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(57)【特許請求の範囲】
【請求項１】
　光干渉断層撮影（ＯＣＴ）装置によって実行される、サンプルの或る領域内の血流を生
体内（in vivo）で測定する方法であって、
　前記領域に対するＯＣＴスペクトルのＭ－Ｂスキャンを取得することであって、個々の
Ｍ－Ｂスキャンは、同一のスキャン位置で複数のＢ－スキャンを含む、ことと、
　前記ＯＣＴスペクトルのＭ－Ｂスキャンを、前記ＯＣＴスペクトルの複数のスペクトル
帯域のそれぞれの画像へとスペクトル分割することと、
　前記複数のスペクトル帯域における前記Ｍ－Ｂスキャンの相関除去値から流動画像を取
得することと、
　前記ＯＣＴスペクトルのＭ－Ｂスキャンから反射率強度画像を取得することと、
　前記反射率強度画像内の１つ以上の指標を特定することと、
　前記特定された１つ以上の指標に基づき前記流動画像を区分化して、区分化流動画像を
取得することと、
　前記区分化流動画像に基づき、前記サンプルの前記領域に関連付けられた流動指数及び
血管密度を決定することと、
　を含む方法。
【請求項２】
　前記反射率強度画像から正面反射率画像を取得することと、
　前記区分化流動画像から正面区分化流動画像を取得することと、
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　前記正面反射率画像上で１つ以上の指標を特定することと、
　前記正面反射率画像上で特定された前記１つ以上の指標に基づき前記正面区分化流動画
像を区分化して、区分化正面流動画像を生成することと、
　を更に含み、
　前記区分化流動画像に基づき前記流動指数及び前記血管密度を決定することは、前記区
分化正面流動画像に基づいて前記流動指数及び前記血管密度を決定することを含む、請求
項１に記載の方法。
【請求項３】
　前記正面反射率画像を取得することは、前記反射率強度画像のそれぞれの横断位置で前
記反射率強度画像の最大反射率を特定することを含み、
　前記正面区分化流動画像を取得することは、前記区分化流動画像のそれぞれの横断位置
で前記区分化流動画像の最大相関除去値を特定することを含む、請求項２に記載の方法。
【請求項４】
　前記流動指数を決定することは、

に従って実行され、
　当該式中、Dは前記流動画像からの前記相関除去値に相当し、Aは前記区分化正面流動画
像の領域に相当し、Vは、前記領域のそれぞれの位置が血管を有すると判定された場合に
「１」の値を有し、また、前記領域の前記それぞれの位置が血管を有しないと判定された
場合に「０」の値を有する、請求項２に記載の方法。
【請求項５】
　前記血管密度を決定することは、

に従って実行され、
　当該式中、Aは前記区分化正面流動画像の領域に相当し、Vは、前記領域のそれぞれの位
置が血管を有すると判定された場合に「１」の値を有し、また、前記領域の前記それぞれ
の位置が血管を有しないと判定された場合に「０」の値を有する、請求項２に記載の方法
。
【請求項６】
　前記１つ以上の指標は、内部限界膜（ＩＬＭ）、神経腔開口（ＮＣＯ）、内部断片／外
部断片（ＩＳ／ＯＳ）接合、網膜色素上皮（ＲＰＥ）、又は中心窩無血管領域（ＦＡＺ）
を含む、請求項１に記載の方法。
【請求項７】
　前記流動画像を区分化することは、前記区分化流動画像を取得するための前記特定され
た１つ以上の指標に対して方向付けられた楕円マスクを用いて実行される、請求項１に記
載の方法。
【請求項８】
　前記流動指数は、前記区分化流動画像の区分化領域における平均相関除去値に相当する
、請求項１に記載の方法。
【請求項９】
　前記血管密度は、前記区分化流動画像における、血管によって占められる区分化領域の
割合に相当する、請求項１に記載の方法。
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【請求項１０】
　前記流動指数及び前記血管密度に基づいて総網膜血流を決定することを更に含む、請求
項１に記載の方法。
【請求項１１】
　前記流動指数及び前記血管密度に基づいて体積血流速度を決定することを更に含む、請
求項１に記載の方法。
【請求項１２】
　前記流動画像はＯＣＴ血管造影である、請求項１に記載の方法。
【請求項１３】
　生体内（in vivo）サンプルにおける血流を定量的に測定するシステムであって、
　前記生体内サンプル上で光干渉断層撮影（ＯＣＴ）スペクトルのＭ－Ｂスキャンを実行
するための光干渉断層撮影（ＯＣＴ）装置であって、個々のＭ－Ｂスキャンは、同一のス
キャン位置で複数のＢ－スキャンを含む、ＯＣＴ装置と、
　前記ＯＣＴ装置に結合された１つ以上のプロセッサと、
を備え、
　前記１つ以上のプロセッサは、
　　分割スペクトル振幅相関除去血管造影（ＳＳＡＤＡ）イメージングプロセスを用いて
、前記Ｍ－Ｂスキャンから流動画像を取得することであって、前記流動画像は前記Ｍ－Ｂ
スキャンから決定された相関除去値を含む、ことと、
　　前記ＯＣＴスペクトルのＭ－Ｂスキャンから反射率強度画像を取得することと、
　　前記反射率強度画像内の１つ以上の指標を特定することと、
　　前記特定された１つ以上の指標に基づき前記流動画像を区分化して、区分化流動画像
を取得することと、
　　前記区分化流動画像に基づき、前記生体内サンプルに関連付けられた流動指数及び血
管密度を決定することと、
　を前記ＯＣＴ装置に実行させるように適応されている、システム。
【請求項１４】
　前記１つ以上のプロセッサは、
　　前記反射率強度画像から正面反射率画像を取得することと、
　　前記区分化流動画像から正面区分化流動画像を取得することと、
　　前記正面反射率画像上で１つ以上の指標を特定することと、
　　前記正面反射率画像上で特定された前記１つ以上の指標に基づき前記正面区分化流動
画像を区分化して、区分化正面流動画像を生成することと、
　を前記ＯＣＴ装置に実行させるように更に適応され、
　前記区分化流動画像に基づき前記流動指数及び前記血管密度を決定するために、前記Ｏ
ＣＴ装置は、前記区分化正面流動画像に基づき前記流動指数及び前記血管密度を決定する
、請求項１３に記載のシステム。
【請求項１５】
　前記正面反射率画像を取得するために、前記ＯＣＴ装置は、前記反射率強度画像のそれ
ぞれの横断位置で前記反射率強度画像の最大反射率を特定し、
　前記正面区分化流動画像を取得するために、前記ＯＣＴ装置は、前記区分化流動画像の
それぞれの横断位置で前記区分化流動画像の最大相関除去値を特定する、請求項１４に記
載のシステム。
【請求項１６】
　前記流動指数は、
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に従って決定され、
　当該式中、Dは前記流動画像からの前記相関除去値に相当し、Aは前記区分化正面流動画
像の領域に相当し、Vは、前記領域のそれぞれの位置が血管を有すると判定された場合に
「１」の値を有し、また、前記領域の前記それぞれの位置が血管を有しないと判定された
場合に「０」の値を有する、請求項１４に記載のシステム。
【請求項１７】
　前記血管密度は、

に従って決定され、
　当該式中、Aは前記区分化正面流動画像の領域に相当し、Vは、前記領域のそれぞれの位
置が血管を有すると判定された場合に「１」の値を有し、また、前記領域の前記それぞれ
の位置が血管を有しないと判定された場合に「０」の値を有する、請求項１４に記載のシ
ステム。
【請求項１８】
　前記１つ以上の指標は、内部限界膜（ＩＬＭ）、神経腔開口（ＮＣＯ）、内部断片／外
部断片（ＩＳ／ＯＳ）接合、網膜色素上皮（ＲＰＥ）、又は中心窩無血管領域（ＦＡＺ）
を含む、請求項１３に記載のシステム。
【請求項１９】
　前記流動画像は、前記区分化流動画像を取得するための前記特定された１つ以上の指標
に対して方向付けられた楕円マスクを用いて区分化される、請求項１３に記載のシステム
。
【請求項２０】
　前記流動指数は、前記区分化流動画像の区分化領域における平均相関除去値に相当する
、請求項１３に記載のシステム。
【請求項２１】
　前記血管密度は、前記区分化流動画像における、血管によって占められる区分化領域の
割合に相当する、請求項１３に記載のシステム。
【請求項２２】
　前記１つ以上のプロセッサは、前記ＯＣＴ装置に、前記流動指数及び前記血管密度に基
づいて総網膜血流を決定させるように更に適応される、請求項１３に記載のシステム。
【請求項２３】
　前記１つ以上のプロセッサは、前記ＯＣＴ装置に、前記流動指数及び前記血管密度に基
づいて体積血流速度を決定させるように更に適応される、請求項１３に記載のシステム。
【請求項２４】
　前記流動画像はＯＣＴ血管造影である、請求項１３に記載のシステム。

【発明の詳細な説明】
【技術分野】
【０００１】
［関連出願に対する相互参照］
　本出願は、２０１２年９月１０日に出願された“ＱＵＡＮＴＩＦＩＣＡＴＩＯＮ　ＯＦ
　ＬＯＣＡＬＣＩＲＣＵＬＡＴＩＯＮ　ＷＩＴＨ　ＯＣＴ　ＡＮＧＩＯＧＲＡＰＨＹ”と
題された米国仮特許出願整理番号６１／６９９，２５７ならびに、２０１３年３月１５日
に出願された“ＩＮ　ＶＩＶＯ　ＱＵＡＮＴＩＴＡＴＩＶＥ　ＯＰＴＩＣＡＬ　ＦＬＯＷ
　ＩＭＡＧＩＮＧ”と題された米国仮特許出願整理番号６１／７９９，５０２に対する利
益を享受する権利を主張する。これらの仮特許出願に対する優先権は明白に主張され、こ
れらの仮特許出願の開示は、その全体において、参照によって本明細書に組み入れられる
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。
【０００２】
　本開示は、概して、生物医学的イメージングに関し、より詳細には、光干渉断層撮影お
よび血管造影に関連する方法、装置およびシステムに関する。
【背景技術】
【０００３】
［政府支援への謝辞］
　本発明は、Ｎａｔｉｏｎａｌ　Ｉｎｓｔｉｔｕｔｅｓ　ｏｆ　Ｈｅａｌｔｈによって与
えられた助成金番号Ｒ０１－ＥＹ０１３５１６の下で政府支援を得て行われた。政府は、
本技術における或る権利を有する。
【０００４】
　糖尿病網膜症、加齢黄斑変性症および緑内障は、血管障害および循環の損傷が観察され
る典型的な眼性疾患である。例えば、視神経内の眼球微小循環の機能障害が緑内障の進展
に影響することを、証拠の増加が示唆している。眼球循環の定量化は、このように、眼科
疾患の診断にとって重要である。
【０００５】
　現在、多数の方法が眼球灌流を測定するために使用されている。フルオレセイン（ｆｌ
ｕｏｒｅｓｃｅｉｎ）血管造影（ＦＡ）は、健常および疾病状態において有用な定量化情
報を提供する。しかしながら、ＦＡは表面網膜血管のみを示し、視神経頭（ＯＮＨ）内の
微小循環、脈絡膜血流などの深い灌流を評価することができない。さらに、色素の注入は
、吐き気およびアナフィラキシ－（ａｎａｐｈｙｌａｘｉｓ：即時型過敏反応）を引き起
こす可能性があり、定期的な緑内障評価用の手段としては望ましくない。微細な網膜領域
における毛細血管血流をサンプリングするレーザドップラー流速計測法［例えば、Ｈｅｉ
ｄｅｌｂｅｒｇ　網膜流量計（ＨＲＦ）］および血流速度のスポットサンプルを提供する
レーザスペックルフローグラフィーの双方は、疾病グループと健常グループの間の相違を
示すことができる。しかしながら、これらの方法によって提供される測定値は、信号強度
に対する依存性および微小なサンプル領域の位置に依存するので、変動し易いために診断
用途で利用できない。磁気共鳴イメージング（ＭＲＩ）は、ＯＮＨ灌流を定量的に画像化
するために提案されたが、この方法における主な制限要因は、ＯＮＨの微細な寸法および
焦点もしくは緩やかな循環を十分に検出することができない解像度限界である。
【０００６】
　光干渉断層撮影（ＯＣＴ）は、眼性疾患の診断および管理のために広く利用されてきた
イメージング技術である。干渉検出技術として、ＯＣＴは、血流における情報を提供する
後方散乱光のドップラー周波数シフトを検出することができる。ドップラーＯＣＴは、緑
内障、視神経症および糖尿病網膜症の患者における総網膜血流（ＴＲＢＦ）を測定するた
めに利用されてきた。この方法では、中心網膜血管からの全体の血流を定量化することが
できるが、局所微小循環は、分析することができない。なぜなら、速度範囲が低すぎて、
正確なドップラー測定ができないからである。局所微小循環を測定するために、我々は、
超高速度ＯＣＴを利用する高品質三次元（３Ｄ）血管造影を提供する、分割スペクトル振
幅相関除去血管造影（ＳＳＡＤＡ）アルゴリズムを近年開発した。ＳＳＡＤＡは、等方性
寸法の解像度セルにおける反射率の変化に基づくものであるため、横断方向および軸方向
の移動に対して感受性が等しい。したがって、ビーム入射角度に依存しない局所微小循環
灌流のより偏りのない計算を提供することが可能である。対照的に、ドップラーおよび位
相分散ＯＣＴ血管造影の双方は、横断方向の流れよりも軸方向の流れに対して感受性が高
い。したがって、ＳＳＡＤＡは、異なる血管床内の微小循環の定量的血管造影用の良好な
素地となる可能性がある。
【０００７】
　生物学的組織および脈管構造の生体内（in vivo）三次元マッピングは、生物学的組織
の高散乱特性および吸収特性によって困難である。現在の幾つかの方法は、低速スキャン
速度を有し、生体内三次元イメージングを困難なものとしている。より高速のスキャン速
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度を有する幾つかの他の技術は、重ね合わせ画像を作成しないと生物学的組織へと深くス
キャンすることができないためにいまだ不十分であり、興味ある組織をスキャンするため
の侵襲的手順の利用を必要とする。より深いイメージング用の多くの技術は、移動してい
る物質（例えば血流）を有する組織の深いイメージングを提供することができない。した
がって、血流などの構造および／もしくは組織の動きを有効に画像化するための方法は、
実質上、臨床的に重要である。
【０００８】
　光干渉断層撮影（ＯＣＴ）は、生物学的組織の高解像度、深度分析型断面三次元（３Ｄ
）イメージング用のイメージング法である。その多くの用途のうちで、特に眼球イメージ
ングは、広く普及した臨床応用を見出してきた。ここ十年で、光源および検出技術の開発
によって、フーリエドメインＯＣＴ（スペクトル（スペクトロメーターベース）ＯＣＴお
よび掃引光源ＯＣＴを含む）が、時間ドメインＯＣＴシステムよりも感度およびイメージ
ング速度の点で優れた性能を示してきた。高速度フーリエドメインＯＣＴは、構造のみな
らず血流を画像化することもより容易にした。この機能的拡張は、まず、隣接するＡ－ラ
インスキャン間の位相差を評価することによって血流を画像化するドップラーＯＣＴによ
って実証された。ドップラーＯＣＴは、より大きい血管における血流を画像化ならびに測
定することができるが、血管外組織における生物学的運動から微細な血管における低速流
体を区別することが困難である。網膜血管のイメージングにおいては、ドップラーＯＣＴ
は、ＯＣＴビームに対して大部分の血管がほぼ垂直であるというさらなる制約に遭遇し、
それによってドップラーシフト信号の検出可能性がビーム入射角度に決定的に依存する。
したがって、ビーム入射角度に依存しない他の技術は、網膜および脈絡膜血管造影用に特
に魅力的である。
【０００９】
　幾つかのＯＣＴベースの技術は、生体内でヒトの眼球内の微小血管ネットワークを画像
化するための開発が成功した。その一例は、眼球マイクロ血管造影（ｏｐｔｉｃａｌ　ｍ
ｉｃｒｏａｎｇｉｏｇｒａｐｈｙ：ＯＭＡＧ）であり、網膜および脈絡膜層双方における
微細な脈管構造を分析することができる。ＯＭＡＧは、静的および動的散乱から散乱信号
を分離するために、改良型Ｈｉｌｂｅｒｔ変換を利用することによって動作する。低速ス
キャン軸に沿ってＯＭＡＧアルゴリズムを適用することによって、毛細血管血流の高感度
イメージングを達成することができる。しかしながら、高感度ＯＭＡＧは、ドップラー位
相シフトを分析することによってバルク運動の精密な除去を必要とする。このように、高
感度ＯＭＡＧは、システムもしくは生物学的位相不安定性由来の影響を受けやすい。位相
分散およびドップラー分散などの関連する他の方法は、微小血管流から微細な位相変化を
検出するために開発された。これらの方法は、非垂直ビーム入射を必要とせず、横断方向
および軸方向流体の双方を検出することができる。それらは、網膜および脈絡膜微小血管
ネットワークを可視化することに成功した。しかしながら、これらの位相ベースの方法も
、バルク組織の軸方向運動による、バックグラウンドドップラー位相シフトの非常に精密
な除去を必要とする。その影響は、ＯＣＴシステムおよび横断方向の組織の運動における
位相ノイズによって導入され、これらも除去する必要がある。
【００１０】
　現在までに、前述されたアプローチの大部分は、スペクトルＯＣＴに基づき、位相シフ
トを評価するために高い位相安定性を提供するか、または血流の結果として生じる位相コ
ントラストを識別する。スペクトルＯＣＴと比較して、掃引光源ＯＣＴは、周期的調整お
よびタイミング可変性から、位相変化の別の原因を導入する。これによって、位相ベース
の血管造影をよりノイズの多いものにする。掃引光源ＯＣＴにおいて位相ベースの血管造
影法を利用するために、システム位相ノイズを低減するためのより複雑なアプローチが必
要となる。一方、掃引光源ＯＣＴは、イメージング範囲がより大きい、信号ロールオフが
深度にあまり依存しない、縞ができないため信号損失があまり誘発されないなど、スペク
トルＯＣＴに対する幾つかの利点を提供する。このように、位相安定性に依存しない血管
造影法は、掃引光源ＯＣＴの利点を十分に活用するための最高の選択であることがある。
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本文脈において、振幅ベースのＯＣＴ信号解析は、眼科微小血管イメージングに対して有
利となることがある。
【００１１】
　微小血管イメージングにおけるＯＣＴ適用に関連する一つの困難は、生体内もしくはｉ
ｎ　ｓｉｔｕ（生体内原位置）生物学的サンプルから取得されるＯＣＴ画像においていた
るところにあるスペックルの存在に由来する。スペックルは、ランダムな経路長を有する
光波をコヒーレントに加えた結果であって、しばしばＯＣＴ画像の品質を低下させるノイ
ズ源と考えられる。種々の方法が、角度配合、スペクトル配合および歪み配合などの空間
的ドメインにおけるスペックルを低減するために開発された。スペックルは、ＯＣＴ画像
に“塩胡椒状（ｓａｌｔ－ａｎｄ－ｐｅｐｐｅｒ－ｌｉｋｅ）”ノイズを加え、顕著にコ
ントラストを低下させる可能性のある干渉スペクトルに対するランダム変調を誘発する。
【００１２】
　ノイズ源であることとは関係なく、スペックルも情報を伝送する。スペックルパターン
は、ランダム複素振幅のコヒーレントな重ね合わせによって形成する。スペックルの結果
として、ＯＣＴ信号は、巨視的に均一である領域内でランダムになる。イメージング中の
サンプルが静的である場合、スペックルパターンは時間的に静的である。しかしながら、
光子が血流内の赤血球などの粒子が動くことによって後方散乱されるとき、形成されるス
ペックルパターンは、時間につれて素早く変化する。スペックル相関除去は、超音波イメ
ージング、レーザスペックル技術において、赤血球などの粒子の運動から光散乱を検出す
るために、以前より利用されてきた。この現象は、リアルタイムＯＣＴ反射率画像によっ
て明確に示される。血流の散乱パターンは、時間がたつにつれて急速に変化する。これは
、イメージング体積（ボクセル）を通してランダムに分布した血液細胞を流体の流れが駆
動するという事実によって引き起こされ、結果として、時間に対する散乱体の変位の関数
である受信された後方散乱信号の相関除去を生じる。血流と静的組織の間の相関除去のコ
ントラストは、血管造影用の流体信号を抽出するために使用されてもよい。
【００１３】
　スペックル現象は、微小血管系の可視化用のスペックル分散ＯＣＴで使用されてきた。
血流を有する領域内のスペックルパターンは、時間的に大きな変化を有し、その変化はフ
レーム間スペックル分散によって定量化することができる。“スペックル分散”と称され
るこの技術は、ＯＣＴ信号強度の分散の計算によって、腫瘍内の毛細血管検出における顕
著な改善を示す掃引光源ＯＣＴで使用されてきた。スペックル分散法の重要な利点は、位
相ノイズの影響に悩まされず、複雑な位相補正法を必要としないことである。相関マッピ
ングは、動物の大脳およびヒトの皮膚の微小循環の生体内掃引光源ＯＣＴマッピングを最
近実証した別の振幅ベースの方法である。これらの振幅ベースの血管造影法は、掃引光源
ＯＣＴにより適しており、位相ベースの方法に対する有益な代替物を提供する。しかしな
がら、当該方法は、ＯＣＴ解像度が非常に高い場合、軸方向におけるバルク運動ノイズに
いまだ悩まされる。したがって、流体信号内を顕著に犠牲にすることなく、バルク運動ノ
イズを低減することができる振幅ベースの掃引光源血管造影法が最適であろう。例えば、
網膜および脈絡膜流体のイメージングは、流体信号が軸方向よりも横断方向で優勢である
眼底などで、当該ノイズ低減で特に改善することができる。
【００１４】
　ノイズ低減法を通して定量性血流測定値を改善することは計り知れない価値を有するが
、興味ある領域内の定量的血流測定値を決定することは臨床的に大いに望ましい。現在ま
でに、幾つかの方法が総網膜血流を測定するために存在するが、それらは顕著な制限を有
し、臨床的に利用されていない。例えば、超音波カラードップラーイメージングは、網膜
血管を測定するために十分な空間解像度を有していない。それは、眼球後の大血管内の速
度および抵抗率を測定する。研究は、超音波カラードップラーイメージングを利用して、
健常者および緑内障グループ間の相違を示したが、測定値が変化しやすいことで、臨床診
断に対するその潜在性は制限された。双方向レーザドップラー速度測定は、個々の網膜血
管における速度および流れを測定することができるが、総網膜血流の測定は、時間がかか
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りすぎて実現できない。Ｄｉｃｏｎの拍動性眼球血流分析器は、眼球内圧を解析すること
ができるが、眼球循環とはあまり相関しないことが示された。最後に、デュアル角度ドッ
プラーＯＣＴは、既存の市販ＯＣＴ設計と互換性のない専用ハードウェアを必要とすると
いう制限を有する。
【００１５】
　上述されたように、ドップラーＯＣＴは、それ自体、ＯＣＴビームほぼ垂直な大部分の
血管によって、血管解剖学的構造を検出し画定することが困難であるのと共に、血管外組
織内の生物学的運動から微小化血管内の低速流体を識別する困難を有する。しかしながら
、ドップラーシフトは、有益な定量性速度情報を提供することができる。このように、ド
ップラーＯＣＴと組み合わせて利用される（例えば、デュアルスキャンを介して、同時も
しくはほぼ同時に行われる）最適なバルクノイズ低減振幅ベース掃引光源血管造影法は、
視神経乳頭（ｏｐｔｉｃ　ｄｉｓｃ）周囲の動静脈双方の測定を含む、総網膜血流（ＴＲ
ＢＦ）の測定を提供することができる。
【発明の概要】
【００１６】
　以下に記述されるように、新規定量化システムが、定量性眼球血流測定を行うために確
立された。具体的には、本明細書で記述される方法は、ＯＮＨ（例えば、全視神経乳頭／
側頭部エリプス（ｔｅｍｐｏｒａｌ　ｅｌｌｉｐｓｅ）、乳頭周囲網膜、乳頭周囲脈絡膜
）および黄斑（例えば、黄斑網膜、黄斑脈絡膜、中心窩無血管領域および非灌流領域）内
の循環を測定することができる。健常被験者の結果と比較して、眼性疾患を有する患者か
ら得られた異なった循環の定量化が本明細書で記述される。
【００１７】
　一実施形態は、眼球血管床内の血流を定量的に測定するための方法に関連する。ある実
施形態においては、眼球血管床内の血流を定量的に測定するための方法は、定量的に血流
を測定する眼球血管床を選択するステップと、ＯＣＴスペクトルのＭ－Ｂスキャンをそこ
から得るために、眼球血管床をスキャンするステップと、Ｍ個のスペクトル帯域へとＯＣ
ＴスペクトルのＭ－Ｂスキャンを分割するステップと、Ｍ個のスペクトル帯域から血流の
定量的測定値を決定するステップと、を含んでもよい。さらなる実施形態においては、Ｍ
個のスペクトル帯域へとＯＣＴスペクトルのＭ－Ｂスキャンを分割するステップは、ＯＣ
Ｔスペクトルにわたる重なりフィルタを作成するステップと、重なりフィルタでＯＣＴス
ペクトルをフィルタ処理するステップと、を含んでもよい。さらに他の実施形態において
は、Ｍ個のスペクトル帯域から血流の定量的測定値を決定するステップは、Ｍ個のスペク
トル帯域に対して相関除去画像を作成することと、流体画像（流動画像）を作成するため
にＭ個のスペクトル帯域に対する相関除去画像を組み合わせることを含み、および／もし
くは、Ｍ個のスペクトル帯域に対して相関除去画像を作成するステップは、各スペクトル
帯域に対する振幅情報を決定することと、各スペクトル帯域に対して隣接する振幅フレー
ム間の相関除去を計算することと、を含んでもよい。
【００１８】
　さらに他の実施形態は、上述されたように、バックグラウンドノイズを除去するステッ
プをさらに含む眼球血管床内の血流を定量的に測定するための方法に関連する。本明細書
で記述される方法は、各スペクトル帯域に対する平均相関除去画像を作成するために、各
スペクトル帯域に対する相関除去画像を平均化することと、Ｍ個のスペクトル帯域から平
均化された相関除去画像を平均化することと、を含む、流体画像を作成するために、Ｍ個
のスペクトル帯域に対する相関除去画像を組み合わせることを任意に含んでもよい。定量
性血流測定値が得られる眼球血管床は、視神経頭、黄斑、視神経乳頭、側頭部エリプス、
乳頭周囲網膜、乳頭周囲脈絡膜、黄斑網膜、黄斑脈絡膜、中心窩無血管領域、もしくは非
灌流領域を含んでもよい。
【００１９】
　他の実施形態は、眼性疾患の診断用に眼球血管床における血流を定量的に測定するため
の本明細書で記述される方法の利用に関連する。この点において、緑内障、糖尿病網膜症
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および加齢黄斑変性症などの眼性疾患が、眼球内血流および循環の損傷に関連することが
特筆される。
【００２０】
　さらに別の実施形態は、眼球内血管床内の血流を定量的に測定するために有用な具体的
システムに関連する。ある実施形態においては、当該システムは、光干渉断層撮影装置と
、ＯＣＴ装置に結合された一つ以上のプロセッサとを含み、プロセッサは、眼球血管床か
らＯＣＴスペクトルのＭ－Ｂスキャンを取得させ、ＯＣＴスペクトルのＭ－Ｂスキャンを
Ｍ個のスペクトル帯域へと分割させ、Ｍ個のスペクトル帯域から血流の定量的測定値を装
置に決定させるように適応される。
【００２１】
　さらなる実施形態は、本明細書を読解すると、当業者に対して容易に明らかとなるであ
ろう。
【図面の簡単な説明】
【００２２】
　本明細書で記述される実施形態は、添付の図面と組み合わせて以下の詳細な説明によっ
て容易に理解されるであろう。実施形態は、例示の目的のために示されるものであって、
添付の図面に限定する目的で示されるものではない。
【図１】血管連結性および相関除去信号／ノイズ（ＤＳＮＲ）に関連して、本明細書で記
述される技術と従来技術を比較する図である。
【図２】帯域通過フィルタを利用して、等方性解像度セルを作成するための、ＯＣＴイメ
ージング解像度セルの改変を概略的に示す。
【図３】ＯＣＴスペクトルを取得するためのＭ－Ｂスキャンモードを概略的に示す。
【図４】全ＯＣＴスペクトル範囲内の全情報および分割スペクトル技術を利用する相関除
去（流体）画像を作成するための例示的一方法を示すフローチャートである。
【図５】図４の例示的方法のさらなる例示的方法を示すフローチャートである。
【図６】異なる周波数帯域へと分割された２Ｄスペクトルインターフェログラムを概略的
に示す。
【図７】全ＯＣＴスペクトル範囲内の全情報および分割スペクトル技術を利用する相関除
去（流体）画像を作成するための図４および図５の方法を概略的に示す。
【図８】過度の運動ノイズを有する相関除去画像を排除するための例示的一方法を示すフ
ローチャートである。
【図９】画像情報を収集するための生体内イメージングシステムを概略的に示す。
【図１０】本明細書で記述される種々の実施形態に従う、生体内イメージングシステムの
一実施形態を示す。
【図１１】本明細書で記述される種々の実施形態に従う、生体内イメージング用の製造物
の態様の一実施形態を示す。
【図１２】本明細書で記述される種々の実施形態に従う、イメージング方法を利用する視
神経頭の生体内３－Ｄ容量測定構造画像を示す。
【図１３】本明細書で記述される種々の実施形態に従う、方法を利用する黄斑の生体内３
－Ｄ容積測定構造画像を示す。
【図１４】従来技術の方法に従う、ならびに本明細書で記述される種々の実施形態に従う
、方法を利用する黄斑網膜循環の生体内画像を示す。
【図１５】従来技術に従う、ならびに本明細書で記述される種々の実施形態に従う方法を
利用する、血管連結性および信号ノイズ比（ＳＮＲ）を示す生体内画像を示す。
【図１６】単一血管用の複数環全周スキャンパターンおよびドップラー角度計算を含む、
本明細書で記述される種々の実施形態に従う方法を利用する生体内画像を示す。
【図１７Ａ】総網膜血流（ＴＲＢＦ）測定を提供するために、ＳＳＡＤＡと組み合わせて
、複数環全周スキャンドップラーＯＣＴを含む、本明細書で記述される種々の実施形態に
従う方法を利用する生体内画像を示す。
【図１７Ｂ】総網膜血流（ＴＲＢＦ）測定を提供するために、ＳＳＡＤＡと組み合わせて
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、複数環全周スキャンドップラーＯＣＴを含む、本明細書で記述される種々の実施形態に
従う方法を利用する生体内画像を示す。
【図１７Ｃ】総網膜血流（ＴＲＢＦ）測定を提供するために、ＳＳＡＤＡと組み合わせて
、複数環全周スキャンドップラーＯＣＴを含む、本明細書で記述される種々の実施形態に
従う方法を利用する生体内画像を示す。
【図１７Ｄ】総網膜血流（ＴＲＢＦ）測定を提供するために、ＳＳＡＤＡと組み合わせて
、複数環全周スキャンドップラーＯＣＴを含む、本明細書で記述される種々の実施形態に
従う方法を利用する生体内画像を示す。
【図１８】血流定量化のためのＯＣＴ血管造影スキャンパターンを概略的に示す。
【図１９】等方性解像度セルの作成を概略的に示す。
【図２０】定量性血流測定を実施するための例示的一方法を示すフローチャートである。
【図２１】種々の眼球血管床の特定の断片を示す。
【図２２】視神経頭（ＯＨＮ）用の例示的な別の断片化方法を示す。
【図２３】視神経乳頭縁を検出するための例示的一方法を示す。
【図２４】ＯＨＮ血流を定量化するための例示的一方法を示す。
【図２５】中心窩無血管領域および他の非灌流領域の検出を示す。
【図２６】緑内障におけるＯＨＮ血流減少を示すＯＣＴ血管造影を示す。
【発明を実施するための形態】
【００２３】
　以下の詳細な説明において、本明細書の一部を形成する添付の図面に対して参照がなさ
れる。他の実施形態が使用されてもよく、構造的もしくは論理的変形が行われてもよいこ
とを理解されたい。
【００２４】
　種々の動作は、本明細書で記述された実施形態の理解するうえでの助けとなるように、
今度は複数の個別の動作として記述される。しかしながら、記述の順序により、これらの
動作が順序に依存することを包含すると解釈されるべきではない。
【００２５】
　本記述は、上／下（ｕｐ／ｄｏｗｎ）、後／前（ｂａｃｋ／ｆｒｏｎｔ）および上部／
下部（ｔｏｐ／ｂｏｔｔｏｍ）などの透視図に基づく記述を利用してもよい。当該記述は
、単に議論を容易にするために利用されるものであって、本明細書で記述される実施形態
の適用を制限することを意図するものではない。
【００２６】
　本記述は、“一実施形態においては（ｉｎ　ａｎ　ｅｍｂｏｄｉｍｅｎｔ）”もしくは
“実施形態においては（ｉｎ　ｅｍｂｏｄｉｍｅｎｔｓ）”という句を使用するが、それ
は、一つ以上の同一もしくは異なる実施形態のことを各々称する。さらに、“ｃｏｍｐｒ
ｉｓｉｎｇ”“ｉｎｃｌｕｄｉｎｇ”“ｈａｖｉｎｇ”などの用語は、本明細書で記述さ
れる実施形態に関連して使用されるが、類義語である。
【００２７】
　“Ａ／Ｂ”形式の句は、“ＡもしくはＢ（Ａ　ｏｒ　Ｂ）”を意味する。“Ａ　ａｎｄ
／ｏｒ　Ｂ”形式の句は、“（Ａ）、（Ｂ）もしくは（ＡおよびＢ）（（Ａ），（Ｂ）ｏ
ｒ（Ａ　ａｎｄ　Ｂ））”を意味する。“Ａ，ＢおよびＣのうちの少なくとも一つ（ａｔ
　ｌｅａｓｔ　ｏｎｅ　ｏｆ　Ａ，Ｂ　ａｎｄ　Ｃ）”形式の句は、“（Ａ），（Ｂ），
（Ｃ），（ＡおよびＢ），（ＡおよびＣ），（ＢおよびＣ）ｏｒ（Ａ，ＢおよびＣ）（（
Ａ），（Ｂ），（Ｃ），（Ａ　ａｎｄ　Ｂ），（Ａ　ａｎｄ　Ｃ），（Ｂ　ａｎｄ　Ｃ）
ｏｒ（Ａ，Ｂ　ａｎｄ　Ｃ））”を意味する。“（Ａ）Ｂ”形式の句は、“（Ｂ）もしく
は（ＡＢ）（（Ｂ）ｏｒ（ＡＢ））”即ち、Ａが任意であることを意味する。
【００２８】
　本明細書で記述される種々の実施形態においては、生物医学的イメージング用の方法、
装置およびシステムが提供される。本明細書で記述される例示的実施形態においては、コ
ンピューティングシステムは、製造および／もしくはシステムの開示された態様の一つ以
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上のコンポーネントで与えられてもよく、本明細書で開示される一つ以上の方法を実施す
るために使用されてもよい。
【００２９】
　種々の実施形態においては、サンプルの構造および／もしくは流体情報は、スペクトル
干渉の検出に基づいた、光干渉断層撮影（ＯＣＴ）（構造）およびＯＣＴ血管造影（構造
および流体）を利用して取得されてもよい。当該イメージングは、用途に応じて、二次元
（２－Ｄ）もしくは三次元（３－Ｄ）であってもよい。構造的イメージングは、従来技術
の方法に比較して、拡張された深度範囲のものであってもよいし、流体イメージングは、
リアルタイムで実施されてもよい。本明細書で開示されるような構造的イメージングおよ
び流体イメージングのうちの双方もしくは一方は、２－Ｄもしくは３－Ｄ画像を作成する
ために加えられてもよい。
【００３０】
　特に記載もしくは説明されない限り、本明細書で使用される全ての技術的および科学的
用語は、従来の用法に従って使用され、本開示が属する技術分野における当業者によって
通常理解されるのと同一の意味を有する。本明細書で記述されたものと類似もしくは等価
な方法、システムおよび装置／材料は、本開示の実践もしくは検査において使用すること
ができるが、適切な方法、システムおよび装置／材料は以下に記述される。
【００３１】
　本明細書で言及される全ての出版物、特許出願、特許および他の参照文献は、その全体
において参照によって組み入れられる。用語を解釈するうえで競合する場合には、本明細
書での用法が優先する。さらに、方法、システム、装置、材料および実施例は、単に例示
的なものに過ぎず、限定することを意図するものではない。
【００３２】
　本開示の種々の実施形態の概観を容易にするために、特定の用語の説明が以下に提供さ
れる。
【００３３】
　Ａ－スキャン：興味ある品目を有する構造の空間的寸法および位置についての情報を含
む反射率プロファイル（例えば、軸方向深度スキャン）
【００３４】
　自己相関：信号の自体との相互相関、信号間の時間分割の関数としての観測間の類似性
。例えば、自己相関は、ノイズ下に埋められた周期性信号の存在などの繰り返しパターン
を見出すために使用するか、または、その高調波周波数に含まれた信号内で失われた基本
周波数を同定するために使用することができる。
【００３５】
　Ｂ－スキャン：一連の軸方向深度スキャン（例えば、Ａ－スキャン）を横方向に組み合
わせることによって達成されうる断面断層撮影。
【００３６】
　相互相関：波形の一方に適用される時間遅延の関数としての、二つの波形の類似性の測
定値。
【００３７】
　相関除去（ｄｅｃｏｒｒｅｌａｔｉｏｎ）：信号の他の態様を保存しながら、信号内の
自己相関もしくは一組の信号内の相互相関を低減するために使用されるプロセス。例えば
、相関除去は、画像の各ピクセル内に見出される相違を高めるために使用することができ
る。二画像内の対応するピクセル間の相関もしくは類似性の欠如の測定もまた相関除去を
記述することができる。相関除去プロセスの最終結果は、有意義なことがある微妙な相違
を取り出す（例えば、提供する）ために信号内のごくわずかな情報が強められることであ
る。例えば、画像間の差を見出すために相関除去を計算することがある。
【００３８】
　血管連結性および相関除去信号／ノイズ（ＤＳＮＲ）に基づいて、本明細書で記述され
る実施形態と、従来技術の振幅ベースのＯＣＴ信号解析法の比較図１００が、図１に示さ



(12) JP 6316298 B2 2018.4.25

10

20

30

40

れる。例えば、全スペクトル相関除去法１００は、比較の目的のために基準値として利用
することができるが、前述されたように、結果として作成された画像に顕著なノイズを引
き起こす軸方向のバルク動作に対する感受性が高い。ピクセル平均化法１１２において、
幾つかの隣接ピクセルにおける信号が組み合わせられ、結果として、相関除去信号ノイズ
比（ＤＳＮＲ）の改善につながる。ピクセル平均化法１１２によるＤＳＮＲの改善は、今
度は、（全スペクトル相関除去法１００と比較して）微小循環のより高品質な画像につな
がり、ＯＣＴ血管造影で明らかとなる微小血管ネットワークの脈管構造を測定することに
よって評価することができる。本明細書で記述されるように、分割スペクトル相関除去１
２２は、軸方向バルク運動によるノイズを低減することによって（ピクセル平均化法１１
２によって提供される改善と比較して）ＤＳＮＲをさらに改善する。これは、（例えば、
有効解像度セルの軸次元を低減することによって）本明細書の以下に記述される方法によ
って達成することができる。
【００３９】
　分割スペクトル相関除去法１２２によるＤＳＮＲの改善によって、今度は、（全スペク
トル相関除去法１００およびピクセル平均化法１１２と比較して）微小循環のさらに高品
質の画像へとつながり、ＯＣＴ血管造影法で明らかになる微小血管ネットワークの脈管構
造を測定することによって評価することができる。このような改善は、循環、血管新生の
調査および解析および他の血流イメージング解析とともに、眼球内の疾病の診断および管
理のために有用な画像および情報を提供することができる。さらに、分割スペクトル相関
除去１２２は、フルオレセインおよびインドシアニングリーン血管造影を代替するために
使用することができる血管造影画像を取得するために使用することができ、さらなる利点
は、２次元ではなく本質的に３次元であるということである。さらなる利用は他の生物学
的組織内の血流のイメージングおよび任意の（生きているまたは生きていない）システム
内の流体のイメージングを含む可能性があるが、そのいずれにも限定はされない。
【００４０】
　より詳細には、従来の全スペクトル相関除去１０２は、単に振幅信号の処理を通して相
関除去を達成し、位相情報を必要としない。散乱組織由来の流体信号を評価するために、
各位置における平均相関除去画像

は、Ｍ－Ｂモードスキャン由来のＮ個の反射率振幅画像から計算されたＮ－１個の相関除
去画像フレームを平均化することによって取得される。各相関除去フレームは、２つの隣
接する振幅フレーム：Ａｎ（ｘ，ｚ）およびＡｎ＋１（ｘ，ｚ）から計算される。全スペ
クトル相関除去法１０２を利用すると、相関除去画像は、以下の式によって与えられる。
【数１】

ここで、ｘおよびｚは、Ｂ－スキャン画像の横方向および深度指数であって、ｎはＢ－ス
キャンスライス指数を表す。この全スペクトル式において、全スペクトルから取得される
相関除去信号ノイズ比は、同一位置で得られるＢ－スキャンの回数Ｎを増加させることに
よってのみ増加させることができる。しかしながら、より多数のスキャンは、実用的では
ないより長いイメージング時間を必要とする。
【００４１】
　より詳細には、従来のピクセル平均化法１１２は、以下の式によって与えられる相関除
去画像を作成することができる。
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【数２】

ここで、ＰおよびＱは、Ｊ．Ｅｎｆｉｅｌｄ，Ｅ．Ｊｏｎａｔｈａｎ，Ｍ．Ｌｅａｈｙに
よる“Ｉｎｖｉｖｏ　ｉｍａｇｉｎｇ　ｏｆ　ｔｈｅ　ｍｉｃｒｏｃｉｒｃｕｌａｔｉｏ
ｎ　ｏｆ　ｔｈｅ　ｖｏｌａｒ　ｆｏｒｅａｒｍ　ｕｓｉｎｇ　ｃｏｒｒｅｌａｔｉｏｎ
　ｍａｐｐｉｎｇ　ｏｐｔｉｃａｌ　ｃｏｈｅｒｅｎｃｅ　ｔｏｍｏｇｒａｐｈｙ（ｃｍ
ｏｃｔ）”，Ｂｉｏｍｅｄ．Ｏｐｔ．Ｅｘｐｒｅｓｓ２（５），１１８４－１１９３（２
０１１）に記述されるように、ＸおよびＺ方向における平均ウインドウ幅である。脈管構
造における擬似ノイズおよび不連続性を抑制するために、Ｐ×Ｑウインドウ移動平均は、
Ｘ－Ｚ　２Ｄマップにおいて実現することができる。本明細書で記述される分割スペクト
ル相関除去１２２と、従来のピクセル平均化法１１２を公平に比較するために、１×４ウ
インドウを作成することができ、ピクセル平均化はＺ方向（分割スペクトル相関除去１２
２でスペクトルを分割するために使用されるのと同一方向）に沿ってのみ適用されること
を意味する。
【００４２】
　より詳細には、分割スペクトル相関除去１２２は、以下の式によって与えられる相関除
去画像を作成することができる。
【数３】

【００４３】
　均等間隔帯域通過フィルタにＭを適用することによって（以下に例示的実施例として記
述されるように、例えば、Ｍ＝４とすることができる）スペクトルを分割した後、Ｍ個の
各相関除去画像は、Ｂ－スキャンの各対の間に取得することができ、ＤＳＮＲを増加させ
るために、その後、横（Ｘ）および軸（Ｚ）方向の双方に沿って平均化することができる
。分割スペクトル相関除去１２２において、平均相関除去画像

は、Ｍ個のスペクトル帯域から相関除去画像の平均として記述することができる。Ｍの数
を（或る点まで）増加させることによって、相関除去信号ノイズ比は、スキャン取得時間
を増やすことなく、改善することができる。
【００４４】
　いずれの相関除去法（全スペクトル１０２、ピクセル平均化１１２および分割スペクト
ル１２２）が使用されるとしても、結果として生じる平均相関除去画像フレーム

は、ゼロと１の間の値になるべきであって、其々弱い相関除去および強い相関除去を示す
。詳細が上述されたように相関除去法を記述することによって、図１の図１００に示され
たように取得される相関除去画像の結果に基づいて、互いに対して方法を比較することが
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可能である。分割スペクトル法１２２は、軸方向バルク運動由来のノイズを抑制し、さら
に、全ｋスペクトル内の情報を利用して、流体検出用に優れた相関除去信号ノイズ比をも
たらす。分割スペクトル法１２２を利用すると、軸方向バルク運動は、スペクトル（ｋ）
帯域通過フィルタの利用によって抑制することができ、スペクトル（ｋ）帯域通過フィル
タは、解像度セルの横断方向次元に等しくなる（もしくは実質的に等しくなる）ように解
像度セルの軸次元を増大させる。
【００４５】
　等方性解像度セル２０８を作成するために、二つの個別の技術（帯域通過フィルタ処理
２０４および分割スペクトル２０６）を介するＯＣＴイメージング解像度セル２０２の改
変を視覚的に示す図２００が図２に示される。Ｂ－スキャンＯＣＴ画像内の各ピクセルは
、空間における３Ｄ体積の後方散乱信号から形成され、解像度セルと称される（例えば、
図２におけるイメージング解像度セル２０２）。エンベロープインテンシティ（Ｅｎｖｅ
ｌｏｐｅ　ｉｎｔｅｎｓｉｔｙ）における統計的変化は、ＯＣＴ解像度セルを通る散乱体
の動作に関連する。典型的な掃引光源ＯＣＴ構成に対して、軸（Ｚ方向）解像度は、光源
中心波長およびそのスペクトル帯域幅によって決定されるが、ＸおよびＹ方向双方におけ
るレーザビームプロファイルによって決定される横方向解像度よりも顕著に高くなる。例
えば、半値全幅（ＦＷＨＭ）振幅プロファイル定義を利用する、通常の掃引光源ＯＣＴシ
ステムにおいて、双方が、半値全幅振幅プロファイルとし定義される（例えば、イメージ
ング解像度セル２０２が、ｘ＝ｙ＝４ｚを記述する）場合、軸解像度（～５μｍ）は、横
方向解像度（～１８μｍ）の４倍高い。この異方性解像度セルは、横断方向解像度より高
い軸方向解像度を有するが、それによって軸方向運動に対して相関除去感度がより高くな
る。眼底において、眼球後の眼窩組織によって駆動される心拍に関連する眼性脈動は、主
に軸方向に沿って生じる。網膜ＯＣＴイメージングの異方性解像度セルは、この軸方向運
動ノイズに対して非常に感度が高い。一方、網膜および脈絡膜血流ベクトルは、主にＯＣ
Ｔビームに対して横断方向であって、ＯＣＴ解像度セルのより広い（より感度の低い）次
元に沿っている。したがって、流体検出の信号ノイズ比（ＳＮＲ）を改善するためには、
軸方向解像度を低下させて、軸方向相関除去感度を低下させることが望ましい。これによ
って、横断方向流体信号を犠牲にすることなく、軸方向運動ノイズを低減する。
【００４６】
　この解像度改変を達成するための簡単な一方法は、スペクトルインターフェログラムの
帯域通過フィルタ処理（例えば、帯域通過フィルタ処理２０４）である。不幸なことに、
これは、スペクトルインターフェログラム内のスペックル情報のほとんどを犠牲にし、流
体信号を低減させる。したがって、これは、流体（相関除去）検出のＳＮＲを増加させる
ための有効な方法とはならない。如何なるスペックル情報も失うことなく軸方向解像度を
減少させるよりよい方法は、異なる周波数帯域へとスペクトルを分割して（例えば、分割
スペクトル２０６）、各帯域で別々に相関除去を計算することである。複数のスペクトル
帯域由来の相関除去（流体）画像は、その後、全ＯＣＴスペクトル内のスペックル情報を
全て利用するためにまとめて平均化することができる。分割スペクトル手順の詳細は、本
明細書で以下に説明される（例えば、図１の分割スペクトル相関除去１２２を使用するこ
とができる）。
【００４７】
　ＯＣＴシステムからの例示的なＭ－Ｂスキャンモード実施形態を介して取得されるデー
タを含む、或る３Ｄ容積測定データ３０２が図３に示される。単一のＹ位置におけるＮ回
の連続するＢ－スキャンは、Ｍ－Ｂスキャン３０６を含む（例えば、本明細書で記述され
る幾つかの例示的実施形態においては、Ｎ＝８であるが、具体的なＮに限定されることは
ない）。したがって、各３Ｄ容積測定データ３０２に対して、高速スキャン（ｘ）軸にお
いて、単一のＢ－スキャンは複数のＡ－スキャン３０４を含み、低速スキャン（ｙ）軸に
おいて、Ｎ回の連続するＢ－スキャンを含む、多数のＭ－Ｂスキャン３０６が存在する。
【００４８】
　図４は、全ＯＣＴスペクトル範囲内の全情報および分割スペクトル技術を利用する相関
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除去（流体）画像を作成するための例示的一方法４００を示す。方法４００は、例えば、
以下に記述される生体内イメージングシステムによって実施することができる。方法４０
０の一部および本明細書で記述される他の方法（もしくはその方法の一部）の任意の部分
は、コンピュータ可読媒体および生体内イメージング用の製造物の態様に格納されたコン
ピュータで実行可能な命令によって実施することができる。
【００４９】
　４０２において、ＯＣＴスペクトルのＭ－Ｂスキャンが受信される。例えば、図３の３
００に示されるようなＭ－Ｂスキャンは、生体内イメージングシステム内のＯＣＴから受
信することができる。
【００５０】
　４０４において、Ｍ個のスペクトル帯域は、ＯＣＴスペクトル４０２のＭ－Ｂスキャン
から作成することができる。例えば、図２の分割スペクトル２０６は、Ｍ個のスペクトル
帯域を作成するために使用することができる。
【００５１】
　４０６において、Ｍ個のスペクトル帯域の各スペクトル帯域に対して平均化された相関
除去画像を作成することができる。例えば、図１に示された分割スペクトル相関除去１２
２は、Ｍ個のスペクトル帯域に対する相関除去画像を作成するために使用することができ
、その後、各スペクトル帯域に対して、その相関除去画像を平均化することができる。
【００５２】
　４０８において、４０６で作成された各スペクトル帯域に対して平均化された相関除去
画像は、単一の最終画像（例えば、最終相関除去画像）４１０を作成するために平均化す
ることができる。
【００５３】
　図５は、図４の方法４００内の類似方法に対する参照を含む、さらなる例示的方法５０
０を示し、全ＯＣＴスペクトル範囲内の全情報と分割スペクトル技術を利用する相関除去
（流体）画像を作成する。方法５００は、例えば、以下に記述される生体内イメージング
システムによって実施することができる。方法５００の一部および本明細書で記述される
他の方法（もしくはその方法の一部）の任意の部分は、コンピュータ可読媒体および生体
内イメージング用の製造物の態様に格納されたコンピュータで実行可能な命令によって実
施することができる。
【００５４】
　図６は、図４の方法４００および図５の方法５００に記述されるように、異なる周波数
帯域へと分割された２Ｄスペクトルインターフェログラム６００を介して概略的に示され
る。
【００５５】
　図７は、全ＯＣＴスペクトル範囲内の全情報と分割スペクトル技術を利用する相関除去
（流体）画像を作成するための図４の方法４００および図５の方法５００を図７００を介
して概略的に示す。
【００５６】
　図８は、（例えば、図５の方法５００に記述されるように）過度の運動ノイズを有する
相関除去画像を排除するための例示的一方法を示すフローチャート８００である。
【００５７】
　図５の方法５００と連続して、５０２で、ＯＣＴスペクトルのＭ－Ｂスキャンが受信さ
れる。例えば、ＯＣＴスペクトル４０２のＭ－Ｂスキャンは、図７に示されるように、Ｏ
ＣＴ生体内イメージングシステムから受信することができる。より詳細には、例えば、掃
引光源ＯＣＴ内の高速デジタイザーによって記録されたスペクトル干渉信号は、バックグ
ラウンドと自己相関項を差し引いた後で、受信することができ、以下の式によって簡潔に
与えられる。
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【数４】

ここで、ｘは、高速スキャン軸に沿ってサンプル上に焦点を合わせたビームスポットの横
断方向位置であって、ｋは波数、Ｉ（ｘ，ｋ）は光強度であって、Ｒ（ｋ）は、参照アー
ムから反射された光の振幅であって、Ａ（ｘ，ｋ，ｚ）は、サンプルから後方散乱光の振
幅であって、ｚは、等価な自由空間における参照反射とサンプル反射との間の光遅延不一
致である。
【００５８】
　５０４において、全スペクトルにわたる重なりフィルタ（Ｍ）を作成することができる
。さらに、５０６において、ｋに沿った帯域通過フィルタ処理を実施することができる。
重なりフィルタ５０４および帯域通過フィルタ処理５０６をまとめて作成することによっ
て、図７に示されたようなＭ個のスペクトル帯域５０７を作成することができる（例えば
、図４の方法４００においてＭ個のスペクトル帯域４０４を作成するうえで記述されたよ
うに）。式（４）によって表されたスペクトル干渉信号の上述された例に従って、２Ｄイ
ンターフェログラムＩ（ｘ，ｋ）（例えば、図６の２Ｄインターフェログラム６０５）上
のガウシアン形状は、ある位置において受信された干渉縞を表現するために使用すること
ができる。この全スペクトル縞の帯域幅がまず定義され、その後、この全スペクトル縞を
別々の帯域へと分割するためにフィルタバンクが作成される（例えば、方法５００の重な
りフィルタ（Ｍ）５０４の作成）。このフィルタバンクの仕様は、以下の幾つかの要因に
依存するが、そのいずれにも限定はされない。つまり、１）フィルタタイプ、２）各フィ
ルタの帯域幅、３）別々の帯域間の重なり、４）帯域数に依存する。例示的一実施形態に
おいては、ガウシアンフィルタを導入することができ、その関数は、以下の式によって定
義された。

【数５】

ここで、ｎは、１から１４００まで変化するスペクトル成分数であって、波数ｋに対して
線形にマップされる。サンプリングされるｋの範囲は、１００００から９０９１ｃｍ－１

であって、波長範囲１０００から１１００ｎｍに対応する。（例えば、図６の６０４に示
されるような）“ＢＷ”と称される全スペクトルの帯域幅は、６９ｎｍであって、５．３
μｍのＦＷＨＭ軸方向空間分解能を提供することができる。ｍは、スペクトルピークの位
置である。例示的一実施形態において、スペクトルガウシアンフィルタのピークは、９７
８４、９６２５、９４６６、９３０７ｃｍ－１に配置することができる。σ２は、スペク
トル成分の数におけるガウシアンフィルタの分散である。例示的一実施形態において、帯
域通過フィルタのＦＷＨＭ振幅帯域幅は、“ｂｗ”と称されるが、

に等しく、２７ｎｍの波長範囲もしくは２４５ｃｍ－１の波数範囲に対応する、３７８個
のスペクトル成分にわたる。４つの帯域通過フィルタ（例えば、図６の６０８、６１０、
６１２、６１４に示されるような）は、このような例示的一実施形態において示されるが
、元の信号の周波数成分が処理で失われないように重ねることができる。図６は、より小
さいｋ帯域幅を有する４つの新規スペクトルへと６０６で（例えば、図４の方法４００の
４０４を介して）分割された２Ｄスペクトルインターフェログラム６０５を表示する。こ
こで、“ＢＷ”６０４は、全スペクトルフィルタの帯域幅を示し、複数の“ｂｗ”６０８
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、６１０、６１２、６１４は、其々複数のガウシアンフィルタの帯域幅であって、データ
ブロック内のノンゼロ値の領域は、陰影パターン６１６、６１８、６２０、６２２によっ
て示される（図７において、例えば同様に視覚的に示される）。
【００５９】
　５０８において、各周波数帯域由来のＭ個のスペクトル帯域５０７は、ｋに沿ったフー
リエ変換に対する従来のフーリエ領域ＯＣＴアルゴリズムへと伝送することができる。さ
らに、位相情報は、各スペクトル帯域５０９に対する振幅情報を生じるように落とすこと
ができる（例えば、図７に示されるように）。例えば、ＯＣＴ信号は、このように、波数
ｋに対してフーリエ変換を適用することによって、分解されたインターフェログラムＩ’
（ｘ，ｋ）から直接計算することができる。計算されたＯＣＴ信号は、複素関数

とすることができ、以下の式として表すことができる。
【数６】

ここで、ψ（ｘ，ｚ）は、解析信号

の位相である。ＯＣＴ信号Ａ（ｘ，ｚ）の振幅は、位相情報が選択的に無視される間使用
することができる。
【００６０】
　５１０において、固定値は、バックグラウンドノイズによって生じる高い非相関の除去
用に設定することができる。同一の基準位置で得られるＢ－スキャン間のＯＣＴ信号振幅
の相関除去は、幾つかの源により引き起こされる可能性がある。つまり、（１）流体、（
２）バルク組織運動もしくはスキャナ位置エラー（３）バックグラウンドノイズである。
作成される画像内の真の流体測定値を強調するため、かつ流れ検出に対して信号ノイズ比
を改善するために、バックグラウンドノイズによって生じる高い非相関の除去が望ましい
。バックグラウンドノイズはランダムであって、このように、Ｂ－スキャンフレーム間で
高い相関除去を有する。ノイズは、低いＯＣＴ信号振幅を有するピクセルで優位であり、
これによって、流体は、任意の精度を有するこれらのピクセル内で評価できない。ゼロ（
０）の固定された非相関値は、低いＯＣＴ信号振幅を有するこれらのピクセルに割り当て
ることができる。例えば、これは、低い信号ピクセルを一定の振幅値に設定することによ
って達成することができる。閾値は、例えば、その後、サンプルビームがブロックされる
ときに測定される平均バックグラウンド値を超える二つの標準偏差に選択することができ
る。
【００６１】
　５１２において、相関除去計算は、隣接する振幅フレーム間で得ることができる。例え
ば、図１に記述されるような分割スペクトル相関除去１２２は、各スペクトル帯域５１３
に対して相関除去画像を作成するために、使用することができる（例えば、図７に視覚的
に示されるように）。
【００６２】
　５１４において、過度の運動ノイズを有する各スペクトル帯域５１３に対する相関除去
画像は排除することができる。作成された画像の真の流体測定値を強調し、かつ、流体検
出に対する信号ノイズ比を改善するために、バルク組織運動もしくはスキャナ位置によっ
て生じる非相関の除去が望ましい。サッケードおよびマイクロサッケード眼球移動は迅速
であり、例えば、図８のフローチャート８００において示されるように、Ｂ－スキャン間
の高い非相関を引き起こす。このような動きは、同一のＹ位置での８回のＯＣＴＢ－スキ
ャンから計算される、視神経頭（ＯＮＨ）周囲の領域の７つの相関除去画像８０４（Ｄｎ
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）の組のうち３フレームを示す図８０２でわかる。示される各相関除去画像フレームは、
例えば、上述された方法を利用して記述されたような、隣接する１対のＢ－スキャン振幅
フレームから計算することができる。７つの相関除去フレームのうちの６つにおいて、流
体ピクセルは、より高い非相関値によって、非流体ピクセルから識別することができる。
しかしながら、フレームＤ４　８０６において、流体（血管）および非流体（バルク組織
）ピクセルの双方は、おそらくは素早い眼球運動（例えば、サッケード）によって高い非
相関値を有した。バルク運動を検出するために、画像化された組織構造のうちの高い反射
部分（８０８として示される領域間）における中間相関除去値を決定することができる。
フレームＤ４　８０６における高いバルク運動は、ピクセルヒストグラム解析８１０にお
ける高い中間相関除去値によって検出することができる。ヒストグラム解析は、網膜内境
界膜で開始し、３０ピクセル下に広がる高い反射率帯域内で実施することができる（８０
２の領域８０８内）。予め設定された閾値８１２と中間相関除去値８１４を比較すること
によって（例えば、例示的一実施形態においては、閾値は、０．１５に設定され、二つの
標準偏差は中間相関除去値を超える）、フレーム（例えば、フレームＤ４）は、統計的異
常値であり排除すべきであることが決定されうる。図８１６は、異常値フレームＤ４の除
去後の結果を示す。
【００６３】
　５１６において、過度の運動ノイズを有する画像が除去された後に残る各スペクトル帯
域での相関除去画像は、各スペクトル帯域に対する平均相関除去画像を作成するために平
均化することができ、それによって、複数の平均化された相関除去画像（即ち、図７に示
されるような、各スペクトル帯域に対して一つの平均相関除去）を生じる。
【００６４】
　５１８において、Ｍ個のスペクトル帯域から平均化された相関除去画像は、（例えば、
図７に示されるような、また、図４の方法４００においてステップ４０８に記述されたよ
うな）一つの最終相関除去画像４１０を作成するために平均化される。
【００６５】
　図８のフローチャート８００に戻ると、異常値としてフレームＤ４　８０６を除去した
後、残りの６つの相関除去画像は、流体ピクセル（例えば、網膜血管および脈絡膜内の明
領域）と非流体暗領域の間で高いコントラストを表示する明瞭な相関除去画像８１８を作
成するために平均化することができる。８２２および８２４で囲まれた乳頭周囲領域内の
網膜血管の間で完全な暗空間の欠如により明確なように、不明瞭な相関除去画像８２０は
、明瞭な相関除去画像８１８と比較すると、流体（血管）ピクセルと非流体（静的組織）
ピクセルとの間であまりコントラストを示さない、残された異常値フレームＤ４８０６を
最終相関除去画像が有したことを示す。
【００６６】
　方法５００を利用して、関連付けられた平均反射率画像と共に、低速横断方向スキャン
（Ｙ）方向で３ｍｍに広がる、２００個の平均相関除去断面画像の積層を含む３Ｄデータ
セットを取得することができる。幾つかの実施形態においては、網膜色素上皮（ＲＰＥ）
で設定された分割境界を有する網膜および脈絡膜領域へと３Ｄデータを分離することが望
ましいことがある。高い反射性を有するＲＰＥの深度（Ｚ位置）は、反射率および深度に
おける反射率勾配プロファイルの解析を通して特定することができる。ＲＰＥ上の領域は
、網膜層であって、ＲＰＥ下の領域は脈絡膜層である。正視型（正面）Ｘ－Ｙ投影血管造
影は、その後、各層における軸（Ｚ）方向に沿って、最大相関除去値を選択することによ
って作成することができる。ＯＮＨスキャンにおいて、視神経乳頭境界外のＲＰＥ深度は
、視神経乳頭内に、内挿されたＲＰＥ平面を設定するために使用することができる。
【００６７】
　図９は、ＯＣＴ画像情報を収集するための生体内イメージングシステム９００を概略的
に示す。例えば、高速度掃引光源ＯＣＴシステム９００（例えば、Ｂ．Ｐｏｔｓａｉｄ，
Ｂ．Ｂａｕｍａｎｎ，Ｄ．Ｈｕａｎｇ，Ｓ．Ｂａｒｒｙ，Ａ．Ｅ．Ｃａｂｌｅ，Ｊ．Ｓ．
Ｓｃｈｕｍａｎ，Ｊ．Ｓ．Ｄｕｋｅｒ，Ｊ．Ｇ．Ｆｕｊｉｍｏｔｏによる“Ｕｌｔｒａｈ
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ｉｇｈ　ｓｐｅｅｄ　１０５０ｎｍ　ｓｗｅｐｔ　ｓｏｕｒｃｅ／ｆｏｕｒｉｅｒ　ｄｏ
ｍａｉｎ　ｏｃｔ　ｒｅｔｉｎａｌ　ａｎｄ　ａｎｔｅｒｉｏｒ　ｓｅｇｍｅｎｔ　ｉｍ
ａｇｉｎｇ　ａｔ　１００，０００　ｔｏ　４００，０００　ａｘｉａｌ　ｓｃａｎｓ　
ｐｅｒ　ｓｅｃｏｎｄ，”Ｏｐｔ．Ｅｘｐｒｅｓｓ　１８（１９），２００２９－２００
４８（２０１０）に記述されるような）が、ヒトの眼底における微小循環のイメージング
用に上述された方法を実証するために使用することができる。高速度掃引光源ＯＣＴシス
テム９００は、波長可変レーザ９０１を含む。例えば、波長可変レーザ９０１（例えば、
Ａｘｓｕｎ　Ｔｅｃｈｎｏｌｏｇｉｅｓ，Ｉｎｃ，Ｂｉｌｌｅｒｉｃａ，ＭＡ，ＵＳＡに
よる波長可変レーザ）は、１００ｎｍ波長可変範囲を有する１０５０ｎｍの波長と、１０
０ｋＨｚの繰り返し率および５０％のデューティサイクルを有する波長可変サイクルを有
してもよい。当該ＯＣＴシステム９００は、５．３μｍの測定された軸方向解像度（半値
全幅振幅プロファイル）を作成し、組織内の２．９ｎｍの画像範囲を作成することができ
る。掃引光源９０１からの光は、シングルモード光ファイバを通って、二つの光ファイバ
カプラ９０２へと結合することができる。光の一部（例えば、７０％）は、サンプルアー
ム（即ち、患者とのインターフェイス）へと進み、光のうちの他の部分（例えば、３０％
）は、参照アームへと進むことができる。
【００６８】
　サンプルアームにおいて、サンプルアーム偏光制御ユニット９０３は、光偏光状態を調
節するために使用することができる。ファイバカプラ９０２から出る光は、その後、網膜
スキャナと結合することができ、それによって、光は、サンプルアームコリメートレンズ
９０４によってコリメートされ、鏡９０５および二次元ガルボスキャナ９０９（例えば、
ＸＹガルボナノメータスキャナ）によって反射される。二つのレンズ、つまり、第一のレ
ンズ９０６（例えば、対物レンズ）および第二のレンズ９０７（例えば、接眼レンズ）は
、ヒトの眼球９０８内へと、ガルボスキャナ９０９によって反射されたプローブビームを
中継することができる。例えば、１８μｍの焦点スポット径（半値全幅振幅プロファイル
）は、眼球モデルに基づいて網膜平面上で計算することができる。ヒトの眼球上の平均光
パワー（即ち、レーザの出力パワー）は１．９ｍＷとすることができ、これは、Ａｍｅｒ
ｉｃａｎ　Ｎａｔｉｏｎａｌ　Ｓｔａｎｄａｒｄ　Ｉｎｓｔｉｔｕｔｅ（ＡＮＳＩ）によ
って設定された安全な眼球露光限界と一致する。
【００６９】
　参照アームは、第一の参照アームコリメートレンズ９１３、水セル９１２、再帰反射器
９１１、ガラスプレート９１４および第二の参照アームコリメートレンズ９１５を含むこ
とができる。ガラスプレート９１４は、ＯＣＴサンプルアームと参照アームとの間の分散
の平衡を保つために使用することができる。水セル９１２は、ヒトの眼球９０８内の分散
の影響を補償するために使用することができる。再帰反射器９１１は、参照アーム内の光
路長を調節するために動くことができる移動ステージ９１０上に取り付けることができる
。
【００７０】
　サンプルアームおよび参照アームからの光は、ビームスプリッタ９１７で干渉する可能
性がある。参照アーム偏光制御ユニット９１６は、参照アーム内のビーム偏光状態を最大
干渉信号へと調整するために使用することができる。ビームスプリッタ９１７（例えば、
５０／５０カプラ）からの光干渉信号は、平衡検出器９１８（例えば、Ｔｈｏｒｌａｂｓ
，Ｉｎｃ，Ｎｅｗｔｏｎ，ＮＪ，ＵＳＡによって製造された平衡受信器）によって検出し
て、アナログデジタル変換ユニット９１９（例えば、Ｉｎｎｏｖａｔｉｖｅ　Ｉｎｔｅｇ
ｒａｔｉｏｎ，Ｉｎｃ．によって製造された高速デジタイザー）によってサンプリングし
て、処理用にコンピュータ９２０に対して伝送することができる。例えば、コンピュータ
９２０は、本明細書で記述された方法を実現する命令、方法のための命令を格納するため
に使用することができる。例えば、干渉縞は、１４ビットの解像度を有する４００ＭＨｚ
でのアナログデジタル変換ユニット９１９によって記録することができ、その取得は波長
可変レーザ９０１の光クロック出力によって駆動される。イメージングシステム９００の
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当該例示的構成において、感度は、鏡および９５ｄＢでの減光フィルタで測定することが
でき、感度ロールオフは、４．２ｄＢ／ｍｍである。
【００７１】
　掃引光源ＯＣＴシステムが上述されているが、本明細書で開示された技術は、任意のフ
ーリエドメインＯＣＴシステムに適用することもできる。フーリエドメインＯＣＴシステ
ムにおいて、参照鏡は、静止状態に保たれ、サンプルおよび参照反射の間の干渉は、スペ
クトルインターフェログラムとして捕捉され、断面画像を得るためにフーリエ変換によっ
て処理される。フーリエドメインＯＣＴのスペクトルＯＣＴ実装においては、広帯域光源
が使用され、スペクトルインターフェログラムは、格子もしくはプリズムベースの分光計
によって捕捉される。分光計は、同時にスペクトルインターフェログラムを検出するため
にラインカメラを利用する。フーリエドメインＯＣＴの掃引光源ＯＣＴ実装においては、
光源は広いスペクトルにわたって非常に迅速かつ繰り返し波長可変であるレーザであり、
スペクトルインターフェログラムは連続的に捕捉される。掃引光源ＯＣＴは、より高速度
を達成することができ、ビームは、他のフーリエドメインＯＣＴシステムと比較して、縞
のウォッシュアウト（ｗａｓｈｏｕｔ）による大量の信号損失に悩まされることなく（軸
スキャン間のスポットの重複があまりなく）、より素早く、横断方向にスキャンすること
ができる。しかしながら、非常に高速のスペクトルＯＣＴシステムを、本明細書に開示さ
れた技術で利用することもできる。
【００７２】
　議論されたような種々の実施形態のうちの任意の実施形態は、視神経乳頭周囲の動静脈
双方に対する総網膜血流（ＴＲＢＦ）測定を提供するために、複数環全周スキャンドップ
ラーＯＣＴと組み合わせて組み入れられてもよい。より高速なＯＣＴシステムを利用する
と、動脈（および静脈）におけるより速い速度の流れが、検出可能な範囲内にあり、より
多い円（例えば環）は、心拍周期の一部内でスキャンすることができる。複数環（例えば
、４以上の全周スキャン）のスキャンパターンを利用することによって、ＯＣＴビーム軸
に対する血管の曲率および勾配の計算を得ることができる。これらの計算は、視神経頭（
ＯＨＮ）から現われるとき、網膜血管のうちのより曲がった断片におけるＤｏｐｐｌｅｒ
角度のより正確な計算を提供することができる。円は、ＯＮＨにより近く、通常、Ｄｏｐ
ｐｌｅｒ角度がより大きい場合、デュアル角度スキャニングプロトコルに対するニーズを
不要とする。ＯＣＴビームは、その後、散大していない瞳孔の中心を通る単一角度で近付
くことができる。各スキャンは、このように、有効なＴＲＢＤ測定を生じ、それによって
必要なスキャン回数が少なくなる。血管が４以上の全周スキャンによって横断できると、
交差および分岐点は、流体測定がより信頼性が高くなる直線部分のために（完全もしくは
部分的に）無視することができる。全周スキャン毎のより高速なスキャン回数で、運動エ
ラーは同様に低減することができる。ドップラーＯＣＴと組み合わせて通常利用されるカ
ラー視神経乳頭撮影の点から、議論される技術（例えば、ＳＳＡＤＡ）を利用する３Ｄ血
管造影は、３Ｄ血管構造を分析するために使用することができる。
【００７３】
　議論されるように種々の実施形態のうちの一つ以上は、一部もしくは全体をシステムへ
と組み入れることができる。図１０は、本明細書で記述された種々の実施形態に従う、生
体内イメージングシステム（例えばＯＣＴシステム）１０００の例示的一実施形態を示す
。実施形態において、ＯＣＴシステム１０００は、ＯＣＴ装置１００２およびそこに結合
された一つ以上のプロセッサ１０１２を含んでもよい。一つ以上のプロセッサ１０１２は
、本明細書で開示されるような種々の方法に従う方法を実施するために適応することがで
きる。種々の実施形態においては、ＯＣＴシステム１０００は、例えば、任意の形式にお
けるパーソナルコンピュータを含むコンピューティング装置を含んでもよく、これらの実
施形態のうちの種々の一つにおいては、一つ以上のプロセッサはコンピューティング装置
内に配置されてもよい。種々の実施形態に従うＯＣＴシステムは、種々の情報を格納する
ように適応されてもよい。例えば、ＯＣＴシステムは、本明細書で開示されるような一つ
以上の方法を実施するためのパラメータおよび／もしくは命令を格納するように適応され
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てもよい。
【００７４】
　種々の実施形態においては、ＯＣＴシステムは、オペレータが種々のタスクを実施する
ことを可能にするように適応されてもよい。例えば、ＯＣＴシステムは、上述された方法
のうちの種々の一つをオペレータが構成するおよび／もしくは起動することを可能にする
ように適応されてもよい。幾つかの実施形態においては、ＯＣＴシステムは、例えばサン
プル上で実行されたスキャン結果の報告を含む種々の情報の報告を作成するか、または作
成させるように適応されてもよい。
【００７５】
　ディスプレイデバイスを含むＯＣＴシステムの実施形態においては、データおよび／も
しくは他の情報は、オペレータに対して表示されてもよい。実施形態においては、ディス
プレイデバイスは、入力（例えば、タッチスクリーン、アイコンの作動、ジョイスティッ
クもしくはノブなどの入力デバイスの操作によって）を受信するように適応され、入力は
、幾つかの場合において、一つ以上のプロセッサへと（能動的および／もしくは受動的に
）通信されてもよい。種々の実施形態においては、データおよび／もしくは情報が表示さ
れてもよいし、オペレータがそれに応じて情報を入力してもよい。
【００７６】
　議論されたように、種々の実施形態のうちの一つ以上は製造物の態様へと部分的もしく
は全体として組み入れられてもよい。種々の実施形態においては、図１１に示されるよう
に、本明細書で記述された種々の実施形態に従う製造物の態様１１００は、記憶媒体１１
１２および記憶媒体１１１２に格納された複数のプログラミング命令１１０２を含んでも
よい。これらの実施形態のうちの種々の一つにおいては、プログラミング命令１１０２は
、前述された方法の一つ以上を装置が実施することを可能にするために装置をプログラム
するために適応されてもよい。
【００７７】
　種々の実施形態においては、ＯＣＴ画像は、データを提供し、そのデータから診断およ
び／もしくは評価がなされてもよい。実施形態においては、当該判定は、生物学的組織構
造、脈管構造および／もしくは微小循環に関連する。例えば、幾つかの実施形態において
は、生物学的組織の３Ｄ生体内イメージングおよびその中の個々の血管を通る血流の定量
化は、例えば、虚血、変性、外傷、発作および種々の他の神経学的疾患を含む多数の疾病
の進展および治療のメカニズムを理解するうえで有用である可能性がある。さらに他の実
施形態においては、ＯＣＴ画像および本明細書で開示される技術は、がん、腫瘍、痴呆、
眼窩疾患／状態（例えば、緑内障、糖尿病網膜症、加齢黄斑変性症を含む）を識別するた
めに利用されてもよい。さらに、種々の実施形態においては、本明細書で開示されたよう
なＯＣＴ技術は、内視鏡的イメージングもしくは他の内科医学の用途に対して利用されて
もよい。診断および／もしくは評価の前述された例示的実施形態は例示的なものであって
、本明細書で記述された実施形態は、議論された実施形態に限定されるものではない。
【００７８】
　ある実施形態は本明細書で説明する目的で示され記述されてきたが、同等の目的を達成
するために計算された広範囲の代替および／もしくは均等な実施形態もしくは実装が、示
され説明された実施形態に対して置換されてもよいことが当業者によって理解されるであ
ろう。当業者は、本明細書で記述された実施形態は、非常に広範囲の方法で実現されうる
ことを容易に理解するであろう。
【００７９】
［例示的実施形態］
［Ａ．或る実施形態］
　黄斑およびＯＮＨイメージングは、本明細書で記述された掃引光源ＯＣＴシステム９０
０を利用して、Ｉｎｓｔｉｔｕｔｉｏｎａｌ　Ｒｅｖｉｅｗ　Ｂｏａｒｄ（ＩＲＢ）によ
って承認されるように、３人の健常者のボランティアに対して実施された。各イメージン
グに対して、被験者の頭部は顎および額支持台によって固定された。内部撮影用の固定対
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象は、デジタル光処理（ＤＬＰ）技術（Ｔｅｘａｓ　Ｉｎｓｔｒｕｍｅｎｔｓ，Ｄａｌｌ
ａｓ，ＴＸ，ＵＳＡ）を利用して減衰ピコプロジェクタによって投影された。眼底上のイ
メージング領域は、３ｍｍ×３ｍｍＯＣＴプレビュースキャンのリアルタイム正視型表示
を利用して、オペレータによって可視化された。
【００８０】
　掃引光源ＯＣＴシステムは、１００ｋＨｚの軸方向スキャン繰り返し率で操作された。
高速横断方向スキャン（Ｘ）方向において、Ｂ－スキャンは、３ｍｍの２００回のＡ－ス
キャンで構成された。低速横断方向スキャン（Ｙ）方向において、３ｍｍの２００個の別
個のサンプリング平面が存在した。８回の連続的Ｂ－スキャンは、各Ｙ位置で得られた。
これは、（例えば、図３に示されたように）“Ｍ－Ｂスキャンモード”と称される。なぜ
なら、同一位置で連続するＢ－スキャン間の動作の検出が可能だからである。このように
、１６００回のＢ－スキャンと３２０００回のＡ－スキャンで構成される３Ｄ容積測定デ
ータキューブを得るために３．２秒かかる。このスキャンプロトコルの下で、本明細書で
記述される方法は、各ステップで繰り返されたフレームシーケンスに対して適用された。
最後に、２００回計算されたＢ－スキャンフレームが、ヒトの眼球の後部の３Ｄ血液灌流
画像を形成するために、組み合わせられた。
【００８１】
　図１２は、本明細書で記述される種々の実施形態に従うイメージング方法を利用した、
近視の右眼球における視神経頭（ＯＮＨ）の生体内３－Ｄ容積測定構造画像（３．０（ｘ
）×３．０（ｙ）×２，９（ｚ）ｍｍ）を示す。或る３Ｄ容積測定データセットから、反
射率強度画像および相関除去（血管造影）画像の双方が取得された。視神経頭（ＯＮＨ）
スキャンに対して、反射率強度１２０２の正視型最大投影は、主要な網膜血管および第二
分岐１２０４を示したが、より微細な分岐、網膜、脈絡膜および視神経乳頭の微小循環は
可視化されなかった。投影１２０２の平面１２０６から得られた垂直断面強度画像１２０
８において、篩骨篩板の結合組織柱（明部）および穴（暗部）が視神経乳頭内の深くに可
視化することができた。視神経乳頭周囲で、網膜、脈絡膜および強膜を描くことができる
。本明細書で記述される方法によって得られるＯＮＨ血管造影は、微小循環ネットワーク
と同様に、多数の血管分岐の双方を示した。正視型最大相関除去投影血管造影１２１０は
、中心網膜動静脈からの多数の分岐、視神経乳頭内の高密度毛細血管ネットワーク、毛様
体網膜動脈（鼻乳頭縁での血管造影１２１０内の矢印による参照）、視神経乳頭周囲の脈
絡膜血管の略連続的な薄板を示し、そのうちの大部分は、正視型強度画像１２０２上に十
分に可視化することができなかった。作成された垂直ＳＳＡＤＡ断面相関除去画像１２１
２（表示された１２０８と同一平面１２０６内）は、表面から１．０ｍｍまでの深さへ柱
を形成する視神経乳頭（矢印によって表される）、網膜血管、脈絡膜内の血管内の血流を
示した。これが深部に貫通する血管を表す場合、もしくはこれが相関除去投影の影響を表
す場合には、不明瞭になることがある。投影のアーティファクトとは、より深い静止構造
から反射された光がより表面にある血管を通ることによって相関除去を示すことがあると
いう事実を称する。このタイプのアーティファクトは、乳頭周囲の網膜血管が例えば、フ
ライスルー（ｆｌｙ－ｔｈｒｏｕｇｈ）動画静止フレーム画像１２１６内、および相関除
去画像１２１２内であるべきよりもさらに厚く見える場合に明白である。このアーティフ
ァクトによって、これらの血管は、神経線維層（ＮＦＬ）全体の深度下へ伸び、相関除去
信号は色素上皮下（ＲＰＥ）に現れ、それは無血管であるべきである。
【００８２】
　網膜血管および表面視神経乳頭血管を別々に可視化するために、ピクセルは、脈絡膜を
除去するために、乳頭周囲ＲＰＥのレベル以下に除去された。結果として生じた正視型血
管造影１２１４は、表面血管ネットワークが、視神経乳頭境界で視神経乳頭端に血液を供
給することを示した。比較によって、脈絡膜循環は、１２１０に示されるような、網膜下
の血流の略連続的な薄板を形成した。正視型画像１２０２、１２１０および１２１４は、
視神経乳頭縁外の側頭部三日月形内のＲＰＥの委縮を示す。三日月形内部で、小領域の脈
絡膜毛細血管の委縮も存在した（１２１０内の矢印領域を参照）。断面グレイスケール反
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射率強度画像にカラースケール流体（相関除去）画像を重ね合わせることによって、フラ
イスルー動画静止フレーム画像１２１６内に示されるように（即ち、如何にして視神経乳
頭、網膜および脈絡膜が３Ｄ容積測定のように灌流されるか）主要な網膜分岐血管が乳頭
周囲ＮＦＬのレベルにあったことを示した。それは、脈絡膜の全厚さ内の血流も示した。
組み合わせられた画像１２１６は、より深い視神経乳頭循環が、結合組織柱ではなく、主
に篩骨篩板の穴内に存在することも示した。このような包括的方法で、非侵襲的に視神経
乳頭微小循環が可視化されたのは、これが初めてのことである。画像を横切る水平線は、
掃引レーザ光源から発された固定されたパターンのアーティファクトの結果であった。
【００８３】
　本明細書で開示された別の例示的実施形態は、黄斑血管造影において実証された。眼底
の黄斑領域は、中心視野を担当する。糖尿病網膜症による黄斑領域内の毛細血管の脱落は
、視覚を失う主な原因である。脈絡毛細管の焦点欠如は、湿式および乾式加齢黄斑変性症
発症の原因となりうる要因であり、先進国における失明の原因につながる。このように、
黄斑血管造影は重要である。本明細書で記述された技術は、図１３における黄斑の生体内
３Ｄ容積測定構造画像（３．０（ｘ）×３．０（ｙ）×２．９（ｚ）ｍｍ）に示されるよ
うに、健常の眼球内の網膜および脈絡膜循環の双方の黄斑血管造影を示すために利用され
た。
【００８４】
　本明細書で開示された技術を利用して可視化された血管パターンおよび毛細血管ネット
ワークは、位相ベースＯＣＴ血管造影技術を利用して以前報告されたものに類似していた
。流体ピクセルは、網膜内の連続的微小循環ネットワークを形成した。既知の解剖学と一
致して、（正視型最大相関除去投影血管造影１３０２に示されるように）約６００μｍの
直径の中心窩無血管領域内には血管ネットワークがなかった。ノイズによって中心窩無血
管領域内には幾つかの接続されていない明白な流体が存在した。中心窩中心を通る水平Ｏ
ＣＴ断面（１３０２内の上部破線）は、流体情報（明／カラースケールで表された相関除
去）と構造情報（グレー／より暗いスケールで表された反射率強度）とともに、中心窩中
心画像１３０４で表される。中心窩中心画像１３０４の精査によって、これらの偽流体ピ
クセルが、ＲＰＥおよび光検出器の高反射率層内の相関除去ノイズであることを示す。脈
絡毛細管層は、融合性の重ね合わせ網状組織を形成し、ゆえに脈絡膜循環の投影画像（脈
絡膜循環１３０６の正視型最大相関除去投影血管造影を参照）は融合性の流体を示すこと
が予測される。１３０４と類似して、下位黄斑の合併水平ＯＣＴ断面（１３０２内の低部
破線）は、下位黄斑画像１３０８で表される。断面画像１３０４および１３０８は、ＮＦ
Ｌから外部網状層への網膜血管を示し、それは、既知の解剖学と一致する。内部脈絡膜内
の流体は、明／カラースケール内に見られる相関除去に基づくものとしてより高速度を有
した。（断面画像１３０４および１３０８内に示されるように）体積も網膜循環よりも大
きかった。これは、脈絡膜循環が網膜循環よりも非常に高速の流体を有するという既知の
生理学と再度一致する。高い流速由来の縞ウォッシュアウトおよびその上に重なる組織の
陰影効果によると考えられる、外部脈絡膜内の信号間隙が存在した。断面画像１３０４お
よび１３０８も、ＲＰＥ層内の幾つかの非相関スポットを示した。これらは、おそらくは
アーティファクトである。なぜならＲＰＥは無血管であることが知られているからである
。前述されたように、これは、おそらくは、強く反射した信号（即ちＲＰＥ）を有する遠
位層上の近位層（即ち、内部網膜層）内の流体の相関除去の投影によるものである。血管
に対して内部網膜内の垂直アレイを形成する傾向も存在し、それは幾つかの実施例におい
ては同様に投影の影響によるものでありうる。
【００８５】
　本明細書で開示された別の実施形態は、相関除去ベースの血管造影のための全スペクト
ル、ピクセル平均化および分割スペクトル技術間の相違（図１に記述されるように）を認
識するために実証された。血管造影を取得するために、上述された方法は、其々式（１）
－式（３）に記述されるように、詳細には図１を参照して使用された。公平な比較のため
に、同一の運動エラー低減、ノイズ閾値および正視型投影法が使用された。
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【００８６】
　図１４は、本明細書で記述される種々の実施形態に従う方法（１４０８）、ならびに従
来技術の全スペクトル（１４０２）およびピクセル平均化（１４０４）に従う方法を利用
する、黄斑網膜循環の正視型血管造影を示す。従来技術の方法および本明細書で記述され
た方法は、主要な黄斑血管の良好な可視化を提供したが、毛細血管ネットワークは、分割
スペクトル実施形態で作成された分割スペクトル血管造影１０８内で最も明瞭かつ最も連
続的に見えた。ピクセル平均化血管造影１４０４を作成するピクセル平均化法は、二番目
に明瞭かつ連続的毛細血管ネットワークを表示する。全スペクトル血管造影１４０２を作
成する全スペクトル法は、ノイズと思われる、より顕著な接続されていない流体ピクセル
を示した。ノイズは、中心窩無血管領域内（６００ｕｍ直径の１４０２Ａ、１４０２Ｂお
よび１４０８Ｃ画像の黄色円内）で最も容易に認識することができ、毛細血管を含む如何
なる網膜血管も有すべきではない。分割スペクトル血管造影１４０８において、無血管領
域外の毛細血管ネットワークのほぼ連続的な可視化が存在したが、このループは、他の二
つの従来技術を利用して切断されるように見えた。１４０２Ｄ、１４０２Ｅおよび１４０
８Ｆに表示されたような各方法に対する断面血管造影（１４０２Ａに示されるような水平
破線にわたって全てスキャンされた）は、分割スペクトル法が個別の網膜血管と暗い背景
との間で最も明瞭なコントラストを提供したことを示した。また、ピクセル平均化法は二
番目に良好であり、全スペクトル法は、明らかな雪状バックグラウンドノイズを示した。
【００８７】
　３つの相関除去ベース血管造影技術を比較するためにメリットの定量数を取得するため
に、２つの解剖学的知識が利用された。一つは、網膜血管が連続的ネットワークを形成す
ることであり、他方は中心窩無血管領域内には網膜血管が存在しないということである。
図１５は、従来技術に従う、ならびに、本明細書で記述された種々の実施形態に従う方法
を利用する血管接続性信号ノイズ比（ＳＮＲ）を示す生体内画像を示す。図１５において
は、画像１５０２Ａ１－１５０２Ａ４は、全スペクトル法（行１５０２内の全て）を利用
して取得され、画像１５０４Ｂ１－１５０４Ｂ４（行１５０４内の全て）は、ピクセル平
均化法を利用して取得され、画像１５０６Ｃ１－Ｃ４は、本明細書で記述された分割スペ
クトルを利用して取得された。血管接続性を評価するために、３つの異なる方法によって
取得された投影画像（図１４の１４０２Ａ、１４０２Ｂおよび１４０８Ｃ）は、固定され
た閾値に基づいて、（図１５の第一列１５０８内の画像、１５０２Ａ１、１５０４Ｂ１お
よび１５０６Ｃ１に示されるように）バイナリ画像に変換された（例えば、二値化された
）。その後、１ピクセル幅の線と点で作成された血管ネットワークを取得するために、ス
ケルトン化する形態上の操作（例えば、スケルトン化される）が適用された（図１５の第
二列１５１０に示された画像、１５０２Ａ２、１５０４Ｂ２および１５０６Ｃ２に示され
るように）。続いて、非接続流体ピクセルは、接続された流体スケルトンから分離された
（例えば、非接続流体ピクセルを除去するためにフィルタ処理される）（図１５の第三列
１５１２内の画像、１５０２Ａ３、１５０４Ｂ３および１５０６Ｃ３に示されるように）
。血管接続性は、スケルトンマップ上の流体ピクセルの総数に対する、接続された流体ピ
クセルの数の比率として定義された。接続性は、三人の被験者の６つの眼球のＯＣＴ黄斑
血管造影において解析された（以下の表１参照）。対応ｔ検定に基づく三技術の比較は、
分割スペクトル技術が、ピクセル平均化（ｐ＝０．０３７）および全スペクトル（ｐ＝０
．０１４）技術に対して顕著に良好な接続性を有することを示した。本明細書で開示され
た分割スペクトル技術は、全スペクトル従来技術（３９％）と比較すると、２倍以上、非
接続流体ピクセル数（１８％）を減少させた。
【００８８】
　相関除去信号に対してノイズに対する信号（ＳＮＲ）を計算するために、関連する信号
およびノイズ領域を画定することが必要であった。黄斑に対しては、幸運にも、中心窩無
血管領域（ＦＡＺ）は、毛細血管を含む血管が欠如している。周中心窩毛細血管ネットワ
ークは、中心窩に血液を供給し、糖尿病網膜症におけるこれらの毛細血管の欠如は、視力
を失ううえでの重要なメカニズムである。このように、ＦＡＺに対する周中心窩領域内の
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相関除去値の比率は、ＳＮＲを計算するための明瞭かつ臨床的に適切な方法である可能性
がある。図１５の四番目の列１５１２において、画像１５０２Ａ４、１５０４Ｂ４、１５
０６Ｃ４は、相関除去ＳＮＲを示し、ここで、ノイズ領域は、中心窩無血管領域（半径Ｒ
１を有する内部点線円として表示される）の内部であり、信号領域は、周中心窩環（半径
Ｒ２および半径Ｒ３の間の灰色領域として表示される）であった。ＦＡＺの半径（Ｒ１）
は約０．３ｍｍである。したがって、０．３ｍｍの半径を有する中心ＦＡＺはノイズ領域
であり、０．６５（Ｒ２）および１．０ｍｍ（Ｒ３）半径の間の環状周中心窩領域は信号
領域であることが選択された。このように、相関除去信号ノイズ比ＤＳＮＲは、以下の式
を利用して表すことができる。
【数７】

ここで、

および

は、其々周中心窩環およびＦＡＺ内の平均相関除去値であり、σ２
ＦＡＺは、ＦＡＺ内の

相関除去値の分散である。これらの計算は、正視型最大投影画像に対して実施された。
【００８９】
　ＤＳＮＲは、３人の被験者の６つの眼球上で実施されたＯＣＴ黄斑血管造影で解析され
た（以下の表１参照）。対応ｔ検定は、分割スペクトル技術のＤＳＮＲが、ピクセル平均
化技術（ｐ＝０．０３４）および全スペクトル技術（ｐ＝０．０１２）よりも顕著に高い
ことを示した。分割スペクトル技術は、全スペクトル技術と比較して、２倍以上、ＤＳＮ
Ｒを改善した。
【表１】

【００９０】
　開示された技術を利用して、網膜および脈絡膜循環におけるより大きい血管および毛細
血管ネットワークの双方が示された。この可視化は、ドップラーおよび他の位相ベース流
体検出技術を利用して達成することができるが、開示されたＳＳＡＤＡ（即ち分割スペク
トル）技術は、位相ベース技術に対して幾つかの潜在的な利点を有する。位相ノイズに対
する感受性が低いことが第一の利点である。別の利点は、微小血流を定量化する能力を含
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む。有効解像度セルは、等方性（図２に記述されるように、Ｘ、ＹおよびＺ次元で同一寸
法を有する）に作成されるため、横断方向（Ｘ，Ｙ）および軸方向（Ｚ）の流体に対して
の感受性が等しい。これは、ドップラーシフトが生じる軸方向における流れに対して、本
質的により感受性が高い全ての位相ベースの技術とは対照的である。このように、開示さ
れた技術を利用することによって、方向に関係なく、流速の関数として相関除去値を生じ
る。より速い血液粒子がレーザビームを横切って動くほど、スキャンパラメータによって
設定された速度範囲内の受信された信号の相関除去指数は高くなる。理論的には、飽和速
度は、フレーム間時間遅延（０．００２秒）によって除算された解像度セルの寸法（０．
０１８ｍｍ）もしくは９ｍｍ／秒にほぼ等しくなるべきである。検出可能な最小流速は、
相関除去ノイズフロアによって決定することができ、非流体組織ボクセルの相関除去分布
統計に基づく。本実施例においては、分割スペクトル技術の投影図は、黄斑毛細血管領域
（周中心窩領域）内の血管パターンを示した。これは、開示された分割スペクトル技術が
網膜毛細血管流を検出することができることを示し、それは、０．５－２ｍｍ／秒の範囲
内にある。生体内流体ファントム（ｐｈａｎｔｏｍ）実験を利用した相関除去値に対する
速度の較正は、検出可能な最小流体速度をさらに決定するために行うことができる。
【００９１】
　遠位（より深い）層への近位（より浅い）層からの流体の投影は、挑戦的課題である。
主要な乳頭周囲網膜動静脈における流体（図１２に示されるような）および内部網膜にお
けるより大きい黄斑血管（図１３に示されるような）は、高反射率ＲＰＥ上に投影し、如
何なる血管も含むべきではない。より深い内部網膜層（即ち、内部および外部網状層）へ
の、より表面の内部網膜層（即ち、神経線維層および神経節細胞層）からの流体の投影が
おそらくは存在した。これは、網膜循環の正視型投影の精度には影響を与えないが、断面
血管造影の精度および脈絡膜循環の正視型投影には影響を与える可能性がある。より表面
にあるボクセルが閾上の相関除去値を有する場合には、より深いボクセル内の流体識別用
の相関除去閾値を上昇させる。しかしながら、これは、流体投影のアーティファクトの代
わりに起こりうる陰影アーティファクトを必然的に導入する可能性がある。これによって
、より深い血管の画像は、このアーティファクトを念頭において解釈することができる。
【００９２】
　バルク組織運動由来のノイズは、本明細書で開示される技術を利用して劇的に低減する
が、完全に排除されることはない。開示された実施例に記述されるように、フレームシフ
ト位置決めの利用による、連続的Ｂ－スキャンフレーム間のＸ－Ｚ運動を補償するために
は何の試みもなされていない。この位置決めは、（Ｙ方向を通らない）Ｘ－Ｚ次元におけ
るバルク運動の影響を同様に低減し、さらに流体検出の精度を改善することができる。３
Ｄデータセット内のサッケード運動の影響が存在することも正視型血管造影から明らかで
ある。これも、３Ｄ位置決めアルゴリズムの利用によって低減することができる。
【００９３】
　図１６は、本明細書で記述される種々の実施形態に従う方法を利用した生体内画像を示
し、複数の環状全周スキャンパターン（例えば、環数４、径が１．６－２．２ｍｍ）およ
び単一血管用のドップラー角度計算を含む。血管中心線は、スプライン曲線近似との血管
中心位置に基づいて構成することができる。各円における流体ベクトルは、血管中心線の
接線方向ベクトルを利用して計算することができる。
【００９４】
　複数の環状全周スキャンは、超高速度ＯＣＴで行うことができる。スキャンパターンは
、４つ以上の径を有する複数の同心全周スキャンを含むことができる。各位置（例えば、
径）で、全周スキャンは、心拍周期にわたって、眼球運動の影響を低減させるために繰り
返すことができる。総スキャン時間は、少なくとも一回の心拍周期にわたることができる
。軸方向スキャン密度は、正確なドップラーシフト信号計算のために高くすることができ
る。
【００９５】
　スキャンが取得された後、血管位置は各血管に対して各フレーム上に検出することがで
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きる。特定の血管に対して、スキャンの中心位置は、血管中心線曲線を再構成するために
使用することができる。当該曲線は、（図１６に示されるように）ＯＣＴビームと血管法
線ベクトルとの間のドップラー角度を計算するために使用することができる。角度θは、
ＯＣＴビームと流体ベクトルの間で計算することができ、血管中心での血管中心線の接線
方向ベクトルである。その後、ドップラー角度は、９０－θとして計算することができる
。
【００９６】
　角度およびドップラーシフト信号を用いて、血流は、以下の式によって計算することが
できる。
【数８】

ここで、λはＯＣＴレーザ光源の中心周波数であって、Δｆｉは、ｉ番目の全周スキャン
におけるドップラーシフト信号であって、ｎは反射率、αはｉ番目の全周スキャンにおけ
るドップラー角度であり、９０－θに等しく、θはｉ番目の全周スキャンにおける血管ベ
クトルとＯＣＴビームとの間の角度である。ドップラー角度が０に近いとき、血管位置を
自動的に検出することは困難である。この問題を解決するために、ＯＣＴ血管造影スキャ
ンを複数の環状全周スキャンに加えることができる。各位置（径）に対して、ドップラー
ＯＣＴ画像を作成する一回の全周スキャンを除いて、軸方向スキャン密度が小さい複数の
全周スキャンを、ドップラースキャン前もしくは後に行うことができ、本明細書で記述さ
れる血管造影技術（例えば、ＳＳＡＤＡ）を、ＯＣＴ血管造影を取得するために適用する
ことができる。ドップラースキャンおよび血管造影スキャンは、それらが同一位置で行わ
れるときに位置決めすることができ、眼球運動は、このような短期間（＜０．１秒）では
小さくあるべきである。その後、血管造影スキャン上に検出された血管位置および領域を
、ドップラースキャンに対してマップすることができる。
【００９７】
　正確な流体ベクトル評価を得るために、円の直径の間隔を縮小することができる。これ
は、円の数を増やすことを含み、それによって総スキャン時間が増加する可能性がある。
臨床においては、総スキャン時間は約２秒であることが望ましい。このように、複数の環
状全周スキャンにおいて、スキャン時間と角度評価の精度との間に折衷案が存在する。こ
の問題を解決するために、３ＤＯＣＴ血管造影から得られる流体ベクトルを取得すること
ができる。３Ｄ血管造影スキャンは、ドップラースキャン領域に及ぶことができる。血管
位置は、３Ｄ血管造影上に手動もしくは自動的に検出することができ、視神経乳頭周囲の
３Ｄ血管構造は、再構築することができる。全周ドップラースキャンおよび／もしくは全
周血管造影スキャンは、３Ｄ血管造影スキャンに対して位置決めすることができる。血管
パターンおよび内部限界膜に基づいた自動的な厳密な位置決めを使用することができる。
位置決めの後、３Ｄ血管構造は、血管検出および角度評価用にドップラースキャンにマッ
プすることができる。
【００９８】
　例えば、１００，０００スキャン／秒のスキャン速度を有する掃引光源ＯＣＴにおいて
、４つの管状全周スキャンパターンが実現された。使用されるスキャン径は、２．２ｍｍ
、２．０ｍｍ、１．８ｍｍおよび１．６ｍｍであった。８回の高速全周スキャン（５００
回のＡスキャン）後の１回の低速全周スキャン（４０００回のＡスキャン）が各径に対し
てスキャンされた。その後、４つの径に対するスキャンが６回繰り返された。ともに、ス
キャンは、約２秒かかり、それは所望の臨床時間枠内であった。高速スキャンは、ＯＣＴ
血管造影を計算するために使用され、低速スキャンはドップラーシフト信号を計算するた
めに使用された。３×３ｍｍ３ＤＯＣＴ血管造影が取得された。図１７Ａ－図１７Ｄは、
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本明細書で記述される種々の実施形態に従う方法を利用する生体内画像を示し、上述され
たように、総網膜血流（ＴＲＢＦ）測定を提供するために、ＳＳＡＤＡと組み合わせた、
複数の環状全周スキャンドップラーＯＣＴを含む。複数の環状全周スキャンは、動静脈双
方からの情報を利用して、視神経乳頭周囲の総網膜血流を計算するために使用された。図
１７Ａは、本明細書で開示されるＳＳＡＤＡ技術で計算された正視型ＯＣＴ血管造影を示
す。分岐および交差を含む血管パターンは、グラフ検索技術を利用して抽出することがで
きる。図１７Ｂは、網膜血管の上部境界の正確な位置を提供する断面ＳＳＡＤＡ血管造影
を示す（矢印の矢じり部で示される）。図１７Ｃは、速度計算用に使用できる管腔断面に
おける青色および赤色ドップラーシフトを示す全周スキャンの断面のカラードップラー表
示を示す。ある血管（緑色の矢印の矢じり部によって示される）は、図１７Ｂに示される
相関除去に基づく血管造影画像上に可視化されるが、図１７Ｃに示されたカラードップラ
ー画像上には可視化されていない。これによって、血管の解剖学的構造を確実に画定する
相関除去血管造影を可視化するが、ドップラーシフトは、より定量性のある速度情報を提
供することができる。図１７Ｄは、３ＤＯＣＴスキャンの正視型重ね合わせ表示上に重ね
合わせられた全周スキャン由来のドップラー測定（青色および赤色血管断片）を示す合成
画像を示す。この可視化によって、血管の軌跡（例えば、位置、傾き、二次スプライン関
数にフィットする曲線）分岐、および交差は、複数の全周３Ｄスキャンの組み合わせによ
って特徴づけることができ、それによって、（例えば、領域内の動静脈における流体測定
を加算し、１／２に分割することによって）ＴＲＢＦの正確な測定を可能とすることを示
す。
【００９９】
［Ｂ．さらなる実施形態］
　ある実施形態は、以下に記述されるように、眼球血流を測定するための新規定量化シス
テムに関連する。具体的に、これらのシステムは、ＯＮＨ（例えば、全視神経乳頭／側頭
部エリプス、乳頭周囲網膜、乳頭周囲脈絡膜）および黄斑（例えば、黄斑網膜、黄斑脈絡
膜、中心窩無血管領域および非灌流領域）における循環を測定することができる。本明細
書には、健常被験者から取得されたものと比較された、緑内障患者から取得された異なる
循環の定量化が記述される。
【０１００】
［３Ｄ相関除去画像の取得］
［３Ｄスキャンパターンの設計］
　眼球の黄斑および視神経乳頭をスキャンするための３Ｄスキャンパターン１００は、分
割スペクトル振幅相関除去アルゴリズム（ＳＳＡＤＡ）を実現するために最適化される［
ＪｉａらによるＯｐｔ．Ｅｘｐｒｅｓｓ　２０：４７１０－４７２５（２０１２）］。そ
れは、図１８に示される。各々に対して、３Ｄ容積測定データ１０２は、ＯＣＴシステム
からＭ－Ｂスキャンモードを介して取得される。Ｍ－Ｂスキャン１０４は、単一のＹ位置
でのＮ回（例えば、Ｎ＝８）の連続したＢ－スキャンによって構成される。したがって、
各３Ｄ容積測定データ１０２に対して、高速スキャン軸において、単一のＢ－スキャンは
多数のＡ－スキャン１０６を含み、低速スキャンにおいて、Ｎ回の連続したＢ－スキャン
を含む多数のＭ－Ｂスキャン１０４が存在する。例えば、１００Ｋ軸方向スキャン／秒の
スキャン速度を有するＯＣＴシステムに対して使用されるスキャンパターンは、高速スキ
ャン方向に沿って３ｍｍにおよぶ２００本のＡ－ラインを含み、低速スキャン方向に沿っ
て２００回のＭ－Ｂスキャン（Ｎ＝８）を含むことができる。一つの３Ｄデータセット１
０２は、３．４秒で取得することができる。繰り返されるＢ－フレーム１０４は、構造お
よび血流画像の双方を取得するためにＳＳＡＤＡ計算用に使用される。
【０１０１】
［ＳＳＡＤＡの適用］
　前述されたように［ＪｉａらによるＯｐｔ．Ｅｘｐｒｅｓｓ　２０：４７１０－４７２
５（２０１２）］、ＳＳＡＤＡは、別々の周波数帯域へとスペクトルを分割して、各々の
帯域に別々に相関除去値を計算することができる（図１９）。複数のスペクトル帯域由来
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の相関除去（流体）画像は、その後、ＯＣＴスペクトル全体におけるスペックル情報を利
用するためにまとめて平均化することができる。全ＯＣＴスペクトルインターフェログラ
ムを別々の波数帯域へと分割することによって、各帯域内のＯＣＴ解像度セルは、意図的
に改変されて、軸方向運動ノイズを受けにくくなる。
【０１０２】
　可視化目的のために、改変された解像度セルは、厳密に等方性である必要はないが、定
量化目的のためには、等方性解像度セルがキーポイントとなる。なぜなら、それは、軸方
向および横断方向流体に対して感受性を等しくすることができるからである。換言すると
、等方性解像度セル由来の相関除去値は、方向に関係なく速度に比例する。図１９は、未
処理の干渉スペクトル２０２を如何にして分割して、等方性解像度セル２１２を作成する
かを説明するための一実施例である。掃引光源ＯＣＴ構成に対して、解像度セル２０６に
おける軸方向（Ｚ）解像度は、光源中心波長（１０５０ｎｍ）およびそのスペクトル帯域
幅２０４（６９ｎｍ）によって決定され、横方向（ＸおよびＹ）解像度は、レーザビーム
プロファイルによって決定される。半値全幅（ＦＷＨＭ）振幅プロファイル定義を利用す
ると、軸方向解像度（５．３μｍ）は、解像度セル２０６における横方向解像度（１７．
７μｍ）よりも３．３倍高くなり、ここで、Ｘ＝Ｙ＝３．３Ｚである。Ｘ＝Ｙ＝Ｚの場合
の等方性解像度セル２０６を作成するために、スペクトルは、２１μｍの新規帯域幅２１
０を有する異なる周波数帯域へと分割するべきである（例えば、分割スペクトル２０８）
。別々のスペクトル帯域の間の重複は、画像品質をさらに向上するために増加させること
ができ、それによって計算時間も増加する可能性があることに留意されたい。
【０１０３】
［定量性血流評価］
　定量性血流測定のフローチャートが図２０に示される。それは、反射率画像上での確実
な解剖学的指標を利用する測定流量の検出で開始し、二つの血流パラメータ（流動指数お
よび血管密度）の計算で終了する。さらに、非灌流領域の測定も、定量化目的で実施され
る。
【０１０４】
［測定容積の検出］
　上述のスキャンプロトコル１００由来の３Ｄ容量測定データセット１０２に基づいて、
ＳＳＡＤＡアルゴリズム３０３が未処理干渉スペクトル３０２上で実施され、反射率強度
画像３０４および相関除去流体画像（相関除去流動画像）３０６の双方を、同時に取得す
ることができる。必要に応じて、サッケード運動による画像歪みは、３Ｄ位置決め３０７
を実施することによって低減することができる［Ｋｒａｕｓらによる、Ｂｉｏｍｅｄ．Ｏ
ｐｔ．Ｅｘｐｒｅｓｓ  ３：１１８２－１１９９（２０１２）］。位置決めされたＢ－ス
キャン反射率３０８および位置決めされたＢ－スキャン流体３１０が処理され、３１１で
、解剖学的指標が、Ｂ－スキャン反射率３０８上で識別（特定）され、Ｂ－スキャン流体
３１０の断片化（区分化）用に使用される。３１３において、最大投影アルゴリズム［Ｊ
ｉａらによるＯｐｔ．Ｅｘｐｒｅｓｓ２０：４７１０－４７２５（２０１２）］が、反射
率３０８および断片化された流体画像（区分化流動画像）３１２の双方に対して適用され
る。この投影アルゴリズムは、各横断位置に対して、最大反射率および最大相関除去値を
見出し、それらは最高の反射率および最速の流動血管管腔を其々表す。続いて、３１７に
おいて、正視型（正面）反射率３１４上の指標が識別（特定）されて、この指標は正視型
断片化流体画像（正面区分化流動画像）３１６をマスクするために使用される。その後、
断片化正視型流体画像（区分化正面流動画像）３１８が取得され、流動指数３２０および
血管密度３２２の計算用に使用される。
【０１０５】
　図２１は、以下の表２に要約される、種々の眼球血管床内の具体的断片化を示す。ＯＮ
Ｈ領域で、視神経乳頭全体４１０および側頭部エリプス４２０のためのＢ－スキャンにお
ける断片化は、補足データであってそれほど価値はないため、内部限界膜（ＩＬＭ）４１
１と底部の間の全ての信号が残ったままである。神経腔開口（ＮＣＯ）と境界を接するエ
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リプス４１２は、視神経乳頭全体の血管造影４１３および側頭部エリプス血管造影４２３
用の側頭部領域におけるエリプス（視神経乳頭-中心窩軸に沿って傾く）を選択すること
ができる。乳頭周囲網膜４３０に対して、ＩＬＭ４１１と内部断片／外部断片（ＩＳ／Ｏ
Ｓ）接合平面４３１との間の領域は網膜用のものであり、視神経乳頭エリプス周囲の０．
５ｍｍ幅の領域４３２は、乳頭周囲領域に対して分離することができる。乳頭周囲脈絡膜
４４０に対して、網膜色素上皮（ＲＰＥ）４１１およびその５０μｍ下の間の領域は、脈
絡膜用のものであって、乳頭周囲領域は上記で定義されたものと同一である。黄斑領域に
おいては、黄斑網膜４５０は、周中心窩黄斑血管造影４５３を取得するために、正視型流
体画像で中心窩無血管領域（ＦＡＺ）４５１を包囲する１ｍｍ幅の領域と、Ｂ－スキャン
におけるＩＬＭ４１１およびＩＳ／ＯＳ４３１の間の領域を分割することによって分離す
ることができる。黄斑脈絡膜４６０は、Ｂ－スキャンにおけるＲＰＥ４１１とその５０μ
ｍ下との間の領域およびＦＡＺ４５１で中心におかれた円形領域４６２を選択することに
よって抽出することもできる。
【表２】

【０１０６】
　Ｂ－スキャンでの境界の分割は、深さにおける反射率勾配プロファイルの解析を通して
識別することができる。視神経乳頭境界は、ＮＣＯの境界を検出することによって識別す
ることができ、ＦＡＺ４５１境界は、黄斑上の網膜厚マップによって識別することができ
、そこで最も薄い点はＦＡＺ４５１の中心であり、６００μｍの直径を有する円形領域は
、ＦＡＺ４５１の寸法である［Ｒｏｈ　ａｎｄ　Ｗｅｉｔｅｒによる“Ｒｅｔｉｎａｌ　
ａｎｄ　Ｃｈｏｒｏｉｄａｌ　Ｃｉｒｃｕｌａｔｉｏｎ，”Ｏｐｈｔｈａｌｍｏｌｏｇｙ
，Ｍ．Ｙａｎｏｆｆ　ａｎｄ　Ｊ．Ｓ．Ｄｕｋｅｒ　ｅｄｓ．（Ｍｏ：Ｍｏｓｂｙ　Ｅｌ
ｓｅｖｉｅｒ，Ｓｔ．Ｌｏｕｉｓ，２００８）］。他の境界検出技術は、指標の識別用に
適用することができる。
【０１０７】
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　ＯＮＨスキャンにおいて、ＩＳ／ＯＳ４３１およびＲＰＥ４４１平面は、Ｂ－スキャン
での区分化用の視神経乳頭境界外の深さを補間することによって設定できることに留意さ
れたい。ＯＮＨスキャン用の他の代替的区分化方法も使用することができる。例えば、図
２２によって示されるように、網膜５０４およびＯＮＨ５０６の双方は、３Ｄ全体積５０
２を通って脈絡膜５０８から区分化して、その後、全視神経乳頭４１０、側頭部エリプス
４２０、乳頭周囲網膜４３０および脈絡膜４４０を取得するために、正視型網膜およびＯ
ＮＨ血管造影５１０ならびに正視型脈絡膜血管造影５１２を区分化することができる。さ
らに、５０μｍの脈絡膜は、内部脈絡膜部分、脈絡毛細管層をより良く表すために、かつ
、外部脈絡膜における信号間隙からの影響を回避するために［ＪｉａらによるＯｐｔ．Ｅ
ｘｐｒｅｓｓ　２０：４７１９０－４７２５（２０１２）］選択することができる［Ｒｏ
ｈ　ａｎｄ　Ｗｅｉｔｅｒによる“Ｒｅｔｉｎａｌ　ａｎｄ　Ｃｈｏｒｏｉｄａｌ　Ｃｉ
ｒｃｕｌａｔｉｏｎ，”Ｏｐｈｔｈａｌｍｏｌｏｇｙ，Ｍ．Ｙａｎｏｆｆ　ａｎｄ　Ｊ．
Ｓ．　Ｄｕｋｅｒ　ｅｄｓ．（Ｍｏ：Ｍｏｓｂｙ　Ｅｌｓｅｖｉｅｒ，Ｓｔ．Ｌｏｕｉｓ
，２００８）］。あるいは、脈絡膜の厚さはわずかに変化させることができる。
【０１０８】
　視神経乳頭境界４１２および視神経乳頭の側頭部エリプス４２２を如何にして検出する
かを示す一例は、以下図２３に記述される。網膜色素上皮（ＲＰＥ）／Ｂｒｕｃｈ膜（Ｂ
Ｍ）複合体の終端であるＮＣＯ６０４は［ＳｔｒｏｕｔｈｉｄｉｓらによるＩｎｖｅｓｔ
．Ｏｐｈｔａｍｏｌ．Ｖｉｓ．Ｓｃｉ．５０：２１４－２２３（２００９）およびＨｕら
によるＩｎｖｅｓｔ．Ｏｐｈｔｈａｍｏｌ．Ｖｉｓ．Ｓｃｉ．５１：５７０８－５７１７
（２０１０）］、ＯＮＨ縁４１２を画定するために使用することができる［Ｓｔｒｏｕｔ
ｈｉｄｉｓらによるＩｎｖｅｓｔ．Ｏｐｈｔｈａｍｏｌ．Ｖｉｓ．Ｓｃｉ．５０：４７０
９－４７１８（２００９）］。ＯＣＴ断面Ｂ－スキャンにおいて、二つの緑色破線６０６
によって示されるＮＣＯ６０４の境界は、ＲＰＥ／ＢＭ複合体（二つの緑色矢印）６０４
の終端によって判定される。それは、視神経乳頭領域における二つの縁点６０８に対応す
る。これらの其々の縁点は、対応する流体断面画像６１０おおび正視型投影マップ６１２
上に転写される。流体データ５０２における乳頭周囲脈絡膜血流６１４を囲むことによっ
て作成される境界は、視神経乳頭縁４１２に対する検出方法として最適に利用されない。
【０１０９】
　ＮＣＯ６０４は検出可能であるため、反射率投影画像３１４に手動で描写することがで
きる。図２４に示されるように、エリプスの長軸７０２および短軸７０４は、垂直方向お
よび水平方向に沿って計算される。視神経乳頭のおおよその中心は、選択されたエリプス
７０６の重心である。
【０１１０】
　視神経乳頭の位置および寸法を決定した後、視神経乳頭全体４１２および側頭部エリプ
ス領域４２２は、定量化解析用に区分化することができる。視神経乳頭マスク７０８は、
垂直径（ＶＤ）７０２と水平径（ＨＤ）７０４を有する楕円として理想化される。マスク
値は、楕円内部では１、楕円外部では０である。楕円マスク７１０は、上流および下流の
動静脈に対して側頭部にある視神経乳頭領域に対しても画定される。側頭部エリプス４２
２は、０．７５ＶＤの長軸径および０．５０ＨＤの短軸径を有する。側頭部エリプスは、
視神経乳頭中心窩軸７１２の傾きに関連する視神経乳頭血管パターンの傾きに適合するよ
うに下方へ傾く。健常者における文献での測定値［Ｊ．Ｍ．ＭｃＤｏｎｎｅｌによる“Ｏ
ｃｕｌａｒ　ｅｍｂｒｙｏｌｏｇｙ　ａｎｄ　ａｎａｔｏｍｙ”，Ｒｅｔｉｎａ，Ｓ．Ｊ
．Ｒｙａｎ，ｅｄ．（ＣＶ　Ｍｏｓｂｙ，Ｓｔ　Ｌｏｕｉｓ，１９８９），ｐｐ．５－１
６］によると、この角度の平均値は７．１°である。側頭部エリプス血管造影４２３は、
如何なる上流の網膜血管も含まないため、視神経乳頭局所微小循環のより良好な測定を提
供する。
【０１１１】
［流動指数および血管密度の定義および計算］
　元の血流投影マップ３１６と別々のマスク３１７とを其々乗算することによって、区分
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化された流動マップ３１８をさらなる定量化用に取得することができる。
【０１１２】
　流動指数３２０は、区分化領域における平均相関除去値として定義され、以下の式によ
って与えられる。
【数９】

【０１１３】
　区分化領域における血管によって占められる領域の割合として、血管密度は、以下の式
を利用して、定義される。
【数１０】

【０１１４】
　Ａは、区分化正視型流動領域３１８とすることができ、Ｄは、ＳＳＡＤＡ３０３によっ
て得られた相関除去値である。Ｖを判定するために使用される閾値は、１もしくは０であ
って、ノイズ領域内の平均相関除去値を超える二つの標準偏差である０．１２５に設定さ
れた。前述の報告［ｊｉａらによる、Ｏｐｔ．Ｅｘｐｒｅｓｓ　２０：４７１０－４７２
５（２０１２）］に記述されるように、通常の眼球内の中心ＦＡＺ４５１は、同一のスキ
ャンパターン１００が黄斑領域に適用され、その後、ＳＳＡＤＡ３０３によって相関除去
値が計算された後のノイズ領域として選択することができる。
【０１１５】
［中心窩無血管領域および他の非灌流領域の検出］
　第一に、図２５に示されるように、２００×２００ピクセルの黄斑網膜血管造影８０２
は、ＩＬＭ４１１とＩＳ／ＯＳ４３１の間に区分化された３Ｄ網膜血管系５０２の投影に
よって取得された。その後、この血管造影８０２は、ガウシアンフィルタ８０３を通って
平滑化することができる。ガウシアンフィルタ８０３は、ランダムノイズ低減用に有効な
平滑化フィルタである。実際には、ガウシアンフィルタ８０３の標準偏差およびウインド
ウサイズは、ＦＡＺ４５１周囲の毛細血管床を平滑化するために、注意深く選ばなければ
ならない。その値は、主要な網膜血管分岐８０４の径に基づいて通常選択される。典型的
には、７５μｍのσ値が１５０μｍ×１５０μｍのウインドウサイズで選択される。なぜ
なら、その後の解析用にそれらが、平滑化された２Ｄ血管造影８０６を作成するからであ
る。非灌流情報８０８は、その値がノイズフロア８０７よりも低いピクセルを同定するこ
とによって、計算することができる。この部分では、ガウシアンフィルタ８０３用に選択
されたパラメータは、ピクセル寸法に従って変化させることができる。
【０１１６】
［Ｃ．さらなる実施形態］
　予備実験が、本明細書で記述された技術を利用して実施された。掃引光源ＯＣＴシステ
ムは、１０５０ｎｍの中心波長で、毎秒１００，０００回の軸方向スキャン速度で、５μ
ｍの軸方向解像度および１８μｍのスポット径（ＦＷＨＭ振幅）で操作された。前述され
た構成およびスキャンパターンで、システムのＢ－スキャンフレーム速度は、毎秒５００
フレームであり、よって、１６００回のＢ－スキャンが３Ｄデータキューブを形成するた
めに取得され、これは、３．４秒の獲得時間に対応する。
【０１１７】
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　健常および緑内障グループが被験者とされた。緑内障グループでは、視野測定による緑
内障（ｐｅｒｉｍｅｔｒｉｃ　ｇｌａｕｃｏｍａ）被験者２名、視野測定では異常のない
緑内障（ｐｒｅ－ｐｅｒｉｍｅｔｒｉｃ　ｇｌａｕｃｏｍａ）被験者３名、眼性高血圧の
疑いのある被験者１名が、研究用に登録された。健常被験者では、高密度の微小血管ネッ
トワークが、網膜大血管に加えて、視神経乳頭９０２のＯＣＴ血管造影で可視化された。
このネットワークは、図２６の視神経乳頭９０４に示されるように、すべてのＰＰＧ被験
者において視覚的に弱められる。この差は、可視化することができず、其々健常者９０６
およびＰＰＧ９０８の視神経乳頭の写真によって定量化することができない。全視神経乳
頭領域内で、流動指数は、緑内障グループで３２％減少した。これらの減少は、統計的に
有意であった（以下の表３参照）。側頭部エリプス上での局部的視神経乳頭灌流測定によ
って、２グループ間で示された差は統計的に有意であったことを示した。このように、計
算された減少は、視神経乳頭全体の領域に基づいた減少よりも大きくなった。この小領域
の定量化に対して、視神経乳頭全体および側頭部エリプスでの流動指数の測定の再現性は
、其々６．６％および７．９％であった。乳頭周囲網膜、乳頭周囲脈絡膜および黄斑中心
上の定量化は、２グループ間で統計的有意差を示さなかった（表３）。
【表３】

【０１１８】
　本明細書で記述された技術においては、側頭側の網膜血管の上流および下流の分岐は排
除され、定量化は、ＯＮＨ微小血管床に主に焦点を当てている。予備実験の結果は、初期
の緑内障において、ＯＮＨ微小血流の減少が全ＯＮＨ循環の減少と比較して、より急激で
あることを示している。これは、微小血管灌流で実施される定量化が早期の緑内障患者に
おけるＯＮＨ循環の変化を検出するために、より感度が高くなる可能性があることを示唆
している。
【０１１９】
　ＯＮＨ血管造影に対して、ＯＮＨ流動指数および乳頭周囲脈絡膜流動指数は、緑内障の
診断および評価用に重要である。健常と緑内障間の相違は、臨床予備実験で示された。黄
斑血管造影は、黄斑疾病に対して有用である。周中心窩網膜流動指数および黄斑網膜流動
マップ（中心窩無血管領域の寸法、任意の他の非灌流領域の同定）は、糖尿病網膜症にお
ける黄斑虚血の評価のために重要である。黄斑脈絡膜流動指数および黄斑脈絡膜流動マッ
プは、ＡＭＤの評価において重要である。
【０１２０】
　一実施形態においては、加齢黄斑変性症の診断に対して、脈絡膜新生血管膜および／も
しくは黄斑脈絡膜のいずれか／双方における流動指数（ｆｌｏｗ　ｉｎｄｅｘ）の測定お
よび血流中の損傷の検出は、基本的に重要である。別の実施形態においては、緑内障の診
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断に対して、視神経頭内の血流中の流動指数の測定および損傷の検出は基本的に重要であ
る。最後に、さらに別の実施形態においては、糖尿病網膜症の診断用に、周中心窩無血管
領域内の血流中の流動指数の測定および損傷の検出は基本的に重要である。上述された相
関に確証を与えるデータは示されていない（原稿準備中）。
【０１２１】
　上記で説明された開示は、複数の個別の実施形態を包含する。これらの実施形態の各々
は、望ましい形態で開示されてきたが、本明細書で開示され示されたような具体的実施形
態は、多数の変形が可能なものであって、限定する意味で考えるべきではない。本開示の
主題は、本明細書で開示された種々の構成要素、特徴物、機能および／もしくは特性の全
ての新規および明白ではない組み合わせを含む。同様に、任意の請求項が、或る（“ａ”
）構成要素、第一の（“ｆｉｒｓｔ”）構成要素もしくはその均等物について言及する場
合、当該請求項は、二つ以上のそのような構成要素を必要とすることも、排除することも
なく、一つ以上の当該構成要素の組み込みを含むものとして理解されるべきである。

【図１】

【図２】

【図３】

【図４】
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