより狭い請求項１に記載の超音
波画像化方法。
【請求項５】
　前記差は、
　前記反射信号に応じた複合重量を計算し、
　該複合重量を前記補助の受信信号に乗じて結果を得、
　前記出力信号を生成するため前記主要な反射信号から前記結果を減じる、
ことを含んでいる請求項１に記載の超音波画像化方法。
【請求項６】
　前記複合重量を計算することは、多数の画像フレーム上で前記反射信号を平均化し、前
記平均化された反射信号に基づき前記複合重量を決定することを含んでいる請求項５に記
載の超音波画像化方法。
【請求項７】
　前記復号化重量を計算することは、多数の画像フレーム上で前記反射信号の最小値を取
り、該最小値に基づき前記複合重量を決定することを含んでいる請求項５に記載の超音波
画像化方法。
【請求項８】
　前記複合重量を前記補助の受信信号に乗じ、前記結果を減じることは、前記複合重量と
前記主要なビームパターン及び補助のビームパターンに応じて結合ビームパターンを決定
し、前記主要な反射信号に前記結合ビームパターンを適用することを含んでいる請求項５
に記載の超音波画像化方法。
【請求項９】
　前記超音波放射線を受け取ることは、範囲及び角度の多数の異なる設定の各画像フレー
ムで前記反射した超音波放射線を集めることを含み、前記複合重量を計算することは、前
記範囲及び角度の異なるそれぞれの設定用の各複合重量を計算することを含んでいる請求
項５に記載の超音波画像化方法。
【請求項１０】
　前記差を取ることは、前記主要な反射信号と前記補助の反射信号との間の位相差を計算
し、前記出力信号による有効なビームパターンの位相差に応じた角度で強制的にゼロにす
ることを含んでいる請求項１に記載の超音波画像化方法。
【請求項１１】
　前記強制的にゼロにすることは、前記角度が所定の範囲内にある場合にのみ強制的にゼ
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ロにすることを含んでいる請求項１０に記載の超音波画像化方法。
【請求項１２】
　前記出力信号に応じて改善した画像を生成し、ユーザに対して前記改善した画像を表示
する請求項１に記載の超音波画像化方法。
【請求項１３】
　前記出力信号は前記主要な反射信号に対して削減した動的範囲を有している請求項１に
記載の超音波画像化方法。
【請求項１４】
　前記主要な反射信号の大きさを前記出力信号の大きさに正規化し、
　前記主要な反射信号の大きさと前記出力信号の大きさとの間でセル毎の最小値を取る、
請求項１に記載の超音波画像化方法。
【請求項１５】
　前記主要な反射信号と出力信号のそれぞれの大きさを二次元アレイにまとめ、
　セルの範囲のｙ軸とセルの角度のｘ軸を確立し、
　前記ｙ軸に沿った少なくとも３つのセルと前記ｘ軸に沿った少なくとも３つのセルによ
り定義された少なくとも１つの二次元ブロックを決定し、
　前記少なくとも１つの二次元ブロックのそれぞれ内で中央のセルを定義し、
　前記少なくとも１つのブロックの中間の大きさを決定し、前記主要な反射信号アレイの
大きさと前記出力信号アレイの大きさのそれぞれのため前記少なくとも１つのブロックの
中間の大きさと前記中央のセルの大きさとの間の割合を計算する、
ことを含んでいる請求項１に記載の超音波画像化方法。
【請求項１６】
　前記出力信号アレイの大きさの割合を前記主要な反射信号アレイの大きさの割合で除し
、前記出力信号の割合と前記主要な反射信号の割合との割合の閾値と前記除された割合を
比較することを含んでいる請求項１５に記載の超音波画像化方法。
【請求項１７】
　前記除した割合が前記閾値を超えた場合、前記出力信号の大きさを前記中央のセルため
の前記主要な反射信号の大きさと交換することを含んでいる請求項１６に記載の超音波画
像化方法。
【請求項１８】
　前記主要な反射信号及び出力信号のそれぞれの大きさを二次元アレイにまとめ、
　セルの範囲のｙ軸とセルの横の範囲のｘ軸を確立し、
　前記ｙ軸に沿った少なくとも３つのセルと前記ｘ軸に沿った少なくとも３つのセルによ
り定義された少なくとも１つの二次元ブロックを決定し、
　前記少なくとも１つの二次元ブロックのそれぞれ内で中央のセルを定義し、
　前記少なくとも１つのブロックの中間の大きさを決定し、前記主要な反射信号アレイの
大きさと前記出力信号アレイの大きさのそれぞれのため前記少なくとも１つのブロックの
中間の大きさと前記中央のセルの大きさとの間の割合を計算する、
ことを含んでいる請求項１に記載の超音波画像化方法。
【請求項１９】
　前記出力信号アレイの大きさの割合を前記主要な反射信号アレイの大きさの割合で除し
、前記出力信号の割合と前記主要な反射信号の割合との割合の閾値と前記除された割合を
比較することを含んでいる請求項１８に記載の超音波画像化方法。
【請求項２０】
　前記除した割合が前記閾値を超えた場合、前記出力信号の大きさを前記中央のセルため
の前記主要な反射信号の大きさと交換することを含んでいる請求項１９に記載の超音波画
像化方法。
【請求項２１】
　前記主要な反射信号と出力信号のそれぞれの大きさを三次元アレイにまとめ、
　セルの範囲のｙ軸とセルの方位角のｘ軸とセルの仰角のｚ軸とを確立し、
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　前記ｘ，ｙ及びｚ軸に沿った少なくとも３つのセルにより定義された少なくとも１つの
三次元ブロックを決定し、
　前記少なくとも１つの三次元ブロックのそれぞれ内で中央のセルを定義し、
　前記少なくとも１つの三次元ブロックの中間の大きさを決定し、前記主要な反射信号ア
レイの大きさと前記出力信号アレイの大きさのそれぞれのため前記少なくとも１つの三次
元ブロックの中間の大きさと前記中央のセルの大きさとの間の割合を計算する、
ことを含んでいる請求項１に記載の超音波画像化方法。
【請求項２２】
　前記出力信号アレイの大きさの割合を前記主要な反射信号アレイの大きさの割合で除し
、前記出力信号の割合と前記主要な反射信号の割合との割合の閾値と前記除された割合を
比較することを含んでいる請求項２１に記載の超音波画像化方法。
【請求項２３】
　前記除した割合が前記閾値を超えた場合、前記出力信号の大きさを前記中央のセルため
の前記主要な反射信号の大きさと交換することを含んでいる請求項２２に記載の超音波画
像化方法。
【請求項２４】
　前記主要な反射信号及び出力信号のそれぞれの大きさを三次元アレイにまとめ、
　セルの範囲のｙ軸とセルの横の方位角のｘ軸と横のセルの高さのｚ軸とを確立し、
　前記ｘ，ｙ及びｚ軸に沿った少なくとも３つのセルにより定義された少なくとも１つの
三次元ブロックを決定し、
　前記少なくとも１つの三次元ブロックのそれぞれ内で中央のセルを定義し、
　前記少なくとも１つの三次元ブロックの中間の大きさを決定し、前記主要な反射信号ア
レイの大きさと前記出力信号アレイの大きさのそれぞれのため前記少なくとも１つの三次
元ブロックの中間の大きさと前記中央のセルの大きさとの間の割合を計算する、
ことを含んでいる請求項１に記載の超音波画像化方法。
【請求項２５】
　前記出力信号アレイの大きさの割合を前記主要な反射信号アレイの大きさの割合で除し
、前記出力信号の割合と前記主要な反射信号の割合との割合の閾値と前記除された割合を
比較することを含んでいる請求項２５に記載の超音波画像化方法。
【請求項２６】
　前記除した割合が前記閾値を超えた場合、前記出力信号の大きさを前記中央のセルため
の前記主要な反射信号の大きさと交換することを含んでいる請求項２５に記載の超音波画
像化方法。
【請求項２７】
　それぞれ異なる主要なビームパターンと補助のビームパターンとを有する主要な反射信
号と補助の反射信号を定義するように、対象物に対して超音波放射線を発し、該対象物の
一部から反射された超音波放射線を受け取るように設けられたプローブと、
　前記主要な反射信号と比較してクラッターの削減レベルを含む出力信号を発生するよう
に、前記主要な反射信号と前記補助の反射信号との間の差を取るように設けられたスキャ
ナーと、
を備えていることを特徴とする超音波画像化装置。
【請求項２８】
　前記プローブは超音波変換器のアレイを備え、前記スキャナーは、前記主要な反射信号
と補助の反射信号を定義するため、前記主要なビームパターン及び補助のビームパターン
に従って、各第１及び第２の複数のアポダイゼイション係数を前記変換器の出力に乗じる
ように設けられている請求項２７に記載の超音波画像化装置。
【請求項２９】
　前記スキャナーは、複数の補助の反射信号を定義するように設けられている請求項２７
に記載の超音波画像化装置。
【請求項３０】
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　前記主要なビームパターンは前記補助のビームパターンより狭い請求項２７に記載の超
音波画像化装置。
【請求項３１】
　前記スキャナーは、前記反射信号に応じた複合重量を計算し、該複合重量を前記補助の
受信信号に乗じて結果を得、前記出力信号を生成するため前記主要な反射信号から前記結
果を減じるように設けられている請求項１に記載の超音波画像化装置。
【請求項３２】
　前記スキャナーは、多数の画像フレーム上で前記反射信号を平均化し、前記平均化され
た反射信号に基づき前記複合重量を決定するように設けられている請求項３１に記載の超
音波画像化装置。
【請求項３３】
　前記スキャナーは、多数の画像フレーム上で前記反射信号の最小値を取り、該最小値に
基づき前記複合重量を決定するように設けられている請求項３１に記載の超音波画像化装
置。
【請求項３４】
　前記スキャナーは、前記主要な反射信号に結合ビームパターンを適用するように設けら
れ、前記結合ビームパターンは、前記複合重量と前記主要なビームパターン及び補助のビ
ームパターンに応じて決定される請求項３１に記載の超音波画像化装置。
【請求項３５】
　前記スキャナーは、範囲及び角度の多数の異なる設定の各画像フレームで前記反射した
超音波放射線を集め、前記範囲及び角度の異なるそれぞれの設定用の各複合重量を計算す
るように設けられている請求項３１に記載の超音波画像化装置。
【請求項３６】
　前記スキャナーは、前記主要な反射信号と前記補助の反射信号との間の位相差を計算し
、前記出力信号による有効なビームパターンの位相差に応じた角度で強制的にゼロにする
ように設けられている請求項２７に記載の超音波画像化装置。
【請求項３７】
　前記スキャナーは、前記角度が所定の範囲内にある場合にのみ強制的にゼロにするよう
に設けられている請求項３６に記載の超音波画像化装置。
【請求項３８】
　前記スキャナーは前記出力信号に応じて改善した画像を生成するように設けられ、ユー
ザに対して前記改善した画像を表示するように設けられた表示装置を備えている請求項２
７に記載の超音波画像化装置。
【請求項３９】
　前記出力信号は前記主要な反射信号に対して削減した動的範囲を有している請求項２７
に記載の超音波画像化装置。
【請求項４０】
　対象物に対して超音波放射線を発し、該対象物の一部から反射された超音波放射線に応
じて信号を生成するプローブに関連して使用するためのコンピュータソフトウェアであっ
て、
　プログラムの命令が格納されるコンピュータ読み取り可能媒体を備え、コンピュータに
より読み出された時に、命令は、それぞれ異なる主要なビームパターンと補助のビームパ
ターンとを有する主要な反射信号と補助の反射信号を定義すると共に、前記主要な反射信
号と比較してクラッターの削減レベルを含む出力信号を発生するように前記主要な反射信
号と前記補助の反射信号との間の差を取るよう前記コンピュータに信号を処理させること
を特徴とするコンピュータソフトウェア。
【発明の詳細な説明】
【技術分野】
【０００１】
　本発明は、一般に医療の画像システムに関し、特に、超音波画像化システムのクラッタ
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ーの影響を抑制するための方法及びシステムに関する。
【背景技術】
【０００２】
　超音波医療画像は、現代の医学で重要な役割を果たしており、新製品が市場に入ってい
くに従って次第に益々重要になってきている。ほとんどに共通する画像化適用の一つは、
超音波心臓検査、又は心臓の超音波画像化システムであり、本質的解剖及び機能的情報を
オンラインで供給する。超音波画像化システムは、通常、ノイズのある画像を生成し、こ
れらの画像による診断は、高度の訓練された熟練医師の仕事になっている。最も問題のあ
る画像化のアーチファクトは、画像化平面に現れる望ましくない情報であるクラッターで
あり、これは重要なデータを遮断する。
【０００３】
　特に、低エコー発生性（肥満体の患者間の共通した現象）の患者では、クラッターに対
して所望の超音波画像の可視性を向上させるための共通の方法は、コントラスト要因を管
理することである。そのような要因は血液からの超音波の後方散乱を高め、周囲の組織か
らの分化を促進する。この方法は、例えば、医学及び生物学の物理的現象、１９９９年第
４４巻の６８１～６９４頁の、クリシナ（Krishna）らによる「超音波コントラスト要因
からの低調波発生」という表題の論文に記載されており、ここに参考のため組み込まれて
いる。
【０００４】
　基本的な画像化の代わりに調波画像化を使用して、１つの周波数で超音波信号を送信す
ると共に該送信周波数を２度受信することはクラッターの影響をも減少する。スペンサー
らは、心臓学のアメリカンジャーナル、１９９８年第８２巻の７９４～７９９頁の「二次
元画像の質を改善するため超音波心臓検査コントラストのない調波画像化の使用」という
表題の論文でこの方法を記載しており、これはここに参考のため組み込まれている。
【０００５】
　さらにその上、画像処理方法は後処理により超音波心臓検査画像のクラッターに影響を
及ぼすピクセルを検出するため開発されている。ズワーン（Zwirn）及びアクセルロッド
（Akselrod）は「超音波心臓検査の静止したクラッターの排除」という表題の論文でその
ような方法を紹介し、それは、２００４年５月にベルギーのルーヴァンでの心臓血管の振
動（ＥＳＧＣＯ）の欧州研究グループにおいて紹介された。
【０００６】
　現在利用可能なクラッターを処理する方法のさらなる種類は、カラードップラーフロー
画像化で使用されるクラッター排除（ＣＲ）アルゴリズムの種類である。これらの方法は
、血液の流速が周囲の組織の動作の速度より非常に速いと仮定して、心臓又は他の血管の
内部の流速を推測し、動きの遅い物体の影響を抑制する。これらの方法は、例えば、生物
医学工学のＩＥＥＥの会報、１９９６年第４３巻の９１９～９２７頁の、ヘルメントらに
よる「クラッター排除フィルターに中央周波数推定器を適用することによるカラードップ
ラー画像の低速度の改善された推定」という表題の論文に記載されている。
【発明の開示】
【発明が解決しようとする課題】
【０００７】
　適切なクラッター抑制のための大きな必要性及び利点にも拘らず、上記制限のないクラ
ッター抑制方法はない。
【課題を解決するための手段】
【０００８】
　本発明の実施の形態は、超音波画像化システムにおいてクラッターの影響を減少させる
方法及び装置を提供する。開示された方法は、後取得の画像処理方法とは反対に、超音波
画像の取得の間に信号処理を使用する時、所望な信号からクラッターを区別するのに特に
強い。換言すれば、クラッターは、画像ピクセルの後処理を行うよりむしろ、データ取得
の間に直接受信した信号のサンプルを処理することにより抑制される。
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【０００９】
　本発明の幾つかの実施の形態では、超音波スキャナーは、圧電性素子のように、変換器
のアレイを含むプローブを使用して患者の身体の関心領域に超音波放射ビームを送信する
。反射ビームはプローブにより受信される。一つの実施の形態では、プローブは主要な受
信チャンネルと補助の受信チャンネルを示す２つの受信チャンネルを備えている。それぞ
れの送受信チャンネルは所定のビームパターンを利用し、通常、以下に説明するように、
変換器の異なるアポダイゼイションを使用することにより実行される。
【００１０】
　補助の受信チャンネルの出力は主要な受信チャンネルの出力から干渉して減じられ、ク
ラッターの要素を削減させる出力信号を生成する。減算を行う前、補助の受信チャンネル
の出力は、通常、振幅と位相を含む定数である複合重量により乗算される。複合重量の値
は出力信号のクラッターレベルを最小にするために計算される。
【００１１】
　主要な受信チャンネルから補助の受信チャンネルの減算は、所望しないクラッターを引
き起こす反射器の方位及び範囲において主要な受信チャンネルのビームパターンに適応ゼ
ロを強いるように幾何学的に見られることができる。
【００１２】
　幾つかの実施の形態では、主要な及び補助の受信チャンネルから受信した反射信号は幾
つかのフレーム上で平均化される。そして、出力信号のクラッターレベルを最小にする最
適な複合重量を計算するため、平均化された反射信号を使用して、代数式が解かれる。他
の実施の形態では、反射信号の最小値は信号を平均化する代わりに使用される。
【００１３】
　幾つかの実施の形態において、その開示された方法は、プローブの制御を変更すると共
にデータ取得の間に信号サンプルに異なる処理を適用することにより、現存の超音波スキ
ャナーを使用して実行される。
【００１４】
　その開示された方法は、変換器のアレイにより生成された出力信号の動的範囲を削減し
、その結果として、通常、極端に明るい灰色レベルを有する画像のクラッターに影響を受
ける領域を削除するというさらなる利点を供給する。これらの明るい領域の削除は、灰色
レベルに関して、より釣り合いの取れた画像に導き、全体の画像の質を高める。
【００１５】
　そのため、本発明の実施の形態によれば、超音波画像化方法は、
　それぞれ異なる主要なビームパターンと補助のビームパターンとを有する主要な反射信
号と補助の反射信号を定義するように、対象物に対して超音波放射線を発し、該対象物の
一部から反射された超音波放射線を受け取り、
　前記主要な反射信号と比較してクラッターの削減レベルを含む出力信号を発生するよう
に、前記主要な反射信号と前記補助の反射信号との間の差を取ることを含んでいる。
【００１６】
　開示された実施の形態では、前記超音波放射線を受け取ることは、変換器のアレイを使
用して前記反射した超音波放射線を受け取り、前記主要な反射信号と補助の反射信号を定
義するため、前記主要なビームパターン及び補助のビームパターンに従って、各第１及び
第２の複数のアポダイゼイション係数を前記変換器の出力に乗じることを含んでいる。
【００１７】
　別の実施の形態では、前記超音波放射線を受け取ることは、複数の補助の反射信号を定
義することを含んでいる。
【００１８】
　さらに或いは代わりに、前記主要なビームパターンは前記補助のビームパターンより狭
い。
【００１９】
　別の開示された実施の形態では、前記差は、
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　前記反射信号に応じた複合重量を計算し、
　該複合重量を前記補助の受信信号に乗じて結果を得、
　前記出力信号を生成するため前記主要な反射信号から前記結果を減じる、
ことを含んでいる。
【００２０】
　さらに或いは代わりに、前記複合重量を計算することは、多数の画像フレーム上で前記
反射信号を平均化し、前記平均化された反射信号に基づき前記複合重量を決定することを
含んでいる。
【００２１】
　さらに或いは代わりに、前記復号化重量を計算することは、多数の画像フレーム上で前
記反射信号の最小値を取り、該最小値に基づき前記複合重量を決定することを含んでいる
。
【００２２】
　別の開示された実施の形態では、前記複合重量を前記補助の受信信号に乗じ、前記結果
を減じることは、前記複合重量と前記主要なビームパターン及び補助のビームパターンに
応じて結合ビームパターンを決定し、前記主要な反射信号に前記結合ビームパターンを適
用することを含んでいる。
【００２３】
　さらに別の開示された実施の形態では、前記超音波放射線を受け取ることは、範囲及び
角度の多数の異なる設定の各画像フレームで前記反射した超音波放射線を集めることを含
み、前記複合重量を計算することは、前記範囲及び角度の異なるそれぞれの設定用の各複
合重量を計算することを含んでいる。
【００２４】
　前記差を取ることは、前記主要な反射信号と前記補助の反射信号との間の位相差を計算
し、前記出力信号による有効なビームパターンの位相差に応じた角度で強制的にゼロにす
ることを含んでいる。
【００２５】
　さらに或いは代わりに、前記強制的にゼロにすることは、前記角度が所定の範囲内にあ
る場合にのみ強制的にゼロにすることを含んでいる。
【００２６】
　本発明の一つの態様では、前記出力信号に応じて改善した画像が生成され、ユーザに対
して前記改善した画像を表示する。
【００２７】
　本発明の別の形態では、前記出力信号は前記主要な反射信号に対して削減した動的範囲
を有している。
【００２８】
　本発明の幾つかの形態では、前記主要な反射信号の大きさを前記出力信号の大きさに正
規化し、前記主要な反射信号の大きさと前記出力信号の大きさとの間でセル毎の最小値を
取るためのクラッター削減方法が提供されている。
【００２９】
　別の開示された実施の形態では、前記主要な反射信号と出力信号のそれぞれの大きさが
二次元アレイにまとめられ、セルの範囲のｙ軸とセルの角度のｘ軸が確立され、前記ｙ軸
に沿った少なくとも３つのセルと前記ｘ軸に沿った少なくとも３つのセルにより少なくと
も１つの二次元ブロックが決定され、前記少なくとも１つの二次元ブロックのそれぞれ内
で中央のセルが定義され、前記少なくとも１つのブロックの中間の大きさが決定され、前
記主要な反射信号アレイの大きさと前記出力信号アレイの大きさのそれぞれのため前記少
なくとも１つのブロックの中間の大きさと前記中央のセルの大きさとの間の割合が計算さ
れる。
【００３０】
　本発明の幾つかの例示では、前記出力信号アレイの大きさの割合が前記主要な反射信号
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アレイの大きさの割合で除され、前記出力信号の割合と前記主要な反射信号の割合との割
合の閾値と前記除された割合が比較される。
【００３１】
　例示では、これは前記除した割合が前記閾値を超えた場合、前記出力信号の大きさを前
記中央のセルための前記主要な反射信号の大きさと交換することを含んでいる。
【００３２】
　さらなる実施の形態では、前記主要な反射信号及び出力信号のそれぞれの大きさは二次
元アレイにまとめられ、セルの範囲のｙ軸とセルの横の範囲のｘ軸が確立され、前記ｙ軸
に沿った少なくとも３つのセルと前記ｘ軸に沿った少なくとも３つのセルにより少なくと
も１つの二次元ブロックが決定され、前記少なくとも１つの二次元ブロックのそれぞれ内
で中央のセルが定義され、前記少なくとも１つのブロックの中間の大きさが決定され、前
記主要な反射信号アレイの大きさと前記出力信号アレイの大きさのそれぞれのため前記少
なくとも１つのブロックの中間の大きさと前記中央のセルの大きさとの間の割合が計算さ
れる。
【００３３】
　本発明の幾つかの実施例では、前記出力信号アレイの大きさの割合が前記主要な反射信
号アレイの大きさの割合で除され、前記出力信号の割合と前記主要な反射信号の割合との
割合の閾値と前記除された割合が比較される。
【００３４】
　さらに、例示では、これは前記除した割合が前記閾値を超えた場合、前記出力信号の大
きさを前記中央のセルための前記主要な反射信号の大きさと交換することを含んでいる。
【００３５】
　別の実施例では、前記主要な反射信号と出力信号のそれぞれの大きさは三次元アレイに
まとめられ、セルの範囲のｙ軸とセルの方位角のｘ軸とセルの仰角のｚ軸とが確立され、
前記ｘ，ｙ及びｚ軸に沿った少なくとも３つのセルにより少なくとも１つの三次元ブロッ
クが決定され、前記少なくとも１つの三次元ブロックのそれぞれ内で中央のセルが定義さ
れ、前記少なくとも１つの三次元ブロックの中間の大きさが決定され、前記主要な反射信
号アレイの大きさと前記出力信号アレイの大きさのそれぞれのため前記少なくとも１つの
ブロックの中間の大きさと前記中央のセルの大きさとの間の割合が計算される。
【００３６】
　本発明の幾つかの実施例では、前記出力信号アレイの大きさの割合は前記主要な反射信
号アレイの大きさの割合で除され、前記出力信号の割合と前記主要な反射信号の割合との
割合の閾値と前記除された割合が比較される。
【００３７】
　さらに、例示では、これは、前記除した割合が前記閾値を超えた場合、前記出力信号の
大きさを前記中央のセルための前記主要な反射信号の大きさと交換することを含んでいる
。
【００３８】
　さらなる実施の形態では、前記主要な反射信号及び出力信号のそれぞれの大きさが三次
元アレイにまとめられ、セルの範囲のｙ軸とセルの横の方位角のｘ軸と横のセルの高さの
ｚ軸とが確立され、前記ｘ，ｙ及びｚ軸に沿った少なくとも３つのセルにより少なくとも
１つの三次元ブロックが決定され、前記少なくとも１つの三次元ブロックのそれぞれ内で
中央のセルが定義され、前記少なくとも１つのブロックの中間の大きさが決定され、前記
主要な反射信号アレイの大きさと前記出力信号アレイの大きさのそれぞれのため前記少な
くとも１つのブロックの中間の大きさと前記中央のセルの大きさとの間の割合が計算され
る。
【００３９】
　本発明の幾つかの例示では、前記出力信号アレイの大きさの割合が前記主要な反射信号
アレイの大きさの割合で除され、前記出力信号の割合と前記主要な反射信号の割合との割
合の閾値と前記除された割合が比較される。
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【００４０】
　さらに例示では、これは、前記除した割合が前記閾値を超えた場合、前記出力信号の大
きさを前記中央のセルための前記主要な反射信号の大きさと交換することを含んでいる。
【００４１】
　さらに、本発明の実施の形態に従って、それぞれ異なる主要なビームパターンと補助の
ビームパターンとを有する主要な反射信号と補助の反射信号を定義するように、対象物に
対して超音波放射線を発し、該対象物の一部から反射された超音波放射線を受け取るよう
に設けられたプローブと、
　前記主要な反射信号と比較してクラッターの削減レベルを含む出力信号を発生するよう
に、前記主要な反射信号と前記補助の反射信号との間の差を取るように設けられたスキャ
ナーと、を備えた超音波画像化装置を提供する。
【００４２】
　また、本発明の実施の形態に従って、対象物に対して超音波放射線を発し、該対象物の
一部から反射された超音波放射線に応じて信号を生成するプローブに関連して使用するた
めのコンピュータソフトウェアであって、プログラムの命令が格納されるコンピュータ読
み取り可能媒体を備え、コンピュータにより読み出された時に、命令は、それぞれ異なる
主要なビームパターンと補助のビームパターンとを有する主要な反射信号と補助の反射信
号を定義すると共に、前記主要な反射信号と比較してクラッターの削減レベルを含む出力
信号を発生するように前記主要な反射信号と前記補助の反射信号との間の差を取るよう前
記コンピュータに信号を処理させる。
【００４３】
　別に定義されていなければ、すべての技術及び科学用語は本発明が属する技術分野の当
業者により一般的に理解されるものと同一の意味を有して使用する。ここに記載されたも
のと類似又は同等の方法及び材料が本発明の実施又は試験で使用されることができるが、
適切な方法及び材料が以下に記載されている。争いの場合には、定義を含む特許明細書が
統制する。さらに、材料、方法、及び例は例示だけであり、限定する趣旨ではない。
【００４４】
　本発明は、図面と共に実施の形態の以下の詳細な説明により十分に理解されるだろう。
【発明を実施するための最良の形態】
【００４５】
　超音波画像化システムのクラッター抑制のための発明が、添付した図面を参照して、例
示のためここに記載されている。詳細に図面を参照すると、本発明の好適な実施の形態の
例及び例示的な議論の目的のために示されており、本発明の原理及び概念を最も有用且つ
容易に理解できる説明であると信じられることを目的として示されていることが強調され
る。この点において、本発明の基本的な理解のために必要以上に詳細に本発明の構造の詳
細を示すことを意図しておらず、本発明の幾つかの形式が実際にどのように具体化される
のかが当業者に明らかになるように図面と共に記載されている。
【００４６】
　広義の用語では、本発明は超音波画像化システムにおいてクラッターの影響を抑制する
ための方法及びシステムに関する。
【００４７】
　本発明の少なくとも一つの実施の形態を詳細に説明する前に、本発明は以下の説明又は
図面に示された構造及び構成の配置の詳細にその適用を限定する趣旨ではないことを理解
すべきである。本発明は各種方法で実施又は実行される他の形態も可能である。また、こ
こで用いた語句及び用語は説明の目的のためであり、限定するものではないことを理解す
べきである。
【００４８】
　図１Ａは本発明の実施の形態による超音波画像化システム２０を絵のように示した図で
ある。
【００４９】
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　システム２０は超音波放射線を使用して患者の内部器官を走査する超音波スキャナー２
２を備えている。表示装置２４は走査された画像を表示する。ケーブル２８によりスキャ
ナー２２に接続されるプローブ２６は、通常、心臓（「対象物」と称す。）のような特定
の身体の構造物を画像化するため患者の身体に対して保持される。代わりに、プローブは
食道用プローブのように身体に挿入して用いられてもよい。プローブは画像化のために要
求される超音波ビームを送受信する。スキャナー２２はプローブ２６を制御するための制
御及び処理回路を備え、プローブにより受信された信号を処理する。
【００５０】
　図１Ｂは本発明の実施の形態による画像化システム２０で使用されるプローブ２６を絵
のように示した図である。プローブは圧電性の変換器３０のアレイを備え、フェーズドア
レイとして作動するように構成されている。送信では、各変換器はスキャナー２２により
生成された電気信号を患者の身体に送信された超音波放射線のビームに変換する。受信で
は、変換器は異なる身体の組織から反射された超音波放射線を受信し、処理のためにスキ
ャナー２２に送信された電気信号にそれを変換する。
【００５１】
　プローブ２６は、通常、水平の線形アレイに配列された数ダース及び数百までの変換器
３０を備えている。通常、２ｃｍのオーダーで、アレイの水平孔がプローブの水平なビー
ム幅及びその結果として生じる水平角解像度を供給する。「１１／２次元のプローブ」と
呼ばれる幾つかのプローブはまた垂直次元の数列の変換器を備え、垂直な扇状のビームパ
ターンを供給する。他のプローブは完全な二次元アレイの変換器を備え、水平と垂直の両
方の方向性を有するビームパターンを可能にする。そのようなプローブはスキャナーが三
次元走査を実行することを可能にする。ここでは、患者の身体に対して適切な方向で画像
化中にアレイが配置されるように、「水平」と「垂直」の用語は、単に便宜上使用されて
いる。
【００５２】
　変換器のアレイは幾つかの送受信のビームパターン及び送受信チャンネルを形成するた
めに使用される。幾つかのビームパターンは異なるアポダイゼイションを適用することに
より変換器の単一アレイを使用して合成されてもよい。受信では、アポダイゼイションは
、すべての変換器の出力を結合し、全体のアレイ出力信号を生成する前に、乗法複合係数
（「アポダイゼイション係数」）により各変換器の出力信号を乗じる処理である。相互処
理は送信で実行される。（多くの場合には一定のアポダイゼイションが送信で使用される
。）
　開示された実施の形態では、補助の受信チャンネルに適用されるアポダイゼイションは
共通のクラッター方向に基づいて決定される。発明者はクラッターの大部分が関心領域か
ら比較的遠くにある対象物から生じることを見出した。このふるまいは人間の胴の基本的
な解剖及び超音波心臓検査の測定のプローブの通常の位置による。（通常、プローブは肋
骨の間又はそれらのそばに配置される。プローブが肋骨の頂部に直接配置された場合、心
筋から関連性のある返信信号はない。）
　したがって、補助の受信チャンネルのアポダイゼイションは広いメインローブを有する
ビームパターンを生成するように設定される。変換器のアレイの有効幅（孔）はそのメイ
ンローブの角度幅に反比例するため、この要求は狭いアポダイゼイションの窓を使用する
ことと同等である。以下の方法が使用されてもよい（図３に示される典型的なビームパタ
ーンを参照）。
・補助のチャンネルのビームパターンの利得は主要なチャンネルのビームパターンのメイ
ンローブに対応するすべての角度の主要なチャンネルのビームパターンの利得より低く設
定される。
・補助のチャンネルのビームパターンの利得は主要なチャンネルのビームパターンの主要
なサイドローブに対応するすべての角度の主要なチャンネルのビームパターンの利得より
高く設定されている。
【００５３】
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　考慮する関連性のあるビームパターンは両方向の送受信パターンである。所望な幅の補
助の受信チャンネルのビームパターンを達成するため、広いビームパターンを使用して送
信することもまた好ましい。しかし、特に三次元超音波画像化では、高い回復割合の必要
性は各送信ビームのため多数の受信ビームの共通使用に導き、それは、たとえ本発明の目
的以外の目的であっても、広い送信ビームパターンを要求するため、この制約は問題がな
い。
【００５４】
　多数の三次元超音波システムは、単一の広いビームパターンを使用すると同時に多数（
通常、３２又は６４）の扇状の受信ビームパターンを使用して送信し、それぞれのビーム
パターンは別個の角度セクターを覆う。開示されたクラッターの抑制方法をＮ個の受信ビ
ームパターンを有する超音波システムに適用する時、Ｎ個の各補助の受信チャンネルが通
常使用される。最適な実行のため１つのさらなる共通の送信ビームパターンからＮ個のさ
らなるビームパターンまで変動するさらなる送信チャンネルが使用されてもよい。
【００５５】
　代わりのプローブの設計では、変換器は線形アレイより凸状に配置されている。ここに
開示した実施の形態は概念の明確化のため線形アレイのプローブについて説明しているが
、開示した発明は適切なプローブ設計と関連付けて使用されてもよい。
【００５６】
　幾つかの実施の形態では、開示された方法は、現存するプローブを利用して、現存する
超音波スキャナーのソフトウェアを更新又は改善したソフトウェアとして実行されてもよ
い。現存するスキャナーは、通常、ここに説明した機能を実行するソフトウェアにプログ
ラムされたコンピュータを備えている。（スキャナー２２は同様にこの種のコンピュータ
を備えている。）ソフトウェアは、例えば、ネットワークを介して電子形式でコンピュー
タにダウンロードされてもよく、又、代わりにＣＤ－ＲＯＭのような有形の媒体によりコ
ンピュータに供給されてもよい。さらに代わりに、ここで説明されている方法は専用のハ
ードウェアロジックで、或いはハードウェアとソフトウェアエレメントの組合せを使用し
て実行されてもよい。
【００５７】
　ここで説明されている実施の形態は２つの受信チャンネルを使用しているが、さらなる
補助の受信チャンネル又はさらなる送信チャンネルを含む他の実施の形態が使用されても
よく、さらなる自由度を可能にし、多数のクラッター反射器及び又は重要な角度幅を有す
るクラッター反射器の同時の抑制を可能にする。多数の補助の受信チャンネルの一般化さ
れたケースが以下の補遺２に記載されている。
【００５８】
　図２はクラッター抑制のない超音波画像の強いクラッターの影響を示す画像３２である
。画像３２は患者の心臓領域を走査する典型的な超音波心臓検査画像である。反射信号の
強度は、画像中の灰色レベルにより表現され、強い反射は明るい灰色レベルとして示され
る。強いクラッター領域３４は白い領域として視認可能である。
【００５９】
　一般に超音波心臓検査及び超音波画像のクラッターのため２つの主要な領域がある。第
１は、軸からそれた対象物の有効画像であり、所望な関心領域の外側に配置される。軸か
らそれたエネルギーのほとんどは、以下に説明するようにプローブの変換器のサイドロー
ブを通ってよく反射する対象物から受信される。例えば、超音波心臓検査では、主要な反
射器は通常、胸郭及び肺である。クラッターの第２の源は多重反射であり、反響とも呼ば
れる。幾つかの場合には、組織の局所的な反射特性と同様、プローブに対する走査された
組織の結合構造は顕著な割合の送信エネルギーをプローブに到達する前に組織内で前後に
はねさせる。その結果、特定のレンジゲートで測定された信号は所望な範囲に加えて不適
当な範囲からの寄与を含んでいる。不適当な範囲からの信号が高い反射力を有する対象物
に応答する場合、画像の質に重要な影響を有する。
【００６０】
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　図２に示された例のクラッターは胸郭からの強い反射の結果である。以下に説明する方
法は心臓の明瞭な画像を供給するためクラッターの影響を削減するために使用されてもよ
い。
【００６１】
　図３は、本発明の実施の形態に従って、プローブ２６の変換器３０のアレイにより使用
される典型的なビームパターンを示している。曲線３５は、通常、主要な受信チャンネル
のビームパターンとして使用される狭いビームパターンを示している。別の曲線３６は、
通常、送信ビームパターン及び補助の受信チャンネルのビームパターンとして使用される
広いビームパターンを示している。曲線３７は、出力信号の有効なビームパターンの幾何
学的な表現を示しており、以下に開示する方法によって主要なビームパターンと補助のビ
ームパターンとの間の差をとることにより生成される。強制ゼロ３８は曲線３５に示され
た狭いビームパターンの主要なサイドローブに対応する角度で見られる。

クラッター抑制方法
　図４は、本発明の実施の形態による、クラッターの影響を抑制刷るための方法を概略的
に示したフローチャートである。
【００６２】
　概念の明確化のため、本記載は単一の補助の受信チャンネルを備えたシステムに言及し
ているが、以下に説明する方法は多数の受信チャンネルを備えたシステムにも使用されて
もよい。多数の受信チャンネルの場合への開示した方法の一般化と同様、さらなる理論上
の詳細は以下の補遺２に記載されている。
【００６３】
　その方法は、送信ステップ４０において、プローブ２６の変換器３０を使用して患者の
身体に超音波放射線のビームを送信するスキャナー２２で始まる。通常、スキャナーは、
レンジゲート及び角度の用語で定義される選択領域又は目標の体積において連続的方法で
放射線のビームを掃引する。選択領域の単一走査は「フレーム」又は「リフレッシュフレ
ーム」と呼ばれている。スキャナーは連続的に連続するフレームを走査し、ビデオ状の画
像を即時に生成する。以下に記載されるクラッター抑制方法は通常、走査の各角度及びレ
ンジゲートのために繰り返される。
【００６４】
　反射ビームは、受信ステップ４２でプローブの主要な及び補助の受信チャンネルにより
受信される。上述したように、主要な及び補助の反射信号はプローブ２６により同時に受
信され、各チャンネルのために選択されたそれぞれのビームパターンに従って、主要な及
び補助のアポダイゼイション係数を変換器３０からの出力信号に乗じすることによりスキ
ャナー２２によって生成される。
【００６５】
　特定の角度及び範囲に対して主要な受信チャンネルにより受信された信号ＶＭの各サン
プルは２つの構成要素を備えている。Ｓで示された第１の構成要素は、関心領域から反射
された所望な信号である。ＣＭで示された第２の構成要素はクラッターから生じ、不適切
な方向又は範囲に関連する。
【００６６】
　ＶＭ＝Ｓ＋ＣＭ

　反射信号の特性に関して以下の仮定がなされる。
１．超音波クラッターは、通常、必ずしも尖端状でない非常に反射するエレメントから発
生する（例えば、胸郭の部分）。したがって、クラッターの寄与はすべての不適切な角度
（及び範囲）上の全体であり、各角度は受信チャンネルのビームパターンにより位相及び
大きさを与える。それにも拘らず、ほとんどの実際のケースでは、クラッターは単一の主
要な反射器としてまだ表される。
２．クラッターは、通常、所望な信号のレベルと比べて強い。
３．クラッターの反射器の時間変化は、通常、画像化システムのフレームの回復割合と比
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べて遅い。換言すれば、クラッターの自己相関時間は比較的長い。よって、少数の連続的
なフレームを考えると、クラッターは任意より一定であると考えられてもよい。
４．心臓のような動く構造物が画像化されると、関心領域から反射した所望な信号は、例
えば、急速な心臓の壁の動きにより比較的短い自己相関時間を有している。この影響は、
僅かな動きでさえかなりの信号変化を引き起こす超音波画像の特徴である「スペックルノ
イズ」により強められる。
【００６７】
　上記で引用したズワーン（Zwirn）とアクセルロッド（Akselrod）による論文は、クラ
ッターの影響を受けるピクセルが高い灰色レベルの明暗度（強いクラッターは弱いクラッ
ターより見易いため）と低い時間変化（すなわち、単一の心臓サイクルの間に僅かだけク
ラッターのグレイレベルが変化する。）により特徴付けられることを示すことによりこれ
らの点を強調している。
【００６８】
　クラッターの低い時間変化の結果として、幾つかの画像フレーム上に設定する一定のク
ラッターが影響する範囲／角度に応じて反射信号を平均化することはクラッターの寄与を
維持している間、所望な信号の寄与をかなり減少させる。クラッターにより影響されない
範囲／角度の設定のため、幾つかのフレーム上で信号を平均化することは、通常、関心領
域の組織が何らかの動作を示す限り、非常に小さい出力値となる。そのため、開示された
方法は走査された器官が超音波心臓検査のように一定量の動きを示す画像化のシナリオに
おいて特に有効である。
【００６９】
　図４の記載に戻ると、スキャナー２２は平均化ステップ４４において所定数のフレーム
で各範囲／角度の設定に応じて主要な及び補助の反射信号を平均化する。ＶＭで示される
主要な反射信号はＡ連続的なフレームで平均化され、‾ＶＭとなる。同様に、ＶＡで示さ
れる補助の反射信号はＡ連続的なフレームで平均化され、‾ＶＡとなる。
【００７０】
　（代わりの実施の形態では、走査された器官がかなりの量の動作を示さない場合に特に
適しており、‾ＶＭ及び‾ＶＡは、それぞれＡフレームにおいてＶＭ及びＶＡの最小値を
とることにより生成される。）
　２つの反射信号を平均化すると、スキャナー２２は重量計算ステップ４６において、そ
れぞれ与えられた範囲／角度の設定のための複合重量Ｗを計算する。Ｗは、
　Ｗ＝‾ＶＭ／‾ＶＡ

により与えられる。
【００７１】
　最後に、スキャナーは減算ステップ４８において、各範囲／角度の設定のためＺで示さ
れる出力信号を計算する。Ｚは複合重量Ｗに補助の反射信号ＶＡを乗じ、その結果を主要
な反射信号ＶＭから減じることにより生成される。
【００７２】
　Ｚ＝ＶＭ－ＷＶＡ

　その後、スキャナー２２は出力信号Ｚをユーザに対して表示装置２４により表示される
画像に変換する。その変換は、通常、信号の大きさを灰色レベルの強度に変換する輝度変
換機能（ＢＴＦ）を使用する。ＢＴＦは、他の適切なＢＴＦが使用されたとしても、通常
、対数関数である。
【００７３】
　その方法が適切に機能するため、十分に動的な範囲が受信チャンネルにより供給される
べきである。受信信号は強いクラッターの反射のためでさえ飽和されるべきではない。時
間利得制御（ＴＧＣ）機構が飽和を防止するためシステム２０に使用されてもよく、それ
により異なる利得が走査の異なる点で受信チャンネルに適用される。
【００７４】
　本発明の別の実施の形態では、スキャナー２２は、プローブの照準合わせに関して、到
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来角を測定し、それから主要な反射信号が発生する。クラッターの反射の到来角を識別す
ると、スキャナーは出力信号に応じて有効なビームパターンで特定の角度方向に向けてゼ
ロを配置し、それによりこの方向からのクラッターレベルを削減する。発明者は主要な受
信ビームパターンと補助の受信ビームパターンとの間の位相差（及びその結果としてこれ
らのビームパターンを通って受信される信号間の位相差）が主要な反射器とプローブの照
準合わせの間の角度の関数として典型的なコサイン形を有することを見出した。よって、
主要な受信チャンネルのメインローブを通って受信される信号は上述した位相差に基づい
て他の信号から区別することができる。例えば、αが主要な受信チャンネルのメインロー
ブがない場合に主要と補助の割合の位相（すなわち、主要な受信チャンネルと補助の受信
チャンネルとの間の位相差）である場合、メインローブを通して受信された信号は、通常
、範囲[０，α]の位相を有する。
【００７５】
　別の実施の形態では、上述した到来角の測定はクラッター抑制方法を選択的に可能にす
るために使用される。この実施の形態では、スキャナーは主要なクラッターが主要な受信
チャンネルのメインローブの外側の角度から発生することを決定した場合にのみクラッタ
ー抑制を実行する。この制限はクラッター抑制方法が主要な受信チャンネルのメインロー
ブにゼロを強制するように試みる状況を避けるのを助け、そうすることにより所望な画像
化信号を変形する。広く分配されたクラッターの場合でさえ、信号のゼロが無効になり、
ここに記載されたクラッター抑制方法はクラッターが静止している限り実質的な信号の改
善が図られるだろう。
【００７６】
　スキャナー２２によりなされた複合測定の表示装置２４により表示された画像への変換
は、通常、範囲／角度のデータをデカルト座標に変換するために補間法を必要とする。理
論上、クラッター抑制のアルゴリズムは、範囲／角度の関数として集められたサンプルデ
ータに直接か、或いは表示のために使用されるデカルト画像のいずれかに適用可能である
。いずれかの場合、両方のチャンネルからのデータは複素数でなければならない。しかし
ながら、クラッター抑制の出力は、連続的な範囲又は角度の構成の間の極端な位相変化を
示す。そのため、クラッター抑制はサンプルに直接適用されるのが好ましく、出力の大き
さは補間法のために使用されるべきである。
【００７７】
　クラッター抑制は局所的な信号の大きさを減少し、増加した大きさを示すセルを放棄す
ることが出力を改善するようになっている。さらなる例示では、主要な反射信号の平均の
大きさは出力信号の平均の大きさに正規化され、主要な反射信号の大きさと出力信号の大
きさの間のセル毎に最小値が取られる。例えば、極端に高い大きさの約１０個のエレメン
トは平均化されている間に放棄されるだろう。他の場合には、極端に小さい大きさの約１
０個のエレメントが平均化されている間に放棄されるだろう。
【００７８】
　さらに、最初のフレームと比較した時に範囲と角度の両方の周囲のセルより小さい大き
さを示すセルを変更（放棄）することは出力を改善する。これは、特に、低い時間変動を
示すセルに起こる。例示では、放棄処理は反射及び出力した信号のそれぞれの大きさを二
次元アレイにまとめることを含んでいる。
【００７９】
　主要な反射信号の大きさと出力信号アレイのそれぞれのため、セルの範囲のｙ軸とセル
の角度のｘ軸が確立される。
【００８０】
　代わりに、主要な反射信号アレイの大きさと出力信号アレイの大きさのそれぞれのため
、セルの範囲のｙ軸とセルの横の範囲のｘ軸が確立される。
【００８１】
　セルの角度を含む第１のシステムとセルの横の範囲を含む第２のシステムの上記２つの
座標システムの両方において、以下の手順が実行される。
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１．ｙ軸に沿って少なくとも３つのセルとｘ軸に沿った少なくとも３つのセルにより定義
される少なくとも１つの二次元ブロックを決定する。
２．少なくとも１つの二次元ブロックのそれぞれ内で中央のセルを決定する。
３．少なくとも１つのブロックの中央の大きさを決定し、少なくとも１つのブロックの中
央の大きさと中央のセルの大きさの間の割合を計算する。
【００８２】
　さらなる例示では、出力信号アレイの大きさの割合が主要な反射信号アレイの大きさの
割合で除され、該除された割合は出力信号の割合と主要な反射信号の割合との割合の閾値
と比較される。
【００８３】
　さらなる例示では、出力信号の大きさの中央のセルは、前記除された割合が閾値を超え
た場合に主要な反射信号の大きさの中央のセルと交換される。例示では、セルの範囲及び
セルの角度を使用して、閾値は約１０を備える。セルの範囲及びセルの横の範囲を使用し
た場合、可能な閾値は２．０～１０．０の範囲にあり、好ましくは３．８又は４．０であ
る。
【００８４】
　他の例示では、三次元の超音波心臓検査画像のために使用されるため、セルの変更のた
めの手続きは反射及び出力された信号のそれぞれの大きさを三次元アレイにまとめること
を含んでいる。
【００８５】
　主要な反射信号アレイの大きさと出力信号アレイの大きさのそれぞれのため、セルの範
囲のｙ軸と、セルの方位角のｘ軸と、セルの仰角のｚ軸が確立される。
【００８６】
　代わりに、主要な反射信号アレイの大きさと出力信号アレイの大きさのそれぞれのため
、セルの範囲のｙ軸と、セルの横の範囲の方位角のｘ軸と、セルの横の範囲の仰角のｚ軸
が確立される。
【００８７】
　セルの方位角とセルの仰角を含む第１のシステムと、セルの横の範囲の方位角とセルの
横の範囲の仰角を含む第２のシステムの、上記２つの座標軸の両方において、以下の手順
が実行される。
１．ｘ，ｙ及びｚ軸のそれぞれに沿って少なくとも３つのセルにより定義される少なくと
も１つの三次元ブロックを決定する。
２．少なくとも１つの二次元ブロックのそれぞれ内で中央のセルを決定する。
３．少なくとも１つの三次元ブロックの中央の大きさと主要な反射信号アレイの大きさの
ための中央のセルの大きさと出力信号アレイの大きさと間の割合を決定する。
【００８８】
　さらなる例示では、出力信号アレイの大きさの割合が主要な反射信号アレイの大きさの
割合で除され、該除された割合は出力信号の割合と主要な反射信号の割合との割合の閾値
と比較される。
【００８９】
　さらなる例示では、出力信号の大きさの中央のセルは、前記除された割合が閾値を超え
た場合に主要な反射信号の大きさの中央のセルと交換される。例示では、セルの範囲とセ
ルの方位角とセルの仰角とを使用して、閾値は約１０を備える。セルの範囲とセルの横の
方位角とセルの横の範囲の仰角を使用した場合、可能な閾値は２．０～１０．０の範囲に
あり、好ましくは３．８又は４．０である。
【００９０】
　三次元の超音波心臓検査画像化システムや一般の超音波画像化システムでは、受信チャ
ンネルの処理は、通常、十分に高いフレームのリフレッシュ割合を供給するために最適化
される。受信チャンネルの利用を増大させながらリソースへのさらなる歪を最小限にする
ため、複合重量ＷはＡフレームがＡ＞１となる度に一度だけ更新される。
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【００９１】
　Ａ’フレーム（Ａ’＜Ａ）上での平均化が許容できる結果を生み出す場合に特に最適な
別の実施の形態では、出力信号Ｚ（ＶＭ－ＷＶＡ）に直接対応する合成ビームパターンは
適切に合成されたアポダイゼイションにより信号受信チャンネルを使用して合成される。
合成したアポダイゼイションはＰＭ－ＷＰＡにより与えられ、ＰＭ及びＰＡはそれぞれ主
要な受信チャンネル及び補助の受信チャンネルを生成する最初のアポダイゼイションであ
る。結合されたアポダイゼイションはそれぞれの範囲／角度の設定のために計算及び格納
される。この方法を使用すると、複合重量ＷはＡ’フレーム毎に一度だけ再計算される。
【００９２】
　ここで使用されているように「約」という用語は＋－５０％まで及ぶ。
【００９３】
　上述した実施の形態は特に超音波心臓検査画像化に関連しているが、本発明の原理は、
他の非医学の超音波の適用と同様に、他の身体の器官の超音波画像化にも同様に適用可能
である。
【００９４】
　さらに、本特許の存続期間の間、多くの関連性のあるデリバリーシステムが開発される
だろうが、クラッター抑制という用語はそのような新しいすべての技術を優先的に含むこ
とを意図している。
【００９５】
　明瞭のため別々の実施の形態の文脈で記載された本発明の一定の特徴は一つの実施の形
態の組合せで供給されることが認識される。反対に、簡潔のため一つの実施の形態に記載
されている本発明の各種特徴はまた別々に或いは適切なサブコンビネーションで供給され
る。
【００９６】
　本発明は特定の実施の形態に関連して説明されているが、当業者によって多くの変更、
修正及び変形が可能であることは明らかである。したがって、添付した請求項の精神及び
広い範囲内にあるそのようなすべての変更、修正及び変形を包含することを意図している
。本明細書に記載したすべての刊行物、特許及び特許出願は、各個々の刊行物、特許又は
特許出願がここに参考のために組み込まれるために特に個別に示されているような程度ま
で、参照のため明細書に完全に組み込まれている。さらに、本出願の参考文献の引用又は
識別はそのような参考文献が本発明の従来技術として利用することを許可するものと解釈
されるべきではない。
補遺
システムシミュレーション
　上述した方法はその可能性及び性能を証明するため発明者によりシミュレートされた。
例示的なシミュレーションの結果は以下に説明されている。シミュレーションは、商業上
の超音波技術を評価するための標準ツールである超音波システムのためのフィールド－Ｉ
Ｉシミュレーターに基づいている。シミュレーションは以下の構成を仮定している。
・６４×２６エレメントからなる二次元変換器
・各変換器のエレメントの高さ及び幅が０．４５２ｍｍで、（両軸の）隣接エレメント間
の距離が２．５μｍ。変換器の全体の幅が２．９ｃｍで、その全体の高さが１．１８ｃｍ
。
・伝送周波数が１．７ＭＨｚ。
・送信のビームパターンは、変換器の中心から６ｃｍの距離で画像化平面に配置された単
一の焦点を利用する。受信のビームパターンは動的で、現在の範囲に焦点を一致する。
・送信又は受信のいずれもアポダイゼイションが使用されない。
【００９７】
　結果として生じる二方向方位角のビームパターンが図５に示されており、二方向の仰角
のビームパターンが図６に示されている。
【００９８】
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　シミュレーションの２つの基本設定が創り出される。
・目に見える図の目的のため、クラッター抑制方法は合成器官に適用され、その超音波画
像はクラッターにより影響される。クラッターの二つのタイプが考えられる。
【００９９】
　　・肺の影響をシミュレートする分配されたクラッター
　　・胸郭の影響をシミュレートする強く局在化されたクラッター
・クラッターの残留物を定量化するため、その方法の出力は２つのタイプの構成のため計
算される。
【０１００】
　　・２つの反射器を含む構成－関心のデータに対応したものと、クラッターを表すもの
。
【０１０１】
　　・関心の対象物に加えて、２つのクラッター源を含む構成。
【０１０２】
　すべての結果は各種シナリオで我々の方法の強さと有効性を支持している。

　目に見える図－分配されたクラッター
　このシミュレーションの設定では、我々の方法は合成器官に適用され、その超音波画像
は分配されたクラッターにより影響を受ける。走査された対象物は長円形状を成し、それ
は左室の粗い近似値である。
【０１０３】
　シミュレートされたシナリオは図７に記載されている。（図７の下部において黒点によ
り示された）変換器は、（０，０，０）に配置され、その側面はｘ軸に平行である。１３
０００の点状の散乱が使用される。
・ｘ－ｚ平面（ｙ＝０）に配置された（図７において黒点で示されている）５０００の目
標の散乱。
・ｙ＝－０．７５ｃｍとｙ＝０．７５ｃｍの間で目標の上方に任意に配置された（図７に
おいて灰色の丸で示されている）３０００の斑点状の散乱。
・ｙ∈[－２．５，－１]ｃｍとｙ∈[１，２．５]ｃｍの領域に任意に配置された（図７に
おいて灰色の×印で示されている）５０００のクラッターの散乱。
【０１０４】
　各目標の散乱の反射係数は２０であり、クラッターの散乱の反射係数は５００＋－３０
である。斑点状の散乱の反射係数はフィールド－ＩＩツールにより任意に設定される。
【０１０５】
　クラッターがない時に結果として生じる画像が図８に表示されている。クラッターが追
加されると、図９の画像を得る。クラッター抑制方法を適用後、図１０の結果が達成され
る。関心の対象物は顕著なアーチファクトを示さず、我々の手順はクラッターレベルを著
しく削減した。
【０１０６】
　図８～１０は対数輝度移動関数（ＢＴＦ）を使用して作られることに注目すべきである
。すべての画像は目標の中央映像強度がすべてのケースで同一であると仮定するために正
規化される。
【０１０７】
　クラッター抑制を定量化するため、クラッター抑制手続きを適用した前後の信号の大き
さの２乗メジアン間の割合であるクラッター抑制割合を定義した（メジアンは長円の外側
の大きなブロック上で計算される）。現在の構成の抑制割合は１０ｄＢであり、十分のよ
うに思える。

　目に見える図－強く局在化されたクラッター
　このシミュレーションの設定は、異なるクラッター源が存在する同一の合成器官を使用
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し、それは、超音波心臓検査画像での一つの肋骨の影響を示している。
【０１０８】
　シミュレートされたシナリオは図１１に記載されている。この場合も同様に、（図７の
下部において黒点により示された）変換器は、（０，０，０）に配置され、その側面はｘ
軸に平行である。ここで使用される反射器の構成は、
・ｘ－ｚ平面（ｙ＝０）に配置された（図１１において黒点で示されている）５０００の
目標の散乱。
・ｙ＝－０．７５ｃｍとｙ＝０．７５ｃｍの間で目標の上方に任意に配置された（図１１
において灰色の丸で示されている）１０００の斑点状の散乱。
・半径が０．１２５ｃｍの６１のリングに配置された（図１１において灰色の×印で示さ
れている）５４９０のクラッターの散乱。各リングは等角度位置に配置された９０の反射
器を含んでいる。リングの中央はｘ＝０、ｙ＝１．１２５ｃｍで配置され、ｚは２ｃｍと
８ｃｍの間を変化する（ｚは０．１ｃｍ単位で変化する）。
【０１０９】
　各目標の散乱の反射係数は２０であり、クラッターの散乱の反射係数は１０００である
。斑点状の散乱の反射係数はフィールド－ＩＩツールにより任意に設定される。
【０１１０】
　結果として生じるクラッター源は実在のクラッター源より強い影響を有するが、これら
のパラメーターは立証の目的のために選択された事実に気付いた。
【０１１１】
　クラッターがない時に結果として生じる画像が図１２に表示されている。クラッターが
追加されると、図１３の画像を得る。クラッター抑制アルゴリズムの出力が図１４に示さ
れている。図１４のクラッター残留物は図１３のクラッターより非常に低い映像強度を有
し、そのため、抑制割合は高い（１３ｄＢ）。その上さらに、図１４は合成器官の下部の
診断のために使用され、図１３の対応する領域の画像の質は臨床診断にとって不十分であ
る。これらの結果は我々の技術の有効性をさらに支持する。
【０１１２】
　図１２～１４は対数ＢＴＦを使用して作られることに注目すべきである。すべての画像
は目標の中央映像強度がすべてのケースで同一であると仮定するために正規化される。

　クラッター抑制の定量化－単一のクラッター源
　このシミュレーションのグループでは、クラッター抑制を適用する前後に推定された信
号が、１セットの２つの反射器のために計算される。一方は関心領域の中央にあり、他方
（クラッター）は同一範囲であるが、△θ（△θ∈[１０°，３４°]）の角度差にある。
第１の反射器は点状であり、第２の反射器は幅が変化する（０．１°と５°を０．１°単
位で変化する）。第１の反射器の反射係数は第１の反射器より約１０５倍大きい。
【０１１３】
　結果はクラッターの角度差△θと角度幅の２つのパラメーターに依存する。図１５は、
クラッター抑制前に実際の信号の大きさにより除された推定の信号の大きさを示している
。図１６は、クラッター抑制後に実際の信号の大きさにより除された推定の信号の大きさ
を示している。図１７はクラッター抑制の前後の信号の大きさ間の割合を示している。す
べての３つの図面（図１５～１７）では、結果はクラッターの角度幅上での平均化後を示
しており、その値は△θ当りのエラーバーとして現れる。図１８は、クラッター抑制の前
（黒）後（灰色）に実際の信号の大きさにより除された推定の信号の大きさを示している
。その結果は、角度差△θ上での平均化の後を示しており、その値は角度幅当りのエラー
バーとして現れる。
【０１１４】
　図１５～１８の結果によれば、クラッター抑制の出力は関心領域から実際の信号に非常
に近く、クラッター抑制のない測定値は非常に異なる。これらの結果は各種角度位置で比
較的広いクラッター源を処理する我々の処理の能力を立証している。
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　クラッター抑制の定量化－２つのクラッター源
　これらのシミュレーションでは、クラッター抑制を適用する前後に推定された信号が、
１セットの３つの反射器のために計算される。一方は関心領域の中央にあり、他方（クラ
ッター）は同一範囲であるが、２つの異なる角度（角度差はそれぞれ△θ１と△θ２であ
る。すべての反射器は点状であるが、異なる反射係数を有している（２つのクラッター反
射器の反射係数はそれぞれ第１の反射器より１０４～１０５倍大きい）。図１９は、クラ
ッター抑制前に実際の信号の大きさにより除された推定の信号の大きさを示している。図
２０は、クラッター抑制後に実際の信号の大きさにより除された推定の信号の大きさを示
している。図１９～２０の結果は強いクラッター反射器（△θ２）と弱いクラッター反射
器（△θ１）の角度位置の関数として示されている。各灰色レベルに対応する値は画像の
右側に配置されるカラーバーに現れる。
【０１１５】
　図１９によれば、クラッター抑制前の推定の信号の大きさは強い反射器にほとんど依存
し（すなわち、△θ２当りの信号は△θ１により僅かだけ変化する）、通常、実際の信号
の大きさより非常に高い。対照的に、クラッター抑制の出力（図２０参照）は両方の反射
器の位置に依存し、ほとんどの場合、正しい信号に非常に類似している。これらの結果は
、アルゴリズムが鋭敏で、単一の主要なクラッター源と同様に、分配されたクラッターを
処理することを明らかに示している。
【０１１６】
　ほとんどの画像プラットフォームでは、信号の大きさを灰色レベルの強度に変換するた
めに使用されるＢＴＦは線形より対数であり、クラッター抑制後の信号レベルが（ここで
は最悪の場合のシナリオである）実際の関連性のある信号の２５％だけの場合でさえ、視
覚の影響があまりないようになっている。
補遺－超音波クラッター抑制の理論
　以下に記載する通常の方法は１個の主要な受信チャンネルとＮ個の補助の受信チャンネ
ルを備えたプローブを考える。クラッターはＶＭで示される主要なチャンネルにより受信
された複合信号と、Ｖで示されるＮ個の補助のチャンネルから受信された信号との線形組
合せを計算することにより抑制され、Ｖ＝（Ｖ１，Ｖ２，．．．，ＶＮ）Ｔである。
Ｚ＝ＶＭ－ＷＴＶであり、Ｗは複合重量のベクトル、Ｚは出力信号、演算子Ｔはマトリッ
クスの転位である。重量ベクトルＷは最大抑制を与えるように計算され、主要な受信チャ
ンネルのメインローブから受信された所望な信号で最小の影響を有する。クラッターは一
定時間の自己相関関数を有する確率過程のサンプルと考えられる。
【０１１７】
　そのため、最適な重量ベクトルＷは中央の２乗予測エラーを最小化することにより決定
され、ＰＺで示される出力信号の残留クラッター力に等しい。
【０１１８】
　ＰＺ＝Ｅ（｜Ｚ｜２）＝Ｅ（｜ＶＭ－ＷＴＶ｜２）
Ｅ（・）は統計的な予想を示す。最適化問題に対する解決策は、Ｗ＝ｃＭ－１Ｒにより与
えられる。ここで、ｃは不定数、Ｍ－１はサンプルＶのセットのＮ次元の共分数マトリッ
クスの逆関数で、ＲはＶＭとＶの間の関係を示すＮ次元の共分数ベクトルであり、
　Ｍ＝Ｅ（Ｖ＊ＶＴ）
　Ｒ＝Ｅ（ＶＭＶ＊）
である。（アステリスク＊は複合結合を示す。）
　例えば、一つの補助ビームと一つのクラッター信号の簡単なケースでは、
　Ｚ＝ＶＭ－ＷＴＶ
　Ｗ＝Ｅ（ＶＭＶＡ

＊）／Ｅ（｜ＶＡ｜２）
となる。ここで、ＶＡは補助のチャンネルから受信した信号である。
【０１１９】
　上記により与えられた結果はレーダー及び通信システムのサイドローブ抑制（ＳＬＣ）
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の理論に形式的に類似している。この理論のさらなる詳細は、例えば、ファリナ（Farina
）による「レーダーシステムのアンテナベースの信号処理」（Artech House、１９９２年
１月）という表題の書籍の第４章の９５～１０３頁に記載されている。
【図面の簡単な説明】
【０１２０】
【図１Ａ】本発明の実施の形態による超音波画像化システムを絵のように示した図である
。
【図１Ｂ】本発明の実施の形態による超音波画像化システムで使用されるプローブを絵の
ように示した図である。
【図２】クラッターの影響を示す超音波画像である。
【図３】本発明の実施の形態による変換器アレイのビームパターンを概略的に示す図であ
る。
【図４】本発明の実施の形態によるクラッターの影響を抑制する方法を概略的に示すフロ
ーチャートである。
【図５】本発明の実施の形態による、模擬実験で使用される二方向の方位角及び仰角のビ
ームパターンを概略的に示す図である。
【図６】本発明の実施の形態による、模擬実験で使用される二方向の方位角及び仰角のビ
ームパターンを概略的に示す図である。
【図７】本発明の実施の形態による、クラッターの影響を抑制するための方法の視覚実験
のために使用される擬似の科学的モデルを示す図である。
【図８】本発明の実施の形態による、クラッターの影響を抑制するための方法を視覚的に
説明する擬似画像を示す図である。
【図９】本発明の実施の形態による、クラッターの影響を抑制するための方法を視覚的に
説明する擬似画像を示す図である。
【図１０】本発明の実施の形態による、クラッターの影響を抑制するための方法を視覚的
に説明する擬似画像を示す図である。
【図１１】本発明の実施の形態による、クラッターの影響を抑制するための方法の視覚実
験のために使用される擬似の科学的モデルをさらに示す図である。
【図１２】本発明の実施の形態による、クラッターの影響を抑制するための方法を視覚的
に説明する擬似画像をさらに示す図である。
【図１３】本発明の実施の形態による、クラッターの影響を抑制するための方法を視覚的
に説明する擬似画像をさらに示す図である。
【図１４】本発明の実施の形態による、クラッターの影響を抑制するための方法を視覚的
に説明する擬似画像をさらに示す図である。
【図１５】本発明の実施の形態による、擬似の信号の大きさを概略的に示す図である。
【図１６】本発明の実施の形態による、擬似の信号の大きさを概略的に示す図である。
【図１７】本発明の実施の形態による、擬似の信号の大きさを概略的に示す図である。
【図１８】本発明の実施の形態による、擬似の信号の大きさを概略的に示す図である。
【図１９】本発明の実施の形態による、擬似の信号の大きさを概略的に示す二次元のグラ
フである。
【図２０】本発明の実施の形態による、擬似の信号の大きさを概略的に示す二次元のグラ
フである。
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