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(57)【特許請求の範囲】
【請求項１】
　心臓補助装置であって、
　血液ポンプと、
　前記血液ポンプを駆動する駆動ユニットと、
　前記駆動ユニットに電力を供給する電源と、
　前記血液ポンプの回転速度を読み取る周波数センサと、
　前記駆動ユニットの平均直流波形を読み取る電流センサと、
　電源電圧を読み取る電源電圧センサと、
　血液ポンプコントローラとを備え、
　前記血液ポンプコントローラは、
　（ａ）前記周波数センサ、前記電流センサ、および前記電源電圧センサからデータを受
け取り、
　（ｂ）前記データから、
　　　（ｂ１）心拍数、または心拍数および圧力差を含む前記患者の生理的状態に基づく
目標ポンプ流量と、
　　　（ｂ２）前記駆動ユニットの出力に基づく平均ポンプ流量と、を推定し、
　（ｃ）前記平均ポンプ流量および前記目標ポンプ流量に基づいてエラー信号を計算し、
　（ｄ）前記エラー信号に基づき、前記血液ポンプを前記目標ポンプ流量に自動的に調整
する
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　心臓補助装置。
【請求項２】
　前記血液ポンプコントローラは、駆動ユニット入力電力、血液流量、患者の心拍数、血
圧および目標流量を推定する、請求項１記載の心臓補助装置。
【請求項３】
　前記駆動ユニットのモータに前記目標フローを中継するための駆動ユニット巻線整流回
路をさらに備える、請求項１記載の心臓補助装置。
【請求項４】
　前記駆動ユニットは、ブラシレスＤＣモータを具備する、請求項１記載の心臓補助装置
。
【請求項５】
　前記電源は少なくとも１個の充電可能バッテリーを具備する、請求項１記載の心臓補助
装置。
【請求項６】
　前記周波数センサは、逆ＥＭＦセンサ、ホールセンサおよび光学センサの１つを具備す
る、請求項１記載の心臓補助装置。
【請求項７】
　前記生理的状態は、心拍数であり、
　前記血液ポンプコントローラは、前記推定された心拍数に基づいて前記血液ポンプの目
標流量を計算する、
　請求項１記載の心臓補助装置。
【請求項８】
　前記目標流量は所定のマージン内である、請求項７記載の心臓補助装置。
【請求項９】
　前記マージンは、予め設定された最大および最小毎分心拍数に対応する流量からなる、
請求項８記載の心臓補助装置。
【発明の詳細な説明】
【０００１】
［連邦調査書］
　アメリカ合衆国政府は、国立衛生研究所の米国国立心臓肺血液研究所によって与えられ
た契約番号Ｎ０１－ＨＶ－５８１５９に従い、本発明において一定の権利を有し得る。
【０００２】
［発明の背景］
　本発明は医術に関する。本発明は、例えば、不全な心臓を持つ患者を補助する左心補助
装置（ＬＶＡＤ）としても知られるターボ形血液ポンプを使った心臓補助技術に特定の用
途を見出し、特に遠心血液ポンプに言及して説明される。本発明はまた、軸流ポンプ等の
他の種類のポンプにも適用可能であり、上記用途に限定されないことが理解される。
【０００３】
　電気駆動ターボ形ポンプ（軸流、混流、および遠心）は、心臓補助技術において用途に
将来性がある。代表的な心臓補助システムは、血液ポンプ自体、電気モータ（通常は、ポ
ンプに一体化されたブラシレスＤＣモータ）、ドライブ・エレクトロニクス、マイクロプ
ロセッサ・コントロール・ユニット、および充電可能バッテリー等のエネルギー源を含む
。これらポンプは、長期的心臓補助用の完全移植可能システムに用いることができる。こ
の場合、システム全体を体内に設置し、皮膚を貫通するドライブ線はない。移植への橋渡
し用途だけでなく、一時的な維持に対して、ポンプ自体もまた体内に設置される。しかし
ながら、ドライブ・エレクトロニクスおよびエネルギー源を含む一部のシステム構成部品
は、患者の体外に置くことができる。
【０００４】
　長期および一時的な両方の患者サポートには、安全かつ信頼できるシステム動作を維持
しながら患者の生理的要求を満たすようにポンプ性能を制御することが必要である。
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【０００５】
　心臓補助制御の第一の目的は、患者に各種生理的および心理的要因に依存する適切な血
液ポンプ流量を提供することである。従来のシステムは、患者の心拍数および血圧を決定
するためポンプ外部に圧力センサまたはＥＣＧセンサを有する。これらのシステムは患者
内部に余分なハードウェアを必要とし、合併症のリスクが増える。
【０００６】
　Antaki他の米国特許第５，８８８，２４２号は、心室虚脱（ventricular collapse）を
起こさない最大ｒｐｍを試験し、特定するため電流測定値および毎分ポンプ回転数（ｒｐ
ｍ）測定値を用いるターボ形心室補助ポンプを開示する。この特許で説明される発明は、
心室虚脱を示す電流スパイクを監視し、これに応じてポンプ速度を下げる。最大平均流量
を得るためこれを反復的に行う。この手法は、ポンプ流を最適化するというこの危険な状
況に継続的に依存することによる心臓への不要な緊張を与える。
【０００７】
　本発明は、上記の問題その他を克服する新規および改良された方法および装置を提供す
る。
【０００８】
［発明の概要］
　本発明の１つの態様によると、心臓補助装置が提供される。血液ポンプは電源によって
電力を供給される駆動ユニットによって駆動される。３個の測定可能なパラメータ、電流
、電圧および回転数（またはポンプ速度）がそれぞれ読み取った波形をコントローラに中
継する。コントローラによって指示されるモータ巻線整流回路は、読み取られた波形に応
じて駆動ユニットへの電力を指示する。
【０００９】
　本発明の別の態様によると、血液ポンプにより血流を制御する方法が与えられる。電流
波形、電圧波形、および回転数波形が読み取られる。読み取られた情報は、必要に応じて
血液ポンプの動作を変更する血液ポンプ・コントローラに供給される。
【００１０】
　本発明の１つの利点は、電源変動に依存しないことである。
【００１１】
　別の利点は、流量センサまたは圧力センサを用いないセンサレス手法を用いることであ
る。
【００１２】
　別の利点は、単純な制御回路である。
【００１３】
　別の利点は、血液粘性変動を考慮する点である。
【００１４】
　さらに別の利点は、システム信頼性および効率を改善しながら、制御柔軟性および精度
が向上することである。
【００１５】
　本発明のさらに別の恩恵および利点は、実施例を読了および理解することで、当業者に
とって明らかになる。
【００１６】
　本発明は、各種部品および部品の配置、および各種ステップおよびステップの配置で形
成することができる。図面は好ましい実施例を図示する目的のためのみであり、発明を限
定すると解釈してはならない。
【００１７】
［好適な実施例の詳細な説明］
　患者のそれぞれの要求にする必要なポンプ性能レベルの設定にはいくつかのアプローチ
が考えられる。単純なものは、患者の活動（すなわち、睡眠、座臥、歩行）に従って設定
される複数レベルの固定ポンプ速度／フロー（すなわち、低、中、高）を採用する。別の
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より柔軟なアプローチは心臓ペーシング技術を用い、ここでは別個のペースメーカー型装
置がポンプ性能を制御する。しかし、本発明は、圧力またはＥＣＧ型センサを用いず、必
要なポンプ流の決定に患者の全身圧および／または心拍数を利用する方法（いわゆる「セ
ンサレス」手法）を提案する。
【００１８】
　異なる年齢グループおよび各種活動レベルについて、健康的な人間の心拍数と心臓出力
との間にはほぼ線形の依存関係があることが研究からわかっている。そのため、患者の心
拍数（ＨＲ）に依存する適切なポンプ流（Ｑtarget）を維持することは、心臓補助制御ア
ルゴリズムにとって妥当な目的である。
【００１９】
　患者ＨＲの変化に応じて制御されるポンプ流は、それぞれ心拍数の上限（ＨＲｍａｘ）
および下限（ＨＲｍｉｎ）に関連する最大（Ｑｍａｘ）および最小（Ｑｍｉｎ）許容可能
ポンプ流によって限定されることが重要である。言い換えると、ＨＲ＞ＨＲｍａｘの場合
、Ｑｔａｒｇｅｔ＝Ｑｍａｘ、ＨＲ＜ＨＲｍｉｎの場合、Ｑｔａｒｇｅｔ＝Ｑｍｉｎであ
る。Ｑｍａｘ、Ｑｍｉｎ、ＨＲｍａｘおよびＨＲｍｉｎの値は患者の残りの心室機能、身
体サイズおよび活動レベルに基づく。実施例（図１参照）では、ポンプ流要求は次のよう
に心拍数に比例する。
　Ｑｔａｒｇｅｔ＝Ｃ１＊ＨＲ+Ｃ２，Ｌ／ｍｉｎ（１）
　ただし、定数Ｃ１およびＣ２は次の式を使って求められる。
　Ｃ１＝（Ｑｍａｘ－Ｑｍｉｎ）／（ＨＲｍａｘ－ＨＲｍｉｎ）
　Ｃ２＝Ｑｍａｘ－Ｃ１＊ＨＲｍａｘ
【００２０】
　患者の心拍数と補助ポンプ流量との線形依存関係のみが考えられる関係ではない。ポン
プ流反応が非線形関数であり得るという議論には価値がある。一般に、患者の心拍数の関
数として必要なポンプ流を定義するあらゆる式が用いられる。
【００２１】
　別のアプローチは、ポンプ流の制御に患者の心拍数と推定平均全身圧Ｐを用いる（図２
参照）。次のように、適切なポンプ流を定義する独立変数としてＭ＝ＨＲ／Ｐの比を用い
る。
　Ｑｔａｒｇｅｔ＝ｆ（Ｍ）（２）
　ただし、ｆは指定区間［Ｍｍｉｎ、Ｍｍａｘ］内での単調関数である。Ｍ比の変化に対
する目標ポンプ流を次のように定義される最大および最小Ｍ値によって限定することも重
要である。
　Ｍｍａｘ＝ＨＲｍａｘ／Ｐｍｉｎ
　Ｍｍｉｎ＝ＨＲｍｉｎ／Ｐｍａｘ
ただし、ＰｍａｘおよびＰｍｉｎはそれぞれ圧力の上限および下限である。言い換えると
、Ｍ＞Ｍｍａｘの場合、Ｑｔａｒｇｅｔ＝Ｑｍａｘ、Ｍ＜Ｍｍｉｎの場合、Ｑｔａｒｇｅ
ｔ＝Ｑｍｉｎである。そのため、ＭｍａｘおよびＭｍｉｎを設定することにより、最大お
よび最小ポンプ流応答が定義される。ここでも、Ｑｍａｘ、Ｑｍｉｎ、ＨＲｍａｘ、ＨＲ
ｍｉｎおよびＰｍａｘとＰｍｉｎの値は、患者の残りの心室機能、身体サイズおよび活動
レベルによって定義される。指定区間［Ｍｍｉｎ、Ｍｍａｘ］内での単調関数であるあら
ゆる関数が、必要なポンプ流の定義に潜在的に利用可能なことが理解される。
【００２２】
　規定のポンプ動作範囲にわたるポンプ流とモータ入力電力との関係は、特定のポンプ・
タイプの定常状態電力－フロー特性から得ることができる。流体慣性を無視してこの関係
をモータ電力波形から瞬間ポンプ流を得るために用いることができる。モータ電力の検出
はモータにとって安全かつ信頼性がある制御フィードバックであり、ポンプ全体のフロー
または圧力低下を直接測定せずに瞬間血液ポンプ流を決定することができる。検出された
瞬間フロー波形を用いて、ポンプ平均フローを求めることができる。生理的ＨＲまたはＨ
Ｒ／Ｐ入力から導いた目標平均フロー値と電流計算ポンプ平均フローとの比較から、平均



(5) JP 5214836 B2 2013.6.19

10

20

30

40

50

（目標）血流を達成するためのポンプ性能の変更に用いられるエラー信号が得られる。
【００２３】
　ターボ形血液ポンプを心室カニューレ挿入によるＬＶＡＤとして動作させた時、モータ
電力、電流、速度およびポンプ流拍動はポンプ流入カニューレへの心室圧入力の拍動に対
応する。ゆえに、心拍数は、モータ電流または速度または電力またはフロー波形の周波数
成分を分析することにより求められる。これら波形すべての基本周波数は、心拍数によっ
て定義される。これにより、直接ＥＣＧ感知なしに心拍数を検出できる。
【００２４】
　そして、速度波形および算出されたポンプ流波形を用いてポンプ圧低下波形を計算し、
そこからポンプ全体の最大圧力低下を導く。ポンプ全体の最大圧力低下を用いて平均全身
圧Ｐを推定する。次のようにポンプ動作速度から独立した正規化したポンプ圧－フロー曲
線を用いる。
　Ｐｎｏｒｍ＝ψ（Ｑｎｏｒｍ）（３）
　ただし、正規化ポンプ圧Ｐｎｏｒｍ＝Ｐ／（σ＊ω２）、正規化流量Ｑｎｏｒｍ＝Ｑ／
ω、σは血液密度、ωはポンプ回転速度である。この正規化した圧力－フロー依存関係（
図３）により、ポンプ流と速度が既知の場合、正確なポンプ圧低下計算ができる。この関
数は以前のベンチポンプ試験データから得ることができる。
【００２５】
　モータ電力とポンプ流量との関係は次のように表すことができる。
　Ｑ＝ψ（Ｓｅｌｅｃ／ω１）（４）
　ただし、Ｓｅｌｅｃは時間間隔Ｔでのモータの平均電力、ωはポンプ回転速度、ψはポ
ンプ動作範囲内での単調関数である。所定のモーターポンプ・システムについてψは、例
えば曲線当てはめを使ってポンプ試験データから入手可能である。
【００２６】
　フロー対平均電力の関係は、あらゆるタイプの位相電流波形を持つブラシレスＤＣモー
タによって駆動される様々なターボ形血液ポンプについて実験的に求められる。正しく設
計されたモータ・ポンプ・システムでは、この依存関係は図４に示すように線形に近い。
しかしながら、非線形電力－フロー依存関係もまたポンプ試験データから導くことができ
る。これは特に、前に説明したポンプ流を導くためのモータ電流と速度の利用に対して利
点がある。米国特許第５，８８８，２４２号記載のフロー計算方法では、ブラシレスＤＣ
モータは正弦逆起電力（ＥＭＦ）および正弦相電流波形を持つと想定する。大半のブラシ
レスＤＣモータは正弦逆ＥＭＦおよび電流波形を持たない。さらに、パルス幅変調（ＰＷ
Ｍ）を用いてモータ励起電力を制御する時、モータ相電流が不規則になり、スパイクしが
ちになることがある（図５）。
【００２７】
　ブラシレスＤＣモータが消費する平均電力は次によって求められる。
　Ｓｅｌｅｃ＝ｖ＊Ｉ　（５）　ただし、ｖはモータ・ドライバ・バス電圧、Ｉは一定時
間間隔Ｔ内のモータ平均（またはＤＣ）電流である。
【００２８】
時間間隔Ｔは、心臓残存機能に関連するポンプ流、電力および速度拍動を正しく表せるだ
け小さくなければならない。一方、Ｔはモータ整流に関連する電力スパイクを無視できる
ほど大きくなければならない。これがローパス・フィルタの信号処理と２／Ｔサンプル／
秒より速いアナログ・デジタル変換器（ＡＤＣ）サンプリング・レートの要件を定義する
。このような段取りによって、心臓周期中のポンプ性能変動を正しく表す一方、ＰＷＭに
よるモータ整流や励起電力制御に関連する電力の乱れを無視することができる。好ましい
実施例では時間間隔は
　１２０／（ＮＰ＊ωｍｉｎ）＜Ｔ＜３０／ＨＲｍａｘ
であり、ＮＰはポンプ・モータ磁極数、ωｍｉｎは最小ポンプ動作回転数ＲＰＭ、ＨＲｍ
ａｘは対象とされた患者の最大心拍数ＢＰＭである。
【００２９】
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　ポンプ流計算にモータ電流の代わりにモータ電力を用いることは（前者はAntaki他の米
国特許第５，８８８，２４２号に説明）、計算がシステム電圧変動から独立していること
を意味する。ＬＶＡＤシステムがポータブルまたは移植可能バッテリーで動いている間に
発生する電圧変動は、同じポンプ定常状態電力レベルの維持に必要な電流を大幅に変更す
る可能性がある。そのため、好ましい実施例は、ポンプ流の計算に電流を用いる方法と比
較して、フロー計算の精度が優れている。このアプローチはまた、モータ電流を使ってポ
ンプ流量を計算する場合、必要なドライバ電圧規制を不要にする。
【００３０】
　図６を参照すると、血液ポンプ１０はブラシレスＤＣモータ１２によって駆動される。
好ましい実施例では、血液ポンプ１０は移植された遠心血液ポンプである。あるいは、混
流または軸流血液ポンプを用いることができる。電源１４は、モータ巻線整流回路１６を
介してモータ１２に電力を供給する。回路１６は電力レギュレータとして作用し、マイク
ロプロセッサまたはマイクロコントローラ１８によって制御される。
【００３１】
　マイクロプロセッサ１８は３個のセンサから情報を受け取る。電流センサ２０はマイク
ロプロセッサ１８に電流波形を与える。電流波形は、ある時間に回路１６によってモータ
１２に供給される電流である。電圧センサ２２は、ある時間にモータ１２に供給される電
圧を表す電圧波形をマイクロプロセッサ１８に与える。周波数センサ２４は、ある時間に
モータ１２の速度を追跡する周波数波形をマイクロプロセッサ１８に与える。望ましくは
、周波数センサ２４は、モータ巻線整流のタイミングを与えるための毎分回転数（ＲＰＭ
）測定値を計算する、ホール効果センサのような逆起電力（ＥＭＦ）センサまたはロータ
位置センサである。あるいは、光学センサを用いてモータの速度を追跡することができる
。
【００３２】
　一定の時間間隔内（例えば１０秒毎）で、マイクロコントローラは電流センサ２０から
平均ＤＣモータ電流波形を表す信号、周波数センサ２４からポンプ回転速度波形を表す信
号、電源から電源電圧を表す信号を連続的に受ける。
【００３３】
　これら３個の入力に基づき、マイクロプロセッサ１８は、式（５）を使ってモータ入力
電力Ｓｅｌｅｃ、式（４）から瞬間ポンプ流Ｑ、時間間隔にわたる平均ポンプ流、電力、
電流、フローまたは残りの心室機能と関連する速度波形のいずれか１つのパルス数を数え
ることにより、または波形基本周波数を求めることにより患者の心拍数ＨＲ、式（３）の
ポンプ圧－フロー関係を使ってポンプ圧力差Ｐと、式（１）または（２）に従って現在の
生理的条件に必要あるいは目標のポンプ流Ｑｔａｒｇｅｔを計算する。マイクロコントロ
ーラはまた、ポンプ性能を分析し、所定の患者安全条件について、電力、速度、フローお
よび圧力波形を使ってチェックする。最後に、まず検出された動作条件を正すため、また
はすべての条件が満たされていれば、必要なフロー、Ｑｔａｒｇｅｔに一致させるために
マイクロコントローラは必要に応じてモータに送られる電力を変化させる。
【００３４】
　マイクロコントローラに関連するソフトウェアまたはハードウェア故障の場合、巻線整
流回路１６は所定の（モータ電力）レベルで中断されないポンプ性能を提供する。ゆえに
、この配置によって信頼性が改良される。
【００３５】
　好ましい実施例では、ポンプ・モータ入力電力のみが直接制御されるパラメータである
。モータ電力を介してポンプ性能を変化させることにより、導き出した生理的ＨＲまたは
ＨＲ／Ｐ比に基づき、目標ポンプ血流を維持する。しかしながら、目標ポンプ流を達成す
るためにモータ電力を変更する前に満たさなければならない４つの機能的条件がある。も
し満たさなければ、これらの条件は、条件を正すためのモータ電力を変更し、目標フロー
を達成するためのモータ電力変更より優先される。
【００３６】
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　第１の条件は心室吸引の防止である。このような条件またはこのような条件の開始前（
前吸引条件）のいずれかが検出された場合、直ちにポンピング力を軽減する必要がある。
【００３７】
　第２の条件はポンプの逆流に関連する。ポンプ中の正しいフロー循環を実現するために
瞬間的逆流が回避される。いかなる時でも瞬間的逆流が一定の限度を超えると、コントロ
ーラは、第１の優先条件が満たされたと想定して、モータに送る電力を多くすることによ
りポンピングを増す。
【００３８】
　第３の条件は、頻脈または徐脈、またはＨＲ計算のエラーへのマイクロコントローラの
応答である。算出されたＨＲが予め設定された最大または最小値を超えている場合、コン
トローラはポンプ・モータに送る電力を少なくすることによってポンピングを減少させる
。好ましい実施例の最大および最小安全ＨＲはそれぞれ１８０および４０ｂｐｍだが、個
々の患者の要求に合わせて調整することができる。
【００３９】
　第４の条件は、ポンプ動作速度を理想のシステム性能についての所定の範囲内に確保す
ることである。限度は、患者の状態およびポンプの機械的特性の両方に依存することがで
きる。現行の例では、最小および最大許容可能速度限度は、２２００ＲＰＭおよび３２０
０ＲＰＭにそれぞれ設定されているが、個々の患者の要求に合わせて調整することができ
る。目標フロー要件または上記優先条件のいずれかに基づきモータに送られる電力への変
更要求は、ポンプ速度がこれら限度を超過させることになる場合、実行されない。
【００４０】
　心室吸引の防止は、前吸引条件の検出によって実施する。好ましい実施例では、前吸引
検出は、低ポンプ流拍動が完全に負荷のない心室、低い心室内圧と定常状態（非拍動）全
身圧に関連するとの想定に基づく。循環の拍動除去後にポンプ流に大きな増加があると、
ポンプ流入カニューレのオリフィスへの心室壁の完全あるいはより可能性が高い部分的崩
壊につながることがある。
【００４１】
　フロー拍動は次のように定義できる。
　ＤＱ＝（Ｑｐｅａｋ（+）－Ｑｍｅａｎ）／Ｑｍｅａｎ（６）　ただし、Ｑｍｅａｎは
ある制御周期にわたって記録されるすべての心臓周期の平均流量、Ｑｐｅａｋ（+）はあ
る制御周期の各心臓周期内での最大瞬間ポンプ流値の平均である。このピーク流は、ポン
プ全体の圧力が最小の時の心室収縮に関連する。所定限度未満のＤＱ値を用いて前吸引条
件を検出するが、直ちにポンピング力を軽減することが必要である。
【００４２】
　波形の拍動を、その極値および平均値や時間ベースのパラメータを使って決定する他の
方法があることが理解される。例えば、ポンプ流拍動に関する次の式を使って前吸引条件
を検出することもできる。
　ＤＱ１＝Ｑｐｅａｋ（+）－Ｑｐｅａｋ（－））／Ｑｍｅａｎ
　ＤＱ２＝Ｑｐｅａｋ（+）－Ｑｐｅａｋ（－））／Ｑｐｅａｋ（+）
　ＤＱ３＝Ｑｍｅａｎ－Ｑｐｅａｋ（－））／Ｑｍｅａｎ等。
ただし、Ｑｐｅａｋ（－）はある制御周期にわたって記録された各心臓周期内のピーク最
小瞬間流量の平均である。このピーク最小フローはポンプ全体の圧力が最大になる時の心
室弛緩に関連する。
【００４３】
　吸引が低拍動限度（ＤＱ）に基づく適切な制御応答前に急激に発生すると、ポンプ流は
流入カニューレの閉塞により大きく低下する。ポンプ流が所定の絶対最小フローＱａｂｓ
ｍｉｎより下がると、完全あるいは大幅な流入カニューレ閉塞が検出され、直ちにポンピ
ング力を軽減する必要がある。Ｑａｂｓｍｉｎの値は個々の患者の生理機能に合わせて調
整する。
【００４４】
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　部分的流入カニューレ閉塞の場合、フロー拍動が高いままとなり、ＤＱ限度検出を隠す
ことがある。しかしながら、ポンプ流が現在のポンプ動作速度について予測される所定の
相対最小フローＱｒｅｌｍｉｎより下がると、部分的流入カニューレ閉塞が検出され、や
はり直ちにポンピングカを軽減する必要がある。現在のポンプ動作速度に予測される相対
最小フローＱｒｅｌｍｉｎは次のように定義される。
　Ｑｒｅｌｍｉｎ＝Ａ＊（ω-ω０）ｎ　　（７）
好ましい実施例において、Ａ＝１．５、ω０＝１．２ＫＲＰＭ、ｎ＝２であるが、異なる
場合がある。コントローラ許容範囲内の任意の速度において、ポンプ流Ｑ＜Ｑｒｅｌｍｉ
ｎなら、コントローラはフローがＱ＞Ｑｒｅｌｍｉｎに回復するまでモータへの電力を減
らす。
【００４５】
　吸引または前吸引条件を示すものとして、さらに、次のように定義されるフロー拍動の
絶対値がある。
　ａｂｓＤＱ＝（Ｑｐｅａｋ（?）－Ｑｐｅａｋ（－））
　ただし、Ｑｐｅａｋ（?）およびＱｐｅａｋ（－）は、一定の制御周期にわたって記録
される各心臓周期内のピーク最大およびピーク最小瞬間流量の平均である。所定限度より
低いあらゆるａｂｓＤＱ値を用いてかかる条件を検出することができ、これは直ちにポン
ピング力を軽減する必要がある。
【００４６】
　好ましい実施例には、モータ電流波形、モータ速度波形および電源（ドライバ）電圧の
３つの入力変数が必要で、ここから、モータ電力、ポンプ流、心室収縮率と全身圧を決定
する。これにより、直流、圧力および心拍数感知に関連する技術的および信頼性の問題が
取り除かれる。モータ速度出力は大半のブラシレスＤＣ（ＢＬＤＣ）モータ・ドライバで
利用可能であり、モータ電流および電源電圧感知もドライバ内で実行される。これにより
、必要なすべての感知をモータ・コントローラ／ドライバ内に持ってきて、システム構成
を大幅に単純化することになる。好ましい実施例はモータ制御モードから独立しており、
モータ速度および電流とドライバ電圧は心臓周期中変化するか、一定であり続けることが
理解される。
【００４７】
　好ましい実施例では、電流、電圧および速度波形を用いて心拍数、モータ電力、平均ポ
ンプ流および全身圧を求める。そのため、波形取得間隔は心拍数および平均ポンプ流を決
定するだけ長くなければならない。正常な心拍数が６０ＢＰＭより少ない可能性は低いと
想定し、速度、電流および電圧波形記録については６～１２秒時間間隔が妥当である。こ
れはまた、変化する心拍数、前負荷および後負荷条件に対する患者の必要な生理的動的応
答を満たすために適切である。
【００４８】
　瞬間最大および最小ピークポンプ流は読み取られた電圧、電流および速度波形を使って
計算しなければならないため、信号ノイズが許容不可能なエラーにつながり、誤ったシス
テム機能となる可能性がある。好ましい実施例では、マイクロプロセッサ１８による分析
のためアナログ・デジタル変換機２８によってデジタル化される前に３個の波形のそれぞ
れについてローパス・フィルタ２６による波形フィルタリングを行う。
【００４９】
　式４から導き出す、定常状態電力-フロー曲線を、平均、ピーク、最小ポンプ流計算に
用いることができる。式（４）を用いたポンプ流計算の精度は、血液粘度の変化に影響を
受ける。血液粘度は血液のヘマトクリット値（図７）に依存する。血液粘度が高まると、
同じ血液流量でポンピングに必要なモータ電力が増える。そのため、正確なポンプ流計算
のために次のように補正係数Ｃｈを式（４）に追加することができる。
　Ｑ＝ψ（Ｓ／ω　２）+Ｃｈ
ベースラインからのヘマトクリットの変化１パーセント毎に０．１Ｌ／分などの補正係数
が望ましい。
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【００５０】
　瞬間ポンプ流は既知であるため、ポンプ入口－出口圧力差波形は、正規化した圧力－フ
ロー曲線を用いて計算する（３）。推定平均全身動脈圧は、最大ポンプ入口－出口圧力差
、Ｐとして導き、Ｐは次のように定義される。
　Ｐ＝ｍａｘ　｛Ｐｎｏｒｍ＊ωｎ｝　（８）
この全身動脈圧の推定値を用いて（Ｍ＝ＨＲ／Ｐ）を計算し、必要なポンプ流Ｑｔａｒｇ
ｅｔを、式（２）を用いて計算する。
【００５１】
　上述のように、患者の心拍数は、モータ電流波形について調波分析、高速フーリエ変換
または同等の分析を実行することによって得られる。波形基本周波数は心拍数に対応する
。必要なポンプ流Ｑｔａｒｇｅｔは式（１）または（２）を用いて計算する。
【００５２】
　平均ポンプ流（Ｑｍｅａｎ）を計算した後、式（６）にあるようにフロー拍動（ＤＱ）
を求める。また、実際のポンプ流と必要なフロー、Ｑｔａｒｇｅｔ　との間のエラーは次
のように計算できる。
　　ΔＱ＝（Ｑｔａｒｇｅｔ－Ｑｍｅａｎ）／Ｑｍｅａｎ　（９）
【００５３】
　すべての必要なパラメータ－Ｑｍｅａｎ、Ｑｐｅａｋ、Ｑｍｉｎ、ＡｂｓＤＱ、ＤＱ、
△ＱおよびＱｔａｒｇｅｔは計算可能であるため、論理解析を実行し、好ましい実施例で
は６～１２秒の各データ獲得間隔について電力制御信号を生成する。図８を参照すると、
論理解析は、受け取った周波数（ω）、電流（Ｉ）、および電圧（Ｖ）波形３２からの電
力、心拍数、フロー、圧力、拍動、最小および最大ピークフロー、目標フローの計算（ス
テップ３０）から始まる。そして計算されたデータを解析し、４個の優先条件組のいずれ
かが満たされていないか否かを調べる。まず、モータの速度を監視し、導き出したパラメ
ータ内であることを確かめる（ステップ３４、３６）。そして、これが設定最大値、ωｍ
ａｘより大きい場合、ステップ３８で電力を下げ、警告を与えることができる。周波数が
最小ωｍｉｎより小さい場合、ステップ４０で電力を上げ、ここでも警告を与えることが
できる。
【００５４】
　第２に、拍動ＤＱをチェックし、ステップ４２で流入カニューレ吸引の開始を示す予め
設定された限度ＤＱｍｉｎより小さくないことを確かめる。小さい場合、ステップ４４で
表すように電力を下げ、警告をトリガすることができる。次に、流量をある速度について
絶対流量および相対流量と比較する（ステップ５４、５６）。Ｑ＜Ｑａｂｓｍｉｎまたは
Ｑ＜Ｑｒｅｌｍｉｎの場合、吸引が検出され、電力を下げて警告を起動することができる
（ステップ５８、６０）。
【００５５】
　第３に、計算されたＨＲを不整脈または細動検出について最大および最小限度と比較す
る（ステップ６２）。ＨＲが予め設定された限度を外れていたら、ステップ６４に示すよ
うに電力を下げ、警告を起動することができる。
【００５６】
　第４に、ピーク最小流量を所定の最大許容可能逆ポンプ流と比較する（ステップ４６）
。Ｑｐｅａｋ（－）＜Ｑｍｉｎの場合、フローチャートの４８に示すように電力を上げ、
警告を起動することができる。
【００５７】
　最後に、上記優先条件のすべてが満たされた場合、モータへの電力を変更して実際のポ
ンプ流と必要なフローとの相対誤差、ΔＱに基づき目標フローを達成することができる。
上記条件のいずれかが満たされない場合、条件を補正するためのポンプ電力レベルの関連
する変更が目標フローを達成するためのそれより優先し、制御ループが再び始まる。
【００５８】
　提案のシステムには、安全および制御条件をさらに利用できることが理解される。例え
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ば、モータ電力レベルが所定範囲外である場合、警告信号を開始し、システムを安全モー
ドに切り替える。
【００５９】
　本発明の生理的制御アルゴリズムは「センサレス」アプローチ、すなわち、圧力センサ
やフローセンサがなく、ＥＣＧ信号を必要としないアプローチを用いる。ポンプ速度、モ
ータ電圧、および電流波形を用いて、心拍数、ポンプ流、および患者の圧力を推定する。
コントローラはこの情報を分析し、患者の状態に適したポンプ流を目標とする制御信号を
生成する。このポンプ流は患者の圧力および／または心拍数の所定の関数で、また、患者
の心臓不全の大きさおよび程度に依存する。複数の限定安全条件および補正係数が制御信
号生成に関与する。
【００６０】
　既知の構成に対して、複数の大きな利点が得られる。
【００６１】
　まず、制御対象としてポンプ速度の代わりにポンプ流を用いることで、変化する患者の
状態（すなわち、心臓回復による左心室収縮性強化）に従って自動的にポンプ性能を調整
できる応答性の高い柔軟な制御システムを有利に提供する。これはまた、心臓周期中に速
度が変化することがあるためのモータ駆動における速度安定回路（速度制御ループ）の必
要性をなくす。
【００６２】
　第２に、開発されたアルゴリズムは、正弦電流タイプのモータに限定されず、あらゆる
形状の波形の電流で駆動される幅広いブラシレス・モータに適用できる。これは、大半の
ブラシレス・モータはこのタイプではないため、有利である。
【００６３】
　第３に、この制御アルゴリズムは、心室虚脱の潜在的に危険な状況に先行する条件を検
出することにより、他によって提案されるようにかかる状況が検出されるまでポンプ速度
を増分していくのに対してこれを防ぐことができる。
【００６４】
　第４に、本発明の制御方法はまた、速度安定回路および電圧制御回路を不要にすること
により制御システムを単純化する。
【００６５】
　さらに第５に、本明細書に開示する制御方法は、ポンプをバッテリーで電力供給する時
に大きくなることのある電圧変動から独立している。
【００６６】
　さらに第６に、本制御装置は、患者の血液粘度変動を認識および考慮し、また血流慣性
から独立しているため、患者にとってより正確で、その結果より安全であると考えられる
。
【００６７】
　本発明を、好ましい実施例を参照して説明した。前述の詳細な説明の読了および理解の
上、その他の実施形態に対して変更および変形が発生するであろう。本発明は、併記の特
許請求の範囲またはその同等物の範囲内である限り、かかるすべての変更および変形を含
むものとして解釈されることを意図している。
【図面の簡単な説明】
【図１】心拍数（ＨＲ）に対する目標のポンプ流（Ｑ）の図示である。
【図２】目標ポンプ流（Ｌ／分）対心拍数（ＨＲ）と平均全身圧（Ｐ）の比の図示である
。
【図３】正規化したポンプ圧－フロー曲線である。
【図４】フローに対してプロットした正規化電力の図示である。
【図５】モータ励起電力の制御に用いるパルス幅変調の図である。
【図６】本発明による左心補助装置駆動ユニットの図である。
【図７】血液粘度対ヘマトクリット値の図示である。
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【図８】緊急状態を優先する安全チェックのフロー図である。

【図１】 【図２】
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【図３】 【図４】

【図５】 【図６】
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【図７】 【図８】
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