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(57)【要約】
　被検者における脳血管の左右非対称度の指標を求める
方法であって、この方法は、ａ）第２インピーダンス波
形を測定する場合の電圧電極の位置および電流注入の分
布が第１インピーダンス波形を測定する場合の鏡像とな
るように、各々の場合に電圧電極を頭部に非対称的に配
置するか、または電流を頭部に非対称的に注入するか、
または両方を行なって、各々の場合に頭部を介して少な
くとも２つの電流電極の間に所与の注入電流を通すこと
に関連付けられる２つの電圧電極間の電位差を求めるこ
とによって、被検者の頭部の第１インピーダンス波形お
よび第２インピーダンス波形を時間の関数として測定す
るステップと、ｂ）第１および第２インピーダンス波形
の特徴間の差分から左右非対称度の指標を求めるステッ
プとを含む。
【選択図】図１
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【特許請求の範囲】
【請求項１】
　被検者における脳血管の左右非対称度の指標を求める方法であって、
ａ）第２インピーダンス波形を測定する場合の電圧電極の位置および電流注入の分布が第
１インピーダンス波形を測定する場合の鏡像となるように、各々の場合に電圧電極を頭部
に非対称的に配置するか、または電流を頭部に非対称的に注入するか、または両方を行な
って、各々の場合に頭部を介して少なくとも２つの電流電極の間に所与の注入電流を通す
ことに関連付けられる２つの電圧電極間の電位差を求めることによって、被検者の頭部の
第１インピーダンス波形および第２インピーダンス波形を時間の関数として測定するステ
ップと、
ｂ）第１および第２インピーダンス波形の特徴間の差分から左右非対称度の指標を求める
ステップと、
を含む方法。
【請求項２】
　第１および第２インピーダンス波形を測定するために使用される電極は少なくとも３つ
の電極を含み、方法はまた、第１および第２インピーダンス波形を測定する前に、頭部に
少なくとも３つの電極を左右対称構成に配置するステップをも含む、請求項１に記載の方
法。
【請求項３】
　少なくとも３つの電極を頭部に配置するステップは、第１電極および第２電極を頭部の
左側および右側に対称的に配置し、かつ第３電極を頭部の実質的に左右対称面に配置する
ことを含む、請求項２に記載の方法。
【請求項４】
　第１インピーダンス波形を測定するステップは、電流が第１および第３電極間に通され
るときに、第１および第３電極間の電位差を測定することを含み、第２インピーダンス波
形を測定するステップは、電流が第２および第３電極間に通されるときに、第２および第
３電極間の電位差を測定することを含む、請求項３に記載の方法。
【請求項５】
　第１インピーダンス波形を測定するステップは、電流が第１および第２電極間に通され
るときに、第１および第３電極間の電位差を測定することを含み、第２インピーダンス波
形を測定するステップは、電流が第１および第２電極間に通されるときに、第２および第
３電極間の電位差を測定することを含む、請求項３に記載の方法。
【請求項６】
　少なくとも３つの電極は少なくとも第１、第２、第３および第４電極を含み、電極を頭
部に配置するステップは、第１および第２電極をそれぞれ頭部の左側および右側に対称的
に配置し、かつ第３および第４電極をそれぞれ、第１および第２電極の場合より離間距離
を狭めて、頭部の左側および右側に対称的に配置することを含む、請求項２に記載の方法
。
【請求項７】
　第１インピーダンス波形は第１および第４電極を使用して測定され、第２インピーダン
ス波形は第２および第３電極を使用して測定され、方法はまた、
ａ）第１および第３電極を使用して第１表面インピーダンス波形を測定するステップと、
ｂ）第２および第４電極を使用して第２表面インピーダンス波形を測定するステップと、
ｃ）第１および第２表面インピーダンス測定の結果を使用して、表面インピーダンスの寄
与を低減するように第１および第２インピーダンス測定値を補正するステップと、
をも含む、請求項６に記載の方法。
【請求項８】
　第１インピーダンス波形を測定するステップは、被検者のこめかみに配置された第１電
圧電極と、頭部の第１電圧電極と同じ側の頭部の耳の後ろに配置された第２電圧電極との
間の電位差を求めることを含む、請求項１又は２に記載の方法。
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【請求項９】
　第１インピーダンス波形を測定するステップは、第１電流電極を第１電圧電極と同一の
構造に構成するかまたは第１電圧電極に隣接して配置し、かつ第２電流電極を第２電圧電
極と同一の構造に構成するかまたは第２電圧電極に隣接して配置して、頭部を介して第１
および第２電流電極間に電流を通しながら、第１および第２電圧電極間の電位差を求める
ことを含む、請求項８に記載の方法。
【請求項１０】
　脳血管の左右非対称度の指標を求めるためのシステムであって、
ａ）電流源と、
ｂ）２つの電極間の電位差を測定する電圧計と、
ｃ）少なくとも３つが電流源から頭部に電流を通すように適応され、かつ少なくとも３つ
が頭部の異なる位置間の電位差を測定するために電圧計によって使用されるように適応さ
れた、少なくとも３つの電極１組と、
ｄ）電極が頭部に適切に配置されたときに、第１の非対称に配置された部分組の電極を使
用して、頭部を通過する所与の電流に関連付けられる電圧を測定することによって、第１
インピーダンス測定を行ない、第２の部分組の電極を使用して、第１インピーダンス測定
の鏡像である第２インピーダンス測定を行ない、かつ第１および第２インピーダンス測定
の波形の特徴間の差分を使用して左右対称度の指標を求めるコントローラと、
を備えたシステム。
【請求項１１】
　心周期時間パラメータの関数として頭部の電気インピーダンスデータから得た信号を解
析する方法であって、
ａ）心周期時間にわたる信号の最小値を決定するステップと、
ｂ）心周期時間にわたる信号の実効最大値を決定するステップと、
ｃ）信号が立上り時間基準に従って立ち上がってくる心周期時間の最小値と実効最大値と
の間の立上り区間を決定するステップと、
を含む方法。
【請求項１２】
　信号は、心周期時間パラメータの関数として、頭部の電気インピーダンスデータと頭部
のフォトプレチスモグラフィ（ＰＰＧ）データとの組合せから得られる、請求項１１に記
載の方法。
【請求項１３】
　信号は、電気インピーダンス信号とＰＰＧ信号との間の差分もしくは重み付き差分を取
ることによって、または電気インピーダンス信号をＰＰＧ信号で除算することによって得
られる、請求項１２に記載の方法。
【請求項１４】
　頭部の電気インピーダンス信号およびＰＰＧ信号を解析する方法であって、
ａ）請求項１１の方法に従ってインピーダンス信号を解析することによってインピーダン
ス信号の尺度を得るステップと、
ｂ）請求項１１の方法に従って、ただし電気インピーダンスデータから得た信号の代わり
にＰＰＧ信号を使用して、ＰＰＧ信号を解析することによってＰＰＧ信号の尺度を得るス
テップと、
ｃ）ＰＰＧ信号の尺度を使用してインピーダンス信号の尺度を調整するステップと、
を含む方法。
【請求項１５】
　インピーダンス信号の尺度を調整するステップは、インピーダンス信号の尺度とＰＰＧ
信号の尺度との間の差分または重み付き差分を取るか、またはインピーダンス信号の尺度
とＰＰＧ信号の尺度との比を取ることを含む、請求項１４に記載の方法。
【請求項１６】
　前記最大値は大域的最大値である、請求項１１に記載の方法。
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【請求項１７】
　前記最大値は第１局所的実効最大値であり、大域的最大値の前の第１局所的最大値であ
るか、または大域的最大値の前に局所的最大値が無い場合には大域的最大値の前の正の３
次導関数の変曲点であるかのいずれかである、請求項１１に記載の方法。
【請求項１８】
　立上り時間基準は、立上り区間が最小値の時点に始まり、かつ前記最大値の時点で終わ
るというものである、請求項１１に記載の方法。
【請求項１９】
　立上り時間基準は、信号が最小値より上の全範囲の第１固定百分率である時点に立上り
区間が始まり、かつ信号が前記最大値より下の全範囲の第２固定百分率である時点で立上
り区間が終わるというものである、請求項１１に記載の方法。
【請求項２０】
　第１固定百分率は５％から２０％の間である、請求項１９に記載の方法。
【請求項２１】
　第２固定百分率は１０％から３０％の間である、請求項１９又は２０に記載の方法。
【請求項２２】
　立上り区間を心周期期間に正規化するステップをも含む、請求項１１に記載の方法。
【請求項２３】
　患者における立上り区間の変化を監視するステップをも含む、請求項１１に記載の方法
。
【請求項２４】
　立上り区間の変化を使用して、脳血流、脳血量、ピーク到達時間、および平均通過時間
のうちの１つ以上を監視するステップを含む、請求項２３に記載の方法。
【請求項２５】
　立上り区間が１０％以上変化した場合、医療スタッフに警報を出すステップを含む、請
求項２３に記載の方法。
【請求項２６】
　信号の実効最大値を決定するステップは、信号の大域的最大値および第１局所的実効最
大値の両方を決定することを含む、請求項１１に記載の方法。
【請求項２７】
　信号が立ち上がってくる心周期の立上り区間を決定するステップは、第１ピーク立上り
時間基準に従って最小値と第１局所的実効最大値との間で信号が立ち上がってくる第１ピ
ーク立上り区間を決定すること、および総立上り時間基準に従って最小値と大域的最大値
との間で信号が立ち上がってくる総立上り区間を決定することを含み、かつ方法は、総立
上り区間に対する第１ピーク立上り区間の比を求めるステップをも含む、請求項２６に記
載の方法。
【請求項２８】
　最小値より上の大域的最大値の高さに対する最小値より上の第１局所的最大値の高さの
比を求めるステップをも含む、請求項２６に記載の方法。
【請求項２９】
ａ）立上り区間にわたる信号の積分を求めるステップと、
ｂ）心周期全体にわたる信号の積分を求めるステップと、
ｃ）心周期全体にわたる積分に対する立上り区間にわたる積分の比を求めるステップと、
をも含む、請求項１１に記載の方法。
【請求項３０】
　頭部の電気インピーダンス信号およびＰＰＧ信号を解析する方法であって、
ａ）請求項２９の方法に従って電気インピーダンス信号の心周期全体にわたる積分に対す
る立上り区間にわたる積分の比を得るステップと、
ｂ）請求項２９の方法に従って、ただし電気インピーダンスデータから得た信号の代わり
にＰＰＧ信号を使用して、ＰＰＧ信号の心周期全体にわたる積分に対する立上り区間にわ
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たる積分の比を得るステップと、
ｃ）ＰＰＧ信号の比を使用してインピーダンス信号の前記比を調整するステップと、
を含む方法。
【請求項３１】
　インピーダンス信号の前記比を調整するステップは、ＰＰＧ信号の比で割ることを含む
、請求項３０に記載の方法。
【請求項３２】
　前記比を使用して患者における脳血流、脳血量、ピーク到達時間、および平均通過時間
の１つ以上の変化を監視するステップをも含む、請求項２９～３１のいずれかに記載の方
法。
【請求項３３】
　前記比が１０％以上変化した場合、医療スタッフに警報を出すステップを含む、請求項
３２に記載の方法。
【請求項３４】
　心周期時間パラメータの関数として頭部の電気インピーダンス信号を解析する方法であ
って、
ａ）心周期の一部または全部を含む区間にわたる信号の積分を求めるステップと、
ｂ）積分を区間の長さで割ることによって区間の信号の平均値を求めるステップと、
を含む方法。
【請求項３５】
　区間の信号の凸性または凹性の尺度として、区間の信号の前記平均値を区間内の信号の
最大値および最小値の平均で割ることを含む、請求項３４に記載の方法。
【請求項３６】
　区間は、第１ピーク立上り時間基準に従って信号が最小値と第１局所的実効最大値との
間で立ち上がってくる第１ピーク立上り区間である、請求項３５に記載の方法。
【請求項３７】
　区間は実質的に心周期全体である、請求項３４に記載の方法。
【請求項３８】
　信号の平均値を使用して頭蓋内圧および脳血量の一方または両方を推定するステップを
も含む、請求項３７に記載の方法。
【請求項３９】
　被検者の脳血管の左右非対称度の指標を求める方法であって、
ａ）被検者の頭部の左側の領域で少なくとも第１センサを使用して、頭部の左側の表面血
流の特徴を測定するステップと、
ｂ）被検者の頭部の右側の領域で少なくとも第２センサを使用して、頭部の右側の表面血
流の特徴を測定するステップと、
ｃ）頭部の左側および右側の表面血流の特徴間の差分を使用して、脳血管の左右非対称度
の指標を求めるステップと、
を含む方法。
【請求項４０】
　第１および第２センサはＰＰＧセンサである、請求項３９に記載の方法。
【請求項４１】
　第１および第２センサは表面インピーダンスセンサである、請求項３９に記載の方法。
【請求項４２】
　頭部の各側の表面血流の特徴は、頭部のその側の表面血流と被検者の頚部の同じ側の主
要動脈の血流との間のパルス波形の位相差を含み、前記特徴を測定するステップは、頭部
のその側の領域のセンサを使用して表面血流のパルス波形を測定すること、および頚部の
その側の主要動脈に隣接する動脈血流センサを使用して、頚部のその側の主要動脈の血流
のパルス波形を測定することを含む、請求項３９～４１のいずれかに記載の方法。
【請求項４３】
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　頚部の左側および右側の動脈血流センサは各々、ＰＰＧセンサを備える、請求項４２に
記載の方法。
【請求項４４】
　脳血行動態パラメータの値を頭部で対称的に測定するステップを含み、頭部の左側およ
び右側の表面血流の特徴間の差分を使用するステップは、左側の表面血流を使用して脳血
行動態パラメータの値を補正し、右側の表面血流を使用して脳血行動態パラメータの値を
補正し、かつ脳血行動態パラメータの２つの補正値間の差分を使用することを含む、請求
項３９～４１のいずれかに記載の方法。
【請求項４５】
　第１および第２センサは実質的に同一であり、頭部の左側および右側の領域は、頭部の
左右対称面を中心に互いに実質的に鏡像である、請求項３９～４４のいずれかに記載の方
法。
【請求項４６】
　脳血管の左右非対称度の指標を求めるためのシステムであって、
ａ）頭部の表面血流を測定するように適応された第１および第２センサと、
ｂ）第１および第２センサを使用してそれぞれ頭部の左側および右側の領域における表面
血流の特徴を測定し、かつ頭部の左側および右側の測定された血流の特徴間の差分を使用
して、脳血管の左右非対称度の指標を求めるコントローラと、
を備えたシステム。
【請求項４７】
　非対称度の指標を求めるステップは、請求項１１～３８のいずれかの方法に従って、第
１および第２インピーダンス波形、または第１および第２インピーダンス波形から導出さ
れた波形、または両方を解析することを含む、請求項１に記載の方法。
【請求項４８】
　ある時間間隔にわたって行なわれた頭部の電気インピーダンス測定を解析する方法であ
って、
ａ）０．０８から０．２Ｈｚの間の周波数のインピーダンス信号における低速波の振幅を
測定するステップと、
ｂ）低速波の振幅を時間間隔中のインピーダンスの平均値によって正規化するステップと
、
を含む方法。
【請求項４９】
　非対称度の指標を求めるステップは、第１および第２インピーダンス波形、または第１
および第２インピーダンス波形から導出された波形、または両方のピーク・トゥ・ピーク
高さを求めることを含む、請求項１に記載の方法。
【請求項５０】
　非対称度の指標を求めるステップは、第１および第２インピーダンス波形、または第１
および第２インピーダンス波形から導出された波形、または両方の最大勾配を求めること
を含む、請求項１に記載の方法。
【請求項５１】
　非対称度の指標を求めるステップは、第１および第２インピーダンス波形、または第１
および第２インピーダンス波形から導出された波形、または両方について、最小値の時間
から最大勾配の時間までの区間を求めることを含む、請求項１に記載の方法。
【請求項５２】
　非対称度の指標を求めるステップは、第１および第２インピーダンス波形、または第１
および第２インピーダンス波形から導出された波形、または両方について、最小値に対す
る第１ピークの高さと第２ピークの高さの比を求めることを含む、請求項１に記載の方法
。
【請求項５３】
　第１および第２インピーダンス波形と健康な被検者のインピーダンス波形とを比較する
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ステップと、第１および第２波形と健康な被検者の波形との間の差を使用して、頭部のど
ちら側に非対照性を引き起こす異常が位置しているかを決定するステップとを含む、請求
項１に記載の方法。
【請求項５４】
　脳血管の左右非対称度の指標は、病理学的脳血管状態の重症度の尺度を含む、請求項１
又は３９に記載の方法。
【請求項５５】
　非対称度の指標は、脳血行動態パラメータの非対称度の尺度を含む、請求項１又は３９
に記載の方法。
【請求項５６】
　非対称度の指標を求めるステップは、
ａ）請求項８の方法に従って第１インピーダンス波形を解析して第１立上り区間を求める
こと、
ｂ）請求項８の方法に従って第２インピーダンス波形を解析して第２立上り区間を求める
こと、ならびに
ｃ）第１および第２立上り区間の変化を使用して脳血流、脳血量、ピーク到達時間、およ
び平均通過時間の１つ以上における非対称性を監視すること、
を含む、請求項４７に記載の方法。
【請求項５７】
　非対称度の指標を求めるステップは、
ａ）請求項２６の方法に従って第１インピーダンス波形を解析して第１積分比を求めるこ
と、
ｂ）請求項２６の方法に従って第２インピーダンス波形を解析して第２積分比を求めるこ
と、ならびに
ｃ）第１および第２積分比の変化を使用して、脳血流、脳血量、ピーク到達時間、および
平均通過時間の１つ以上における左右非対称性を監視すること、
を含む、請求項４７に記載の方法。
【請求項５８】
　頭部の電気インピーダンスデータを得、かつ解析するためのシステムであって、
ａ）電流源と、
ｂ）電流源から頭部を介して電極の間に電流を通す少なくとも２つの電極と、
頭部における電極の位置間の電位差を測定しそれによって頭部のインピーダンスデータを
提供する少なくとも２つの電極とを含む、少なくとも２つの電極１組と、
ｃ）インピーダンスデータから心周期の位相の関数としてインピーダンス信号を求め、心
周期時間にわたる信号の最小値を決定し、心周期時間にわたる信号の実効最大値を決定し
、かつ信号が立上り時間基準にしたがって立ち上がってくる、最小値と実効最大値との間
の心周期時間の立上り区間を決定するデータ解析装置と、
を含むシステム。
【請求項５９】
　頭部の電気インピーダンスデータを得、かつ解析するためのシステムであって、
ａ）電流源と、
ｂ）電流源から頭部を介して電極の間に電流を通す少なくとも２つの電極と、
頭部における電極の位置間の電位差を測定しそれによって頭部のインピーダンスデータを
提供する少なくとも２つの電極とを含む、少なくとも２つの電極１組と、
ｃ）インピーダンスデータから心周期の位相の関数としてインピーダンス信号を求め、心
周期の一部分または全部を含む区間にわたる信号の積分を求め、かつ積分を区間の長さで
割ることによって区間の信号の平均値を求めるデータ解析装置と、
を含むシステム。
【発明の詳細な説明】
【技術分野】
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【０００１】
関連出願
　本願は、同日に出願された二つの他のＰＣＴ特許出願に関連し、一つは名称「Ｍｏｎｉ
ｔｏｒｉｎｇ　ｏｆ　Ａｃｕｔｅ　Ｓｔｒｏｋｅ　Ｐａｔｉｅｎｔｓ」（弁理士整理番号
４４０６４）であり、もう一つは名称「Ｄｉａｇｎｏｓｉｓ　ｏｆ　Ａｃｕｔｅ　Ｓｔｒ
ｏｋｅ」（弁理士整理番号４４０６６）である。
【０００２】
　本願は、２００８年１０月７日に出願された米国仮出願６１／１０３２８７からの３５
ＵＳＣ１１９（ｅ）下の優先権を主張する。その出願は、２００７年１１月１５日に出願
されたＰＣＴ特許出願ＰＣＴ／ＩＬ２００７／００１４２１に関連し、そのＰＣＴ出願は
、２００６年１２月１４日に出願された米国特許出願１１／６１０５５３からの優先権を
取得し、その米国特許出願は、二つの関連するＰＣＴ特許出願ＰＣＴ／ＩＬ２００５／０
００６３１及びＰＣＴ／ＩＬ２００５／０００６３２（ともに２００５年６月１５日出願
）の一部継続出願である、２００６年１月１７日に出願されたＰＣＴ特許出願ＰＣＴ／Ｉ
Ｂ２００６／０５０１７４の一部継続出願でありかつそこからの優先権を主張する。それ
らの二つのＰＣＴ出願はともに、２００４年７月１５日に出願された米国特許出願１０／
８９３５７０の一部継続出願であり、それは、２００３年１月１５日に出願されたＰＣＴ
特許出願ＰＣＴ／ＩＬ０３／０００４２の一部継続出願であり、それは２００２年１月１
５日に出願された米国仮特許出願６０／３４８２７８からの３５ＵＳＣ１１９（ｅ）下の
利益を主張する。
【０００３】
　上記の出願の全ての内容は、参照として本書に完全に記載されているように援用される
。
【０００４】
技術分野
　本発明は、その一部の実施形態では、脳血行動態パラメータおよび脳血管系の他の臨床
的に有用なデータを決定するための方法および装置に関し、さらに詳しくは、電気インピ
ーダンス測定値を用いる方法および装置に関するが、それに限定されない。
【背景技術】
【０００５】
　多くの脳血行動態パラメータは、脳血管系の機能に影響を及ぼし得る脳卒中、外傷、お
よび他の状態を診断するのに臨床的に有用である。これらのパラメータとして局所脳血量
、脳血流、脳灌流圧、平均通過時間、ピーク到達時間、および頭蓋内圧が挙げられる。こ
れらのパラメータを測定するために使用される多くの方法は、正確な結果を出すが、侵襲
性であるため、あるいは高価かつ／または非携帯型の機器を必要とするため、連続モニタ
リング用または病院環境外での初期診断用には実用的でない。そのような方法として、脳
脊髄液内または動脈内へのプローブの挿入、コンピュータ断層撮影（ＣＴ）、灌流コンピ
ュータ断層撮影（ＰＣＴ）、陽電子放射断層撮影（ＰＥＴ）、磁気共鳴撮像（ＭＲＩ）、
および経頭蓋ドップラ超音波法（ＴＣＤ）が挙げられる。この先行技術の幾つかは、ＵＳ
２００７／０２８７８９９およびＷＯ２００８／０７２２２３として公開された米国特許
出願１１／６１０５５３、ならびに上に列挙した他の関連出願に概説されている。
【０００６】
　脳血行動態パラメータを求めるための灌流コンピュータ断層撮影の使用、および、脳卒
中患者の治療コースの評価および選択におけるこれらのパラメータの使用は、Ｃｈｒｉｓ
ｔｉａｎ　Ｂａｕｍｇａｒｔｎｅｒらの「Ｆｕｎｃｔｉｏｎａｌ　Ｃｌｕｓｔｅｒ　Ａｎ
ａｌｙｓｉｓ　ｏｆ　ＣＴ　Ｐｅｒｆｕｓｉｏｎ　Ｍａｐｓ：　Ａ　Ｎｅｗ　Ｔｏｏｌ　
ｆｏｒ　Ｄｉａｇｎｏｓｉｓ　ｏｆ　Ａｃｕｔｅ　Ｓｔｒｏｋｅｓ」、Ｊ．　ｏｆ　Ｄｉ
ｇｉｔａｌ　Ｉｍａｇｉｎｇ　１８、２１９～２２６（２００５）；Ｒｏｌａｎｄ　Ｂｒ
ｕｅｎｉｎｇ、Ａｘｅｌ　Ｋｕｅｔｔｎｅｒ、およびＴｈｏｍａｓ　ＦｌｏｈｒによるＰ
ｒｏｔｏｃｏｌｓ　ｆｏｒ　Ｍｕｌｔｉｓｌｉｃｅ　ＣＴ（Ｓｐｒｉｎｇｅｒ、２００５
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）、特に９６ページ；Ｅｌｌｅｎ　Ｇ．Ｈｏｅｆｆｎｅｒらの「Ｃｅｒｅｂｒａｌ　Ｐｅ
ｒｆｕｓｉｏｎ　ＣＴ：　Ｔｅｃｈｎｉｑｕｅ　ａｎｄ　Ｃｌｉｎｉｃａｌ　Ａｐｐｌｉ
ｃａｔｉｏｎｓ」、Ｒａｄｉｏｌｏｇｙ　２３１、６３２～６４４（２００４）；ならび
にＨｉｒｏｓｈｉ　Ｈａｇｉｗａｒａらによる「Ｐｒｅｄｉｃｔｉｎｇ　ｔｈｅ　Ｆａｔ
ｅ　ｏｆ　Ａｃｕｔｅ　Ｉｓｃｈｅｍｉｃ　Ｌｅｓｉｏｎｓ　Ｕｓｉｎｇ　Ｐｅｒｆｕｓ
ｉｏｎ　Ｃｏｍｐｕｔｅｄ　Ｔｏｍｏｇｒａｐｈｙ」、Ｊ．　Ｃｏｍｐｕｔ．　Ａｓｓｉ
ｓｔ．　Ｔｏｍｏｇｒ．　３２、６４５～６５０（２００８）に記載されている。
【０００７】
　Ａ．Ｍ．Ｗｅｉｎｄｌｉｎｇ、Ｎ．Ｍｕｒｄｏｃｈ、およびＰ．Ｒｏｌｆｅの「Ｅｆｆ
ｅｃｔ　ｏｆ　Ｅｌｅｃｔｒｏｄｅ　ｓｉｚｅ　ｏｎ　ｔｈｅ　ｃｏｎｔｒｉｂｕｔｉｏ
ｎｓ　ｏｆ　ｉｎｔｒａｃｒａｎｉａｌ　ａｎｄ　ｅｘｔｒａｃｒａｎｉａｌ　ｂｌｏｏ
ｄ　ｆｌｏｗ　ｔｏ　ｔｈｅ　ｃｅｒｅｂｒａｌ　ｅｌｅｃｔｒｉｃａｌ　ｉｍｐｅｄａ
ｎｃｅ　ｐｌｅｔｈｙｓｍｏｇｒａｍ」、Ｍｅｄ．　＆　Ｂｉｏｌ．　Ｅｎｇ．　＆　Ｃ
ｏｍｐｕｔ．　２０、５４５～５４９（１９８２）は、頭の前部および後部に別々の電流
および電圧電極を使用し、心周期にわたるインピーダンスのピークピーク変化を測定して
血流を求める、頭部の血流の測定を記載している。測定された血流のうちのどれだけが頭
皮血流によるか、かつどれだけが頭蓋内血流によるかを決定するために、頭部に止血帯を
巻いて頭皮血流を一時的に停止させ、次いで解放した。心臓周波数でＰＰＧセンサからの
信号に検出可能な変動が無いときに、頭皮血流は完全に遮断されたとみなした。
【０００８】
　Ｊ．Ｇｒｏｎｌｕｎｄ、Ｊ．Ｊａｌｏｎｅｎ、およびＩ．Ｖａｌｉｍａｋｉ（「Ｔｒａ
ｎｓｃｅｐｈａｌｉｃ　ｅｌｅｃｔｒｉｃａｌ　ｉｍｐｅｄａｎｃｅ　ｐｒｏｖｉｄｅｓ
　ａ　ｍｅａｎｓ　ｆｏｒ　ｑｕａｎｔｉｆｙｉｎｇ　ｐｕｌｓａｔｉｌｅ　ｃｅｒｅｂ
ｒａｌ　ｂｌｏｏｄ　ｖｏｌｕｍｅ　ｃｈａｎｇｅｓ　ｆｏｌｌｏｗｉｎｇ　ｈｅａｄ‐
ｕｐ　ｔｉｌｔ」、Ｅａｒｌｙ　Ｈｕｍａｎ　Ｄｅｖｅｌｏｐｍｅｎｔ　４７（１９９７
）１１～１８）は、早産新生児の頭部の電気インピーダンス測定を記載している。心周期
に関連付けられるインピーダンスの変化は、脳の総血液量の変化を反映していると言われ
ており、これを実証していると言われる以前の論文を参照する。１．５から４Ｈｚの範囲
のインピーダンスの変動は、乳幼児の頭部が２０度上に傾けられたときに、平均して２７
％減少することが明らかになった。同じグループによる関連研究を記載する従前の論文と
して、Ｊ．Ｇｒｏｎｌｕｎｄらの「Ｈｉｇｈ　Ｆｒｅｑｕｅｎｃｙ　Ｖａｒｉａｂｉｌｉ
ｔｙ　ｏｆ　Ｔｒａｎｓｃｅｐｈａｌｉｃ　Ｅｌｅｃｔｒｉｃ　Ｉｍｐｅｄａｎｃｅ：　
Ａ　Ｎｅｗ　Ｐａｒａｍｅｔｅｒ　ｆｏｒ　Ｍｏｎｉｔｏｒｉｎｇ　ｏｆ　Ｎｅｏｎａｔ
ａｌ　Ｃｅｒｅｂｒａｌ　Ｃｉｒｃｕｌａｔｉｏｎ？」、（Ｐｒｏｃｅｅｄｉｎｇｓ　ｏ
ｆ　ｔｈｅ　Ａｎｎｕａｌ　Ｉｎｔｅｒｎａｔｉｏｎａｌ　Ｃｏｎｆｅｒｅｎｃｅ　ｏｆ
　ｔｈｅ　Ｅｎｇｉｎｅｅｒｉｎｇ　ｉｎ　Ｍｅｄｉｃｉｎｅ　ａｎｄ　Ｂｉｏｌｏｇｙ
　Ｓｏｃｉｅｔｙ、Ｐａｒｉｓ、１９９２年１０月２９日～１１月１日、Ｎｅｗ　Ｙｏｒ
ｋ、ＩＥＥＥ、ＵＳ、第６巻、Ｃｏｎｆ．１４、１９９２年１０月２９日、２５１３～２
５１５頁）がある。
【０００９】
　レオエンセファログラフィ（ＲＥＧ）は、頭部の生体インピーダンス測定を用いて脳の
血液循環および循環障害に関する情報を得る技術である。一般的に、特定の電極配置に対
し、頭部のインピーダンスＺの変化は、頭部の血液の量および分布の変化による、心周期
にわたり、時には呼吸周期にわたる時間ｔの関数として測定される。Ｗ．Ｔｒａｃｚｅｗ
ｓｋｉら（「Ｔｈｅ　Ｒｏｌｅ　ｏｆ　Ｃｏｍｐｕｔｅｒｉｚｅｄ　Ｒｈｅｏｅｎｃｅｐ
ｈａｌｏｇｒａｐｈｙ　ｉｎ　ｔｈｅ　Ａｓｓｅｓｓｍｅｎｔ　ｏｆ　Ｎｏｒｍａｌ　Ｐ
ｒｅｓｓｕｒｅ　Ｈｙｄｒｏｃｅｐｈａｌｕｓ」、Ｊ．Ｎｅｕｒｏｔｒａｕｍａ　２２，
８３６～８４３（２００５））によって記載される通り、ＲＥＧは通常、循環抵抗の問題
および動脈の弾性の問題を測定または診断するために使用される。例えば正常圧水頭症の
患者で、Ｔｒａｃｚｅｗｓｋｉらは、脳の小動脈の弾性によって異なる２種類のＺ（ｔ）
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のパターンを見つけている。所定の患者に見られるＺ（ｔ）のパターンは、水頭症に対す
る異なる治療の起こり得る結果について予測をするために有用であると言われている。こ
れらの患者は全員、ＩＣＰの同様の正常値を有する。
【００１０】
　Ｇ．ＢｏｎｍａｓｓａｒおよびＳ．Ｉｗａｋｉの「Ｔｈｅ　Ｓｈａｐｅ　ｏｆ　Ｅｌｅ
ｃｔｒｉｃ　Ｉｍｐｅｄａｎｃｅ　Ｓｐｅｃｔｒｏｓｏｐｙ（ＥＩＳ）　ｉｓ　ａｌｔｅ
ｒｅｄ　ｉｎ　Ｓｔｒｏｋｅ　Ｐａｔｉｅｎｔｓ」（Ｐｒｏｃｅｅｄｉｎｇｓ　ｏｆ　ｔ
ｈｅ　２６ｔｈ　Ａｎｎｕａｌ　Ｃｏｎｆｅｒｅｎｃｅ　ｏｆ　ＩＥＥＥ　ＥＭＢＳ、Ｓ
ａｎ　Ｆｒａｎｃｉｓｃｏ、ＣＡ、ＵＳＡ、２００４年９月１～５日）は、電気インピー
ダンスを用いて、脳卒中患者に存在するが健常者には存在しない脳髄液の分布の非対称性
を測定するシステムを記載している。システムは、被検者の頭部の周りに対称的に配置さ
れた１０個の電極を使用して、全ての電極の電位を測定しながら、選択された任意の電極
対の間に０ないし２５ｋＨｚの白色雑音電流を通す。システムは、頭の前部と後部との間
に電流を通した場合に、最もよく機能することが分かったが、論文は頭の左側および右側
に対称的に配置された電極間の電流の通過についても記載している。
【００１１】
　ＢｒｉｄｇｅｒらのＷＯ０２／０７１９２３は、音響信号から得られた頭部のパルス波
形の測定および解析を記載している。頭部外傷患者、および程度はそれより低いが脳卒中
患者も、正常な被検者とは違いがあることが分かる。外傷および脳卒中の患者は、５ない
し１０Ｈｚの心拍数の高調波で、正常な被検者より高い振幅を有することが分かっている
。
【００１２】
　Ｙｕ．Ｅ．Ｍｏｓｋａｌｅｎｋｏらの「Ｓｌｏｗ　Ｒｈｙｔｈｍｉｃ　Ｏｓｃｉｌｌａ
ｔｉｏｎｓ　ｗｉｔｈｉｎ　ｔｈｅ　Ｈｕｍａｎ　Ｃｒａｎｉｕｍ：　Ｐｈｅｎｏｍｅｎ
ｏｌｏｇｙ，　Ｏｒｉｇｉｎ，　ａｎｄ　Ｉｎｆｏｒｍａｔｉｏｎａｌ　Ｓｉｇｎｉｆｉ
ｃａｎｃｅ」、Ｈｕｍａｎ　Ｐｈｙｓｉｏｌｏｇｙ　２７、１７１～１７８（２００１）
は、明らかに脳の血液供給および酸素消費量の調節および脳脊髄液の循環に関係する周波
数０．０８ないし０．２Ｈｚの低速波の研究に、頭部の電気インピーダンス測定値および
ＴＣＤ超音波測定値を使用することを記載している。この研究は健康な被検者および頭蓋
内高血圧を患っている患者で行なわれた。Ａ．Ｒａｇａｕｓｋａｓらの「Ｉｍｐｌｅｍｅ
ｎｔａｔｉｏｎ　ｏｆ　ｎｏｎ‐ｉｎｖａｓｉｖｅ　ｂｒａｉｎ　ｐｈｙｓｉｏｌｏｇｉ
ｃａｌ　ｍｏｎｉｔｏｒｉｎｇ　ｃｏｎｃｅｐｔｓ」、Ｍｅｄｉｃａｌ　Ｅｎｇｉｎｅｅ
ｒｉｎｇ　ａｎｄ　Ｐｈｙｓｉｃｓ　２５、６６７～６８７（２００３）は、頭部外傷患
者において、そのような低速波のみならず、心臓周波数のパルス波、頭蓋内血液量をも非
侵襲的に監視するために超音波を使用することを記載し、それらを使用して頭蓋内圧を決
定できることを明らかにしている。
【００１３】
　追加的な背景技術として、ＮａｉｓｂｅｒｇらのＷＯ０２／０８７４１０；Ｋｉｄｗｅ
ｌｌ　ＣＳらのＣｏｍｐａｒｉｓｏｎ　ｏｆ　ＭＲＩ　ａｎｄ　ＣＴ　ｆｏｒ　ｄｅｔｅ
ｃｔｉｏｎ　ｏｆ　ａｃｕｔｅ　ｉｎｔｒａｃｅｒｅｂｒａｌ　ｈｅｍｏｒｒｈａｇｅ、
ＪＡＭＡ；２００４：２９２：１８２３～１８３０；Ｈｏｒｏｗｉｔｚ　ＳＨらのＣｏｍ
ｐｕｔｅｄ　ｔｏｍｏｇｒａｐｈｉｃ‐ａｎｇｉｏｇｒａｐｈｉｃ　ｆｉｎｄｉｎｇｓ　
ｗｉｔｈｉｎ　ｔｈｅ　ｆｉｒｓｔ　５　ｈｏｕｒｓ　ｏｆ　ｃｅｒｅｂｒａｌ　ｉｎｆ
ａｒｃｔｉｏｎ、Ｓｔｒｏｋｅ；１９９１：２２　１２４５～１２５３；Ｔｈｅ　ＡＴＬ
ＡＮＴＩＳ、ＥＣＡＳＳ、ａｎｄ　ＮＩＮＤＳ　ｒｔ‐ＰＡ　ｓｔｕｄｙ　ｇｒｏｕｐ　
ｉｎｖｅｓｔｉｇａｔｏｒｓのＡｓｓｏｃｉａｔｉｏｎ　ｏｆ　ｏｕｔｃｏｍｅ　ｗｉｔ
ｈ　ｅａｒｌｙ　ｓｔｒｏｋｅ　ｔｒｅａｔｍｅｎｔ：Ｐｏｏｌｅｄ　ａｎａｌｙｓｉｓ
　ｏｆ　ＡＴＬＡＮＴＩＳ，　ＥＣＡＳＳ，　ａｎｄ　ＮＩＮＤＳ　ｒｔ‐ＰＡ　ｓｔｒ
ｏｋｅ　ｔｒｉａｌｓ、Ｌａｎｃｅｔ；３６３：７６８～７７４；Ａｌｂｅｒｓ　Ｇらの
Ａｎｔｉｔｈｒｏｍｂｏｔｉｃ　ａｎｄ　ｔｈｒｏｍｂｏｌｙｔｉｃ　ｔｈｅｒａｐｙ　
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ｆｏｒ　ｉｓｃｈｅｍｉｃ　ｓｔｒｏｋｅ：Ｔｈｅ　ｓｅｖｅｎｔｈ　ＡＣＣＰ　ｃｏｎ
ｆｅｒｅｎｃｅ　ｏｎ　ａｎｔｉｔｈｒｏｍｂｏｔｉｃ　ａｎｄ　ｔｈｒｏｍｂｏｌｙｔ
ｉｃ　ｔｈｅｒａｐｙ、Ｃｈｅｓｔ　２００４；１２６：４８３～５１２；Ｋｏｈｒｍａ
ｎｎ　ＭらのＭＲＩ　ｖｅｒｓｕｓ　ＣＴ‐ｂａｓｅｄ　ｔｈｒｏｍｂｏｌｙｓｉｓ　ｔ
ｒｅａｔｍｅｎｔ　ｗｉｔｈｉｎ　ａｎｄ　ｂｅｙｏｎｄ　ｔｈｅ　３　ｈｏｕｒ　ｔｉ
ｍｅ　ｗｉｎｄｏｗ　ａｆｔｅｒ　ｓｔｒｏｋｅ　ｏｎｓｅｔ：ａ　ｃｏｈｏｒｔ　ｓｔ
ｕｄｙ、Ｌａｎｃｅｔ　Ｎｅｕｒｏｌ　２００６；５：６６１～６６７；Ａｌｂｅｒｓ　
ＧＷらのＭａｇｎｅｔｉｃ　ｒｅｓｏｎａｎｃｅ　ｐｒｏｆｉｌｅｓ　ｐｒｅｄｉｃｔ　
ｃｌｉｎｉｃａｌ　ｒｅｓｐｏｎｓｅ　ｔｏ　ｅａｒｌｙ　ｒｅｐｅｒｆｕｓｉｏｎ：Ｔ
ｈｅ　ｄｉｆｆｕｓｉｏｎ　ａｎｄ　ｐｅｒｆｕｓｉｏｎ　ｉｍａｇｉｎｇ　ｅｖａｌｕ
ａｔｉｏｎ　ｆｏｒ　ｕｎｄｅｒｓｔａｎｄｉｎｇ　ｓｔｒｏｋｅ　ｅｖｏｌｕｔｉｏｎ
（ＤＥＦＵＳＥ）　ｓｔｕｄｙ、Ａｎｎ　Ｎｅｕｒｏｌ　２００６；６０：５０８～５１
７；Ｊｏｈｎｓｔｏｎ　ＳＣらのＮａｔｉｏｎａｌ　ｓｔｒｏｋｅ　ａｓｓｏｃｉａｔｉ
ｏｎ　ｇｕｉｄｅｌｉｎｅｓ　ｆｏｒ　ｔｈｅ　ｍａｎａｇｅｍｅｎｔ　ｏｆ　ｔｒａｎ
ｓｉｅｎｔ　ｉｓｃｈｅｍｉｃ　ａｔｔａｃｋｓ、Ａｎｎ　Ｎｅｕｒｏｌ　２００６；６
０：３０１～３１３が挙げられる。
【発明の概要】
【００１４】
　本発明の一部の実施形態の態様は、頭部の電気インピーダンスおよび／またはフォトプ
レスチモグラフィ（ＰＰＧ）信号、ならびに心周期中の血液量の上昇時間の尺度およびそ
の上昇および下降中の時間の関数としての血液量の非線形性の尺度をはじめとするそれら
の形態の解析から、パラメータの非対称性をはじめとする脳血行動態パラメータを決定す
るための装置および方法に関する。
【００１５】
　したがって、本発明の例示的実施形態では、脳血管の左右非対称度の指標を求める方法
であって、
ａ）各電極が頭部を介して別の電極に電流を通すか、または別の電極に対する電位を測定
するか、または両方を行なうように適応された少なくとも３個の電極１組を、頭部に略左
右対称に配置するステップと、
ｂ）電極を使用して、少なくとも１心周期の時間の関数として頭部の第１非対称インピー
ダンス波形を測定するステップと、
ｃ）電極を使用して、少なくとも１心周期の時間の関数として頭部の第２非対称インピー
ダンス波形を測定するステップであって、第１インピーダンス測定の鏡像である第２イン
ピーダンス測定のステップと、
ｄ）第１および第２インピーダンス波形の特徴間の差分から左右非対称度の指標を求める
ステップと、
を含む方法を提供する。
【００１６】
　任意選択的に、少なくとも３つの電極の組を頭部に配置するステップは、第１電極およ
び第２電極を頭部の左側および右側に対称的に配置し、かつ第３電極を頭部の実質的に左
右対称面に配置することを含む。
【００１７】
　任意選択的に、第１インピーダンスを測定するステップは、電流が第１および第３電極
間に通されるときに、第１および第３電極間の電圧を測定することを含み、第２インピー
ダンスを測定するステップは、電流が第２および第３電極間に通されるときに、第２およ
び第３電極間の電圧を測定することを含む。
【００１８】
　代替的に、または追加的に、第１インピーダンスを測定するステップは、電流が第１お
よび第２電極間に通されるときに、第１および第３電極間の電圧を測定することを含み、
第２インピーダンスを測定するステップは、電流が第１および第２電極間に通されるとき
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に、第２および第３電極間の電圧を測定することを含む。
【００１９】
　本発明の実施形態では、少なくとも３つの電極の組を頭部に配置するステップは、第１
および第２電極をそれぞれ頭部の左側および右側に対称的に配置し、かつ第３および第４
電極をそれぞれ、第１および第２電極の場合より離間距離を狭めて、頭部の左側および右
側に対称的に配置することを含む。
【００２０】
　任意選択的に、第１インピーダンス波形は第１および第４電極を使用して測定され、第
２インピーダンス波形は第２および第３電極を使用して測定され、該方法はまた、
ａ）第１および第３電極を使用して第１表面インピーダンス波形を測定するステップと、
ｂ）第２および第４電極を使用して第２表面インピーダンス波形を測定するステップと、
ｃ）第１および第２表面インピーダンス測定の結果を使用して、表面インピーダンスの寄
与を低減するように第１および第２インピーダンス測定値を補正するステップと、
をも含む。
【００２１】
　さらに、本発明の例示的実施形態では、脳血管の左右非対称度の指標を求めるためのシ
ステムであって、
ａ）電流源と、
ｂ）各電極が電流源から頭部を介して別の電極に電流を通すか、または頭部の異なる位置
における別の電極に対する頭部のある位置の電位を測定するか、または両方を行なうよう
に適応され、電極が、頭部に対称的に配置された場合には、頭部の第１非対称インピーダ
ンスと、第１非対称インピーダンスの鏡像である頭部の第２非対称インピーダンスとを測
定するように適応された、少なくとも３つの電極１組と、
ｃ）電極を使用して、第１および第２インピーダンスの波形を少なくとも１心周期の時間
の関数として測定して第１および第２インピーダンス波形の特徴を求め、かつ第１および
第２インピーダンス波形の特徴間の差分を使用して左右非対称度の指標を求めるコントロ
ーラと、
を備えたシステムを提供する。
【００２２】
　さらに、本発明の例示的実施形態では、心周期時間パラメータの関数として頭部の電気
インピーダンスデータから得た信号を解析する方法であって、
ａ）心周期時間にわたる信号の最小値を決定するステップと、
ｂ）心周期時間にわたる信号の実効最大値を決定するステップと、
ｃ）信号が立上り時間基準に従って立ち上がってくる心周期時間の最小値と実効最大値と
の間の立上り区間を決定するステップと、
を含む方法を提供する。
【００２３】
　任意選択的に、信号は、心周期時間パラメータの関数として、頭部の電気インピーダン
スデータと頭部のフォトプレチスモグラフィ（ＰＰＧ）データとの組合せから得られる。
【００２４】
　任意選択的に、信号は、電気インピーダンス信号とＰＰＧ信号との間の差分もしくは重
み付き差分を取ることによって、または電気インピーダンス信号をＰＰＧ信号で除算する
ことによって得られる。
【００２５】
　さらに、本発明の例示的実施形態では、頭部の電気インピーダンス信号およびＰＰＧ信
号を解析する方法であって、
ａ）本発明の例示的実施形態の方法に従ってインピーダンス信号を解析することによって
インピーダンス信号の尺度を得るステップと、
ｂ）同じ方法に従って、ただし電気インピーダンスデータから得た信号の代わりにＰＰＧ
信号を使用して、ＰＰＧ信号を解析することによってＰＰＧ信号の尺度を得るステップと



(13) JP 2012-505010 A 2012.3.1

10

20

30

40

50

、
ｃ）ＰＰＧ信号の尺度を使用してインピーダンス信号の尺度を調整するステップと、
を含む方法を提供する。
【００２６】
　任意選択的に、インピーダンス信号の尺度を調整するステップは、インピーダンス信号
の尺度とＰＰＧ信号の尺度との間の差分または重み付き差分を取るか、またはインピーダ
ンス信号の尺度とＰＰＧ信号の尺度との比を取ることを含む。
【００２７】
　任意選択的に、前記最大値は大域的最大値である。
【００２８】
　代替的に、前記最大値は第１局所的実効最大値であり、大域的最大値の前の第１局所的
最大値であるか、または大域的最大値の前に局所的最大値が無い場合には大域的最大値の
前の正の３次導関数の変曲点であるかのいずれかである。
【００２９】
　任意選択的に、立上り時間基準は、立上り区間が最小値の時点に始まり、かつ前記最大
値の時点で終わるというものである。
【００３０】
　代替的に、立上り時間基準は、信号が最小値より上の全範囲の第１固定百分率である時
点に立上り区間が始まり、かつ信号が前記最大値より下の全範囲の第２固定百分率である
時点で立上り区間が終わるというものである。
【００３１】
　任意選択的に、第１固定百分率は５％から２０％の間である。
【００３２】
　任意選択的に、第２固定百分率は１０％から３０％の間である。
【００３３】
　任意選択的に、該方法はまた、立上り区間を心周期期間に正規化するステップをも含む
。
【００３４】
　任意選択的に、該方法はまた、患者における立上り区間の変化を監視するステップをも
含む。
【００３５】
　本発明の実施形態では、該方法は、立上り区間の変化を使用して、脳血流、脳血量、ピ
ーク到達時間、および平均通過時間のうちの１つ以上を監視するステップを含む。
【００３６】
　任意選択的に、該方法は、立上り区間が１０％以上変化した場合、医療スタッフに警報
を出すステップを含む。
【００３７】
　任意選択的に、信号の実効最大値を決定するステップは、信号の大域的最大値および第
１局所的実効最大値の両方を決定することを含む。
【００３８】
　任意選択的に、信号が立ち上がってくる心周期の立上り区間を決定するステップは、第
１ピーク立上り時間基準に従って最小値と第１局所的実効最大値との間で信号が立ち上が
ってくる第１ピーク立上り区間を決定すること、および総立上り時間基準に従って最小値
と大域的最大値との間で信号が立ち上がってくる総立上り区間を決定することを含み、か
つ（該方法は）、総立上り区間に対する第１ピーク立上り区間の比を求めるステップをも
含む。
【００３９】
　任意選択的に、該方法はまた、最小値より上の大域的最大値の高さに対する最小値より
上の第１局所的最大値の高さの比を求めるステップをも含む。
【００４０】
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　本発明の実施形態では、該方法はまた、
ａ）立上り区間にわたる信号の積分を求めるステップと、
ｂ）心周期全体にわたる信号の積分を求めるステップと、
ｃ）心周期全体にわたる積分に対する立上り区間にわたる積分の比を求めるステップと、
をも含む
【００４１】
　さらに、本発明の例示的実施形態では、頭部の電気インピーダンス信号およびＰＰＧ信
号を解析する方法であって、
ａ）本発明の実施形態の方法に従って電気インピーダンス信号の心周期全体にわたる積分
に対する立上り区間にわたる積分の比を得るステップと、
ｂ）同じ方法に従って、ただし電気インピーダンスデータから得た信号の代わりにＰＰＧ
信号を使用して、ＰＰＧ信号の心周期全体にわたる積分に対する立上り区間にわたる積分
の比を得るステップと、
ｃ）ＰＰＧ信号の比を使用してインピーダンス信号の前記比を調整するステップと、
を含む方法を提供する。
【００４２】
　任意選択的に、インピーダンス信号の前記比を調整するステップは、ＰＰＧ信号の比で
割ることを含む。
【００４３】
　任意選択的に、該方法はまた、前記比を使用して患者における脳血流、脳血量、ピーク
到達時間、および平均通過時間の１つ以上の変化を監視するステップをも含む。
【００４４】
　任意選択的に、該方法は、前記比が１０％以上変化した場合、医療スタッフに警報を出
すステップを含む。
【００４５】
　さらに、本発明の例示的実施形態では、心周期時間パラメータの関数として頭部の電気
インピーダンス信号を解析する方法であって、
ａ）心周期の一部または全部を含む区間にわたる信号の積分を求めるステップと、
ｂ）積分を区間の長さで割ることによって区間の信号の平均値を求めるステップと、
を含む方法を提供する。
【００４６】
　任意選択的に、該方法はまた、区間の信号の凸性または凹性の尺度として、区間の信号
の前記平均値を区間内の信号の最大値および最小値の平均で割ることを含む。
【００４７】
　任意選択的に、区間は、第１ピーク立上り時間基準に従って信号が最小値と第１局所的
実効最大値との間で立ち上がってくる第１ピーク立上り区間である。
【００４８】
　代替的に、区間は実質的に心周期全体である。
【００４９】
　任意選択的に、該方法はまた、信号の平均値を使用して頭蓋内圧および脳血量の一方ま
たは両方を推定するステップをも含む。
【００５０】
　さらに、本発明の例示的実施形態では、脳血管の左右非対称度の指標を求める方法であ
って、
ａ）頭部の左側の領域において第１センサを使用して左表面血流を測定するステップと、
ｂ）頭部の右側の領域において第２センサを使用して右表面血流を測定するステップと、
ｃ）左および右表面血流間の差分を使用して脳血管の左右非対称度の指標を求めるステッ
プと、
を含む方法を提供する。
【００５１】
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　任意選択的に、第１および第２センサはＰＰＧセンサである。
【００５２】
　代替的に、第１および第２センサは表面インピーダンスセンサである。
【００５３】
　任意選択的に、該方法は脳血行動態パラメータの値を頭部で対称的に測定するステップ
を含み、左および右表面血流間の差分を使用するステップは、左表面血流を使用して脳血
行動態パラメータの値を補正し、右表面血流を使用して脳血行動態パラメータの値を補正
し、かつ脳血行動態パラメータの２つの補正値間の差分を使用することを含む。
【００５４】
　任意選択的に、第１および第２センサは実質的に同一であり、頭部の左側および右側の
領域は、頭部の左右対称面を中心に互いに実質的に鏡像である。
【００５５】
　さらに、本発明の例示的実施形態では、脳血管の左右非対称度の指標を求めるためのシ
ステムであって、
ａ）頭部の表面血流を測定するように適応された第１および第２センサと、
ｂ）第１および第２センサを使用してそれぞれ頭部の左側および右側の領域における表面
血流を測定し、かつ第１および第２測定血流間の差を使用して、脳血管の左右非対称度の
指標を求めるコントローラと、
を備えたシステムをも提供する。
【００５６】
　任意選択的に、非対称度の指標を求めるステップは、本発明の実施形態の方法に従って
、第１および第２インピーダンス波形、または第１および第２インピーダンス波形から導
出された波形、または両方を解析することを含む。
【００５７】
　さらに、本発明の例示的実施形態では、ある時間間隔にわたって行なわれた頭部の電気
インピーダンス測定を解析する方法であって、
ａ）０．０８から０．２Ｈｚの間の周波数のインピーダンス信号における低速波の振幅を
測定するステップと、
ｂ）低速波の振幅を時間間隔中のインピーダンスの平均値によって正規化するステップと
、
を含む方法を提供する。
【００５８】
　任意選択的に、非対称度の指標を求めるステップは、第１および第２インピーダンス波
形、または第１および第２インピーダンス波形から導出された波形、または両方のピーク
・トゥ・ピーク高さを求めることを含む。
【００５９】
　代替的に、または追加的に、非対称度の指標を求めるステップは、第１および第２イン
ピーダンス波形、または第１および第２インピーダンス波形から導出された波形、または
両方の最大勾配を求めることを含む。
【００６０】
　代替的に、または追加的に、非対称度の指標を求めるステップは、第１および第２イン
ピーダンス波形、または第１および第２インピーダンス波形から導出された波形、または
両方について、最小値の時間から最大勾配の時間までの区間を求めることを含む。
【００６１】
　代替的に、または追加的に、非対称度の指標を求めるステップは、第１および第２イン
ピーダンス波形、または第１および第２インピーダンス波形から導出された波形、または
両方について、最小値に対する第１ピークの高さと第２ピークの高さの比を求めることを
含む。
【００６２】
　任意選択的に、該方法はまた、第１および第２インピーダンス波形と健康な被検者のイ
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ンピーダンス波形とを比較するステップと、第１および第２波形と健康な被検者の波形と
の間の差を使用して、頭部のどちら側に非対照性を引き起こす異常が位置しているかを決
定するステップとを含む。
【００６３】
　任意選択的に、脳血管の左右非対称度の指標は、病理学的脳血管状態の重症度の尺度を
含む。
【００６４】
　代替的に、または追加的に、非対称度の指標は、脳血行動態パラメータの非対称度の尺
度を含む。
【００６５】
　任意選択的に、非対称度の指標を求めるステップは、
ａ）本発明の実施形態の方法に従って第１インピーダンス波形を解析して第１立上り区間
を求めること、
ｂ）同じ方法に従って第２インピーダンス波形を解析して第２立上り区間を求めること、
ならびに
ｃ）第１および第２立上り区間の変化を使用して脳血流、脳血量、ピーク到達時間、およ
び平均通過時間の１つ以上における非対称性を監視すること、
を含む。
【００６６】
　任意選択的に、非対称度の指標を求めるステップは、
ａ）本発明の実施形態の方法に従って第１インピーダンス波形を解析して第１積分比を求
めること、
ｂ）同じ方法に従って第２インピーダンス波形を解析して第２積分比を求めること、なら
びに
ｃ）第１および第２積分比の変化を使用して、脳血流、脳血量、ピーク到達時間、および
平均通過時間の１つ以上における左右非対称性を監視すること、
を含む。
【００６７】
　さらに、本発明の例示的実施形態では、頭部の電気インピーダンスデータを得、かつ解
析するためのシステムであって、
ａ）電流源と、
ｂ）電流源から頭部を介して電極の間に電流を通す少なくとも２つの電極と、
頭部における電極の位置間の電位差を測定しそれによって頭部のインピーダンスデータを
提供する少なくとも２つの電極とを含む、少なくとも２つの電極１組と、
ｃ）インピーダンスデータから心周期の位相の関数としてインピーダンス信号を求め、心
周期時間にわたる信号の最小値を決定し、心周期時間にわたる信号の実効最大値を決定し
、かつ信号が立上り時間基準にしたがって立ち上がってくる、最小値と実効最大値との間
の心周期時間の立上り区間を決定するデータ解析装置と、
を含むシステムを提供する。
【００６８】
　さらに、本発明の例示的実施形態では、頭部の電気インピーダンスデータを得、かつ解
析するためのシステムであって、
ａ）電流源と、
ｂ）電流源から頭部を介して電極の間に電流を通す少なくとも２つの電極と、
頭部における電極の位置間の電位差を測定しそれによって頭部のインピーダンスデータを
提供する少なくとも２つの電極とを含む、少なくとも２つの電極１組と、
ｃ）インピーダンスデータから心周期の位相の関数としてインピーダンス信号を求め、心
周期の一部分または全部を含む区間にわたる信号の積分を求め、かつ積分を区間の長さで
割ることによって区間の信号の平均値を求めるデータ解析装置と、
を含むシステムを提供する。
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【００６９】
　さらに、本発明の例示的実施形態では、被検者における脳血管の左右非対称度の指標を
求める方法であって、
ａ）第２インピーダンス波形を測定する場合の電圧電極の位置および電流注入の分布が第
１インピーダンス波形を測定する場合の鏡像となるように、各々の場合に電圧電極を頭部
に非対称的に配置するか、または電流を頭部に非対称的に注入するか、または両方を行な
って、各々の場合に頭部を介して少なくとも２つの電流電極の間に所与の注入電流を通す
ことに関連付けられる２つの電圧電極間の電位差を求めることによって、被検者の頭部の
第１インピーダンス波形および第２インピーダンス波形を時間の関数として測定するステ
ップと、
ｂ）第１および第２インピーダンス波形の特徴間の差分から左右非対称度の指標を求める
ステップと、
を含む方法を提供する。
【００７０】
　任意選択的に、第１および第２インピーダンス波形を測定するために使用される電極は
少なくとも３つの電極を含み、該方法はまた、第１および第２インピーダンス波形を測定
する前に、頭部に少なくとも３つの電極を左右対称構成に配置するステップをも含む。
【００７１】
　任意選択的に、第１インピーダンス波形を測定するステップは、被検者のこめかみに配
置された第１電圧電極と、頭部の第１電圧電極と同じ側の頭部の耳の後ろに配置された第
２電圧電極との間の電位差を求めることを含む。
【００７２】
　任意選択的に、第１インピーダンス波形を測定するステップは、第１電流電極を第１電
圧電極と同一の構造に構成するかまたは第１電圧電極に隣接して配置し、かつ第２電流電
極を第２電圧電極と同一の構造に構成するかまたは第２電圧電極に隣接して配置して、頭
部を介して第１および第２電流電極間に電流を通しながら、第１および第２電圧電極間の
電位差を求めることを含む。
【００７３】
　さらに、本発明の例示的実施形態では、脳血管の左右非対称度の指標を求めるためのシ
ステムであって、
ａ）電流源と、
ｂ）２つの電極間の電位差を測定する電圧計と、
ｃ）少なくとも３つが電流源から頭部に電流を通すように適応され、かつ少なくとも３つ
が頭部の異なる位置間の電位差を測定するために電圧計によって使用されるように適応さ
れた、少なくとも３つの電極１組と、
ｄ）電極が頭部に適切に配置されたときに、第１の非対称に配置された部分組の電極を使
用して、頭部を通過する所与の電流に関連付けられる電圧を測定することによって、第１
インピーダンス測定を行ない、第２の部分組の電極を使用して、第１インピーダンス測定
の鏡像である第２インピーダンス測定を行ない、かつ第１および第２インピーダンス測定
の波形の特徴間の差分を使用して左右対称度の指標を求めるコントローラと、
を備えたシステムを提供する。
【００７４】
　さらに、本発明の例示的実施形態では、被検者の脳血管の左右非対称度の指標を求める
方法であって、
ａ）頭部の左側の領域で少なくとも第１センサを使用して、被検者の頭部の左側の表面血
流の特徴を測定するステップと、
ｂ）頭部の右側の領域で少なくとも第２センサを使用して、被検者の頭部の右側の表面血
流の特徴を測定するステップと、
ｃ）頭部の左側および右側の表面血流の特徴間の差分を使用して、脳血管の左右非対称度
の指標を求めるステップと、
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を含む方法を提供する。
【００７５】
　任意選択的に、頭部の各側の表面血流の特徴は、頭部のその側の表面血流と被検者の頚
部の同じ側の主要動脈の血流との間のパルス波形の位相差を含み、前記特徴を測定するス
テップは、頭部のその側の領域のセンサを使用して表面血流のパルス波形を測定すること
、および頚部のその側の主要動脈に隣接する動脈血流センサを使用して、頚部のその側の
主要動脈の血流のパルス波形を測定することを含む。
【００７６】
　任意選択的に、頚部の左側および右側の動脈血流センサは各々、ＰＰＧセンサを備える
。
【００７７】
　別途定義されない限り、本明細書で使用されるすべての技術的用語および／または科学
的用語は、本発明が属する技術分野の当業者によって一般に理解されるのと同じ意味を有
する。本明細書に記載される方法および材料と類似または同等である方法および材料を本
発明の実施または試験において使用することができるが、例示的な方法および／または材
料が下記に記載される。矛盾する場合には、定義を含めて、本特許明細書が優先する。加
えて、材料、方法および実施例は例示にすぎず、限定であることは意図されない。
【００７８】
　本発明の実施形態の方法および／またはシステムを実行することは、選択されたタスク
を、手動操作で、自動的にまたはそれらを組み合わせて実行または完了することを含んで
いる。さらに、本発明の装置、方法および／またはシステムの実施形態の実際の機器や装
置によって、いくつもの選択されたステップを、ハードウェア、ソフトウェア、またはフ
ァームウェア、あるいはオペレーティングシステムを用いるそれらの組合せによって実行
できる。
【００７９】
　例えば、本発明の実施形態による選択されたタスクを実行するためのハードウェアは、
チップまたは回路として実施されることができる。ソフトウェアとして、本発明の実施形
態により選択されたタスクは、コンピュータが適切なオペレーティングシステムを使って
実行する複数のソフトウェアの命令のようなソフトウェアとして実施されることができる
。本発明の例示的な実施形態において、本明細書に記載される方法および／またはシステ
ムの例示的な実施形態による１つ以上のタスクは、データプロセッサ、例えば複数の命令
を実行する計算プラットフォームで実行される。任意選択的に、データプロセッサは、命
令、処理信号および／または生データを格納するための揮発性メモリ、および任意選択的
に、命令、処理信号および／または生データを格納するための不揮発性記憶装置（例えば
、磁気ハードディスク、および／または取り外し可能な記録媒体）を含む。任意選択的に
、ネットワーク接続もさらに提供される。ディスプレイおよび／またはユーザ入力装置（
例えば、キーボードまたはマウス）も、任意選択的にさらに提供される。
【図面の簡単な説明】
【００８０】
　本明細書では本発明のいくつかの実施形態を単に例示し添付の図面を参照して説明する
。特に詳細に図面を参照して、示されている詳細が例示として本発明の実施形態を例示考
察することだけを目的としていることを強調するものである。この点について、図面につ
いて行う説明によって、本発明の実施形態を実施する方法は当業者には明らかになるであ
ろう。
【００８１】
【図１】図１は、本発明の例示的実施形態に従ってインピーダンスの測定のために電極お
よびＰＰＧセンサが頭部に配置された被検者の略図である。
【００８２】
【図２Ａ】図２Ａは、本発明の別の例示的実施形態に従ってインピーダンスの測定のため
に電極が頭部に配置された被検者の略図である。
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【図２Ｂ】図２Ｂは、本発明のさらに別の例示的実施形態に従ってインピーダンスの測定
のために電極が頭部に配置された被検者の略図である。
【００８３】
【図２Ｃ】図２Ｃは、本発明の別の実施形態に従って血液循環の測定のためにＰＰＧセン
サが頭部および頚部に配置された被検者の略図である。
【００８４】
【図３】図３は、本発明の例示的実施形態に従って様々な仕方で画定される立上り区間を
示す、頭部に配置された電極によって測定された心周期の時間の関数としてのインピーダ
ンスＺの略グラフである。
【００８５】
【図４】図４は、本発明の例示的実施形態に従って変曲点によって画定される第１局所的
実効最大値を示す、心周期の時間の関数としてのインピーダンスＺの略グラフである。
【００８６】
【図５Ａ－５Ｃ】図５Ａは、本発明の例示的実施形態に従って直線状の立上りおよび立下
り区間を示す、心周期の時間の関数としてのインピーダンスＺの略グラフである。図５Ｂ
は、本発明の例示的実施形態に従って凹状の立上りおよび立下り区間を示す、心周期の時
間の関数としてのインピーダンスＺの略グラフである。図５Ｃは、本発明の例示的実施形
態に従って、凸状の立上りおよび立下り区間を示す、心周期の時間の関数としてのインピ
ーダンスＺの略グラフである。
【００８７】
【図６】図６は、本発明の例示的実施形態に従って、虚血性脳卒中患者における正規化低
速波振幅と脳卒中病変の体積との間の相関を示す略グラフである。
【発明を実施するための形態】
【００８８】
　本発明は、その一部の実施形態では、脳血行動態パラメータを決定するための方法およ
び装置に関し、さらに詳しくは、電気インピーダンス測定値を用いる方法および装置に関
するが、それに限定されない。
【００８９】
　本発明の一部の実施形態の態様は、脳血管の左右非対称度の指標を決定するための方法
および装置に関する。非対称度の指標は、脳卒中および他の病状を診断および監視するた
めに重要になり得る、局所脳血流のような脳血行動態パラメータの非対称性の尺度とする
ことができる。追加的に、または代替的に、非対称度の指標はそれ自体、頭部の片側の脳
卒中病変部の体積のような病状の尺度になるかもしれない。
【００９０】
　本発明の例示的実施形態では、電極は頭部に適用され、頭部の左側および右側で時間の
関数として電気インピーダンス信号の２つの鏡像測定を行なうために使用される。本書で
使用する場合、「電気インピーダンスの２つの鏡像測定」とは、電位差を測定するための
電極の位置および注入電流の分布の両方が頭部の左右対称面に対して鏡像となるようにし
て、頭部に注入される電流の所与の分布に関連付けられる電位差の２つの測定を意味する
。電位差を測定するために使用される電極はまた、電流を注入するためにも使用すること
ができ、あるいは別の電極を使用することができる。２つの鏡像測定が異なる場合、電位
差を測定するための電極の配置、または注入電流の分布のいずれか、または両方が、各測
定で頭部の左右対称（面）に対して非対称である。任意選択的に、両方の測定に必要な電
極が全て、測定が行なわれる前に所定の位置に置かれ、電極の完全な組が頭部の左右対称
（面）に対して対称的に配置され、かつ互いに鏡像である２つの独立した測定を行なうた
めに少なくとも３つの電極が頭部に配置された状態で、電極は測定の間で動かされない。
任意選択的に、各測定で、電位差は、頭部の同じ側のこめかみおよび耳の後ろに配置され
た電極の間で測定され、任意選択的に、電流も、頭部のその側のこめかみおよび耳の後ろ
に配置された電極の間に注入される。
【００９１】
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　インピーダンス測定は任意選択的に、１つ以上の心周期の区間にわたって行なわれる。
時間の関数としてのインピーダンス波形は典型的には、各心周期でおおまかに繰り返す心
周期の位相に対する特徴的な依存性を有する。少なくとも１心周期にわたりインピーダン
スを測定することにより、心周期波形全体を得ることが可能になり、２つ以上の心周期に
わたりインピーダンスを測定することにより、２つ以上の心周期にわたり平均化された心
周期位相の関数として波形を得ることによって、ノイズを低減することが可能になる。加
えて、インピーダンスは心周期の周波数より低い周波数の低速波を示すことがあり、それ
はインピーダンスが少なくとも特徴的低速波期間に測定された場合に観測することができ
る。特に測定が心周期に対してゲーティングされる場合、例えば心周期の特定部分中、例
えば立上り時間中のインピーダンスを解析することを希望するだけの場合、または低速波
だけを測定し、かつ心周期に対してゲーティングすることによって信号から心周期波形を
除去することを希望する場合、心周期より短い１つ以上の時間間隔にわたって行なわれる
インピーダンス測定も有用になることがあり得る。
【００９２】
　２つのインピーダンス信号の波形の特徴、例えば心周期の立上り時間または低速波振幅
の間の差分は、脳血管の左右非対称度の指標を決定するために使用される。任意選択的に
、非対称性が見つかった場合、頭部のどちら側に異常状態が位置しているかを決定するた
めに、２つの波形は各々健康な被検者からの波形と比較される。任意選択的に、頭部の左
側および右側に例えば対称的に配置されたフォトプレチスモグラフィ（ＰＰＧ）センサは
ＰＰＧ信号を生成し、それは２つのインピーダンス信号と結合されて調整インピーダンス
信号を生じ、脳血行動態パラメータの非対称度を決定する。任意選択的に、ＰＰＧ信号は
、調整インピーダンス信号に対する表面血流の寄与を低減するために使用される。
【００９３】
　本書で使用する場合、頭部における注入電流の分布を非対称と記載するのは、注入電流
の分布が頭部の左右対称面に対して対称的でも反対称的でもないことを意味する。例えば
、前額部の中心に配置された電極から後頭部の中心に配置された電極に流れる電流は、注
入電流の対称的分布を有するが、左こめかみに配置された電極から右こめかみに対称的に
配置された電極に流れる電流は、注入電流の反対称的分布を有する。注入電流のこれらの
分布はどちらも、１８０度の位相ずれは別として、それ自体の鏡像であり、本書で注入電
流の非対称分布とは呼ばない。
【００９４】
　２つのインピーダンス測定が互いの鏡像であると言う場合、または鏡像測定に使用され
る２つの電極が頭部または頚部に対称的に配置されると言う場合、注入電流の分布および
電極の配置が２つの測定に対して厳密な鏡像である必要はないことを理解されたい。しか
し、電流の注入に使用される電流電極、および電位差を測定するために使用される電圧電
極は、健康な被検者の２つの鏡像インピーダンス測定の差分が、頭部の血液循環に臨床的
に顕著な非対称性のある被検者に見られる差分と比較して小さく、例えば少なくとも２分
の１、または５分の１、または１０分の１、または２０分の１になるように、頭部の左右
対称面に対する対称に充分に近い状態に配置される。電極の配置の要求精度は、電極の誤
配置の結果、下の実施例に記載するＩＰＧおよびＰＰＧ信号に基づく様々な尺度にどのよ
うな変化が生じるかを調べるために試験を行ない、かつこれらの変化を、虚血性脳卒中患
者の無作為のサンプルでこれらの尺度が示す典型的には約２倍の範囲と比較することによ
って求めることができる。例えば、対応する電極は、互いの鏡像位置から２ｃｍ、または
１ｃｍ、または５ｍｍ、または２ｍｍ、または１ｍｍ以内に配置され、頭部の左右対称面
に配置されると言われる電極は、左右対称面からこれらの距離内にその中心を有する。言
うまでも無く、全ての人々は頭部の外部骨格に多少の非対称性を有するので、電極を対称
に配置するということが意味を成す精度に限度が存在することを理解されたい。稀なケー
スでは、人々が、過去の外傷または外科手術のため、ひどく非対称な脳または頭皮を有す
ることがあり、これらの人々にとって電極の対称的な配置および鏡像測定について話すこ
とは全く意味を成さないかもしれない。これらの見解は、鏡像ＰＰＧ測定を達成するため
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に頭部または頚部に対称的に配置されると言われるＰＰＧセンサの配置にも当てはまる。
【００９５】
　上述の通り、２つの鏡像測定について記載する場合はいつでも、両方の測定のための電
極またはセンサは、いずれかの測定が行なわれる前に、被検者に配置することができ、両
方の測定のための電極またはセンサの完全な組が対称的に配置される。代替的に、第１測
定用の電極またはセンサを被検者に配置することができ、第１測定が行なわれた後、これ
らの電極またはセンサの一部または全部を取り外すことができ、次いで、第２測定が行な
われる前に、おそらく再び同じ電極またはセンサの一部または全部を使用して、第２測定
用の電極またはセンサを被検者に配置することができる。しかし、例えば両方の測定をあ
る期間にわたって繰り返し行なうために、いずれかの組の測定が行なわれる前に、全ての
電極およびセンサを被検者に配置することが潜在的に有利であり、脳血管の左右非対称度
を測定するための異なるシステムを示す図では、電極およびセンサが全て同時に所定の位
置に着いている状態で示される。
【００９６】
　インピーダンスの測定では、電流が固定維持されて電位差が測定されるか、または電位
差が固定維持されて電流が測定されることを理解されたい。一般的に、電流または電位差
またはそれらの任意の組合せが固定維持される間に、電流または電位差またはそれらの任
意の組合せ（ただし固定維持されるのと同じ量ではない）を測定することができる。これ
らの手順の全てが、所与の電流に対して電位差がどれだけであるかを明らかにするので、
本書で使用する場合、「所与の電流に対し電位差を測定する」および類似の表現は、これ
らの手順全部を含む。実際には、安全上の理由から、電流を安全なレベルに、少なくとも
３ｋＨｚ、５ｋＨｚ、１０ｋＨｚ、２０ｋＨｚ、３０ｋＨｚ、または５０ｋＨｚの周波数
で例えば２．５ｍＡ以下、または１ｍＡ以下、または０．５ｍＡ以下、または０．２ｍＡ
以下、または０．１ｍＡ以下に固定維持しながら、電位差を測定することが通常である。
【００９７】
　本発明の一部の実施形態の態様は、例えばフォトプレチスモグラフィ（ＰＰＧ）または
表面電気インピーダンスプレチスモグラフィ（表面ＩＰＧ）を使用して、頭部の表面血流
の非対称性を測定することによって、脳血管の左右非対称度の指標を決定することに関す
る。例えば脳血栓症による脳の片側の血流の低下はしばしば、頭部のその側の表面血流の
増加を伴うので、頭部の左側および右側の表面血流を比較することにより、脳血流および
他の脳血行動態パラメータの非対称性を明らかにすることができる。任意選択的に、脳血
流および／または脳血量に敏感な頭部のインピーダンス測定は、非対称性の決定に役立て
るためにも使用される。任意選択的に、例えば頚動脈と頭部の表面動脈との間のパルス周
期の位相遅延を測定するために、血流は、例えば頚部の各頚動脈上に配置されたＰＰＧセ
ンサにより、頭部の左側および右側の頚動脈でも測定され、頭部の左側および右側の表面
血流の測定と比較される。
【００９８】
　本発明の一部の実施形態の態様は、立上り区間を測定し、頭部のインピーダンス信号を
解析する方法に関する。立上り区間は、インピーダンス信号（従来、負のインピーダンス
）が心周期中に立ち上がってくる間の時間間隔である。立上り区間は、拡張期の信号の最
小値から収縮期の信号の大域的最大値までの全立上り時間を表わすことができる。代替的
に、立上り区間は、信号の最小値から大域的最大値より前の第１局所的最大値までの、ま
たは大域的最大値の前に局所的最大値が無い場合には３次導関数が正である変曲点におけ
る第１局所実効最大値までの第１ピーク立上り時間を表わすことができる。任意選択的に
、立上り区間は、信号の実際の最小値から信号の最大値まで、それが大域的最大値である
かそれとも第１局所的実効最大値であるかにかかわらず、測定される。代替的に、立上り
区間により頑健な値をもたらすために、区間は、信号が最小値より充分に例えば信号の全
範囲の１０％だけ高く、かつ最大値より充分に例えば総時間の２０％だけ低い、中間部分
だけで測定される。任意選択的に、立上り区間は心周期の期間によって正規化される。任
意選択的に、総立上り時間と第１ピーク立上り時間との比が求められる。任意選択的に、
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立上り区間にわたる信号の積分が求められる。任意選択的に、立上り区間にわたる信号の
積分は、心周期にわたる信号の積分に対して正規化される。
【００９９】
　本発明の一部の実施形態の態様は、区間にわたる信号の平均値を求めて、頭部のインピ
ーダンス信号を心周期中の時間の関数として解析する方法に関する。任意選択的に、区間
は心周期全体である。代替的に、区間は立上り区間、例えば全立上り時間または第１ピー
ク立上り時間である。任意選択的に、信号の平均は、区間内の信号の最大値および最小値
の平均と比較され、その立上りおよび／または立下り中の信号の非線形性（それが直線状
、凹状、または凸状のいずれであるかにかかわらず）の指標をもたらす。
【０１００】
　本発明の一部の実施形態の態様は、例えば０．０８ないし０．２Ｈｚの周波数のインピ
ーダンスの低速波の振幅を測定中のインピーダンスの平均値に対して正規化して、頭部の
インピーダンス信号を解析する方法に関する。
【０１０１】
　任意選択的に、インピーダンスデータから得た信号を解析するための上記の方法はいず
れも、ＰＰＧ信号を解析するために、またはインピーダンス信号とＰＰＧ信号との組合せ
である信号、例えば適切に正規化されたインピーダンス信号とＰＰＧ信号との間の差分、
または一方の他方に対する比を解析するために、追加的に、または代替的に使用される。
本書で使用する場合、「インピーダンスデータから得た信号」は、ＰＰＧデータを組み込
んでいない純粋なインピーダンス信号のみならず、そのような組合せ信号をも含むことが
できる。
【０１０２】
　任意選択的に、信号を解析する方法のいずれも、解析結果は、それに相関する臨床的に
関心のある脳血行動態パラメータを推定するために使用される。例えば、心周期期間に対
して正規化された上記の頑健な立上り区間は、灌流ＣＴスキャンによって測定された脳血
流および平均通過時間（ＭＴＴ）と相関することが発明者らによって発見された。心周期
にわたる積分に対して正規化された立上り区間中のインピーダンス信号の積分は、ＣＴス
キャンによって測定される脳卒中病変の大きさと相関することが発見された。インピーダ
ンス信号のこの正規化積分をＰＰＧ信号の同じ正規化積分で割ったときに、ずっとよい相
関が発見された。別の例として、インピーダンスの平均値に対して正規化された低速波振
幅は、脳卒中患者の脳卒中病変部の体積と逆の相関関係があることが発明者らによって発
見された。
【０１０３】
　任意選択的に、解析の結果得られたこれらまたはいずれかの他の尺度は、病院、または
家庭環境で、急性脳卒中患者で監視され、尺度が１０％、２０％、または３０％変化した
場合、特に患者の状態の悪化を示す方向に変化した場合、医療スタッフに警報が出される
。追加的に、または代替的に、尺度が予め定められた閾値を超えた場合に、医療スタッフ
に警報が出される。警報は、例えば病院の患者のベッドおよび／またはナースステーショ
ンで警報音を鳴らすか、またはランプを点滅させることによって、または患者が自宅にい
る場合には救急車を呼ぶことによって出される。
【０１０４】
　本発明の少なくとも１つの実施形態を詳細に説明する前に、本発明は、その適用におい
て、下記の説明に示される構成要素および／または方法の構成および配置の細部、または
、図面および／または実施例によって例示される細部に限定されないことを理解しなけれ
ばならない。本発明は他の実施形態が可能であり、あるいは、様々な方法で実施、または
、実行される。
【０１０５】
電極およびＰＰＧセンサの構成
　図面を参照すると、図１は、被検者の頭部１０２に取り付けられた、脳血行動態パラメ
ータを求めるためのシステム１００を示す。システムは、被検者の頭部に左右対称面に対
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して対称的に取り付けられる電極を含む。電極１０４および１０６はそれぞれ被検者の左
右のこめかみに取り付けられる一方、電極１０８および１１０は、被検者の前額部の左側
および右側に、離間距離を電極１０４および１０６より狭めて取り付けられる。任意選択
的に、被検者の頭部の左側および右側に取り付けられるＰＰＧセンサ１１２および１１４
も存在する。コネクタ１１６および１１８は、システム１００をコントローラ１２２に接
続するケーブル１２０または単一ケーブルに接続される。コントローラ１２２はシステム
の動作を制御し、電極およびＰＰＧセンサ用の電力を提供する電源を含み、電極およびＰ
ＰＧセンサからのデータを記録し、かつ解析する。本発明の一部の実施形態では、全てを
コントローラ１２２に配置するのではなく、制御機能、電源およびデータ解析装置の１つ
以上を別個のユニットに配置してもよい。任意選択的に、システム１００は、インピーダ
ンスデータを取得しながら被検者からＥＣＧ信号を取得する心電図（ＥＣＧ）１２４をも
含む。ＥＣＧ信号は任意選択的に、異なる心周期からのインピーダンスまたはＰＰＧ信号
を位置合わせする際に、かつ図３についての説明で下述するように他の仕方で、データ解
析装置によって使用される。
【０１０６】
　図１に示す電極または本発明の他の実施形態に見られる電極のいずれについても、各電
極構造は任意選択的に、それぞれ頭部に電流を注入するためおよび頭部の表面の電位を測
定するために、別々の電流および電圧電極を含むことに留意されたい。関連出願として前
掲した米国特許出願１０／８９３５７０およびＰＣＴ特許出願ＰＣＴ／ＩＬ２００５／０
００６３１に記載された例えば環状電極およびインタリーブされた渦巻状電極のみならず
、当業界で公知の他の構成をも含めて、別々の電流および電圧電極の任意の構成を使用す
ることができる。そのような複合電極構造を本書ではときどき単に電極と呼ぶことを理解
されたい。別々の電圧および電流電極を使用することは、測定されたインピーダンスが表
皮の高いインピーダンスにあまり依存せず、かつ頭部の内側のインピーダンスにより敏感
になるという潜在的な利点を有する。代替的に、電極構造の１つ以上が、電位の測定およ
び電流の注入の両方に使用される単一電極のみで構成される。電極構造はまた、電圧電極
のみ、または電流電極のみで構成することもでき、そのような電圧および電流電極は頭部
の別々の位置に配置される。
【０１０７】
　システム１００の例示的動作モードでは、電流が電極１０４および１０６の間に通され
、インピーダンスが測定される。本願に記載するインピーダンス測定の多くの場合に、関
心の的は、主として１以上の心周期にわたる心周期の位相によるインピーダンスの変化で
ある。しかし、場合によっては、特に低速波振幅の測定、心周期より長い期間にわたる経
時的インピーダンスの変化が関心の的である。電極１０４および１０６の間に通される電
流の実質的な部分は、特にこれらの電極が頭蓋の比較的薄い場所である、こめかみに配置
されるため、頭蓋の内部を通過する。しかし、頭蓋のインピーダンスは比較的高いため、
電流のかなりの部分は頭皮に沿っても流れる。インピーダンス測定を使用して脳血行動態
パラメータを決定するために、一般的に測定は、脳内の血液および脳脊髄液の量に大きく
依存する頭蓋の内部のインピーダンスを、頭皮内の血液の量に大きく依存する頭皮のイン
ピーダンスから区別することが可能であることが望ましい。この動作モードでは、測定さ
れたインピーダンスの頭皮のインピーダンスに対する感度を低減するために、電極１０８
および１１０の間に電流を通して、「表面インピーダンス」と呼ばれる第２インピーダン
ス測定が任意選択的に行なわれる。電極１０８および１１０は互いに比較的近接している
ため、かつ頭蓋の比較的厚い前額部に配置されるため、この電流は、電極１０４および１
０６の間の電流とは異なり、ほとんど全部が頭皮を通過する。電極１０８および１１０の
間で測定されたこの表面インピーダンスは、電極１０４および１０６の間で測定されたイ
ンピーダンスを頭皮寄与分について補正するために使用することができ、その結果、脳の
インピーダンスの値は頭皮のインピーダンスに対して比較的鈍感になる。これは例えば、
関連ＰＣＴ出願ＰＣＴ／ＩＬ２００５／０００６３２およびＰＣＴ／ＩＢ２００６／０５
０１７４に記載された、ＰＰＧ信号を使用して頭皮の血流を補正するための方法と同様に
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、電極１０４および１０６の間で測定されたインピーダンスから表面インピーダンスを減
算することによって、または電極１０４および１０６の間で測定されたインピーダンスの
表面インピーダンスに対する比を取ることによって行なうことができる。代替的に、例え
ば下述するように、電極１０４および１０６の間で測定されたインピーダンス信号を解析
して、時間の関数としての波形の形態を特徴付ける１つ以上の尺度を求め、かつ同様の尺
度を表面インピーダンスまたはＰＰＧ信号から求め、それは次いで、表面血流に対する感
度が低下しかつ脳血行動態パラメータに対する依存性が高くなるように、電極１０４およ
び１０６の間で測定されたインピーダンス信号から求められた尺度を補正するために使用
される。
【０１０８】
　任意選択的に、２つのインピーダンス測定は連続的に行なわれる。代替的にそれらは、
２つの測定が互いに干渉しないように任意選択的に異なるＡＣ周波数を使用して、同時に
行なわれる。安全上の理由から、インピーダンスの医用測定は一般的に、約１０ｋＨｚか
ら数十ｋＨｚの間の周波数のＡＣ電流により行なわれることに留意されたい。測定を同時
に行なうことは、２つのインピーダンス測定を単一または複数の同一心周期に対して比較
することができるという潜在的利点を有する。２つのインピーダンス測定が異なる周波数
で行なわれる場合には、インピーダンスの差が主として周波数の違いによらず、電極の位
置の違いによるように、２つの周波数を充分に近接させることが潜在的に有利である。例
えばより高い周波数では、コンデンサとして作用する細胞膜の低いインピーダンスのため
、より多くの電流が細胞の内部に流れることができる一方、より低い周波数では、より多
くの電流が血管の内部のような細胞外流体中に流れるため、インピーダンスは周波数に依
存することがある。細胞の内部の電流路は、約１００ｋＨｚを超えると優勢になり始める
。
【０１０９】
　任意選択的に図１に示すのと同じ位置で同じく４つの電極を使用するシステム１００の
別の動作モードは、脳血管の左右非対称度の指標、例えば脳卒中または他の脳血管病変を
示すかもしれない１つ以上の脳血行動態パラメータの非対称性を検出するために使用され
る。この動作モードでは、第１インピーダンスは、頭部に互いに対して対称的に配置され
ていない少なくとも２つの電極を使用して測定され、第２インピーダンスは、第１インピ
ーダンスに使用される電極の鏡像である電極を使用して測定される。心周期にわたる時間
の関数としての第１および第２インピーダンスの信号を解析することができ、各インピー
ダンス信号に対して信号形態の１つ以上の尺度を求めることができる。健康な被検者では
、脳における血流および血液量のパターンは一般的に左右対称的であるので、２つのイン
ピーダンス信号およびそれらに対応する信号形態の尺度は略同一となる。２つのインピー
ダンス測定間、またはそれらの信号形態の尺度間の差分は、脳血管の異常を診断するため
に使用することができる。
【０１１０】
　例えば、第１インピーダンスは電極１０４および１１０の間で測定されて、頭部の左側
のインピーダンスにより大きく依存するインピーダンス測定をもたらし、かつ第２インピ
ーダンスは電極１０６および１０８の間で測定されて、第１測定の鏡像であり、かつ頭部
の右側のインピーダンスにより大きく依存する測定をもたらす。代替的に、第１インピー
ダンスは電極１０４および１０８の間で測定され、第２インピーダンスは電極１０６およ
び１１０の間で測定される。電極１０４および１１０の間ならびに電極１０６および１０
８の間のインピーダンスの測定は、インピーダンスが電極１０４および１０８の間ならび
に電極１０６および１１０の間で測定される場合より多くの電流が頭蓋内部を流れ、かつ
より少ない電流が頭皮を流れるという潜在的利点を有する。本発明の一部の実施形態では
、電極１０４および１０８の間のインピーダンス測定は、電極１０４および１１０の間の
インピーダンス測定を頭皮寄与分について補正するために使用され、かつ電極１０６およ
び１１０の間のインピーダンス測定は、電極１０６および１０８の間のインピーダンス測
定を頭皮寄与分について補正するために使用される。代替的に、頭部の左側の頭皮寄与分
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の補正は、ＰＰＧセンサ１１２からのデータを使用して行なわれ、かつ頭部の右側の頭皮
寄与分の補正はＰＰＧセンサ１１４からのデータを使用して行なわれる。
【０１１１】
　他の動作モードでは、一部または全部のインピーダンス測定で、電圧差を測定するため
に使用されるものとは異なる電極対が電流を通すために使用される。本書で使用する場合
、「電圧」または「電圧差」は「電位差」と同義で、「電流を通す」とは「電流を注入す
る」ことと同義である。構成が非対称的であり、かつ第１インピーダンス測定の構成の鏡
像が第２インピーダンス測定に使用される限り、電流を通すためかつ電圧を測定するため
に、電極の任意の組合せを使用することができる。例えば、両方のインピーダンス測定に
対して電流は電極１０４および１０６の間に通されるが、第１インピーダンス測定の場合
、電圧は電極１０４および１１０の間で測定され、第２インピーダンス測定の場合、電圧
は電極１０６および１０８の間で測定される。電流を通しかつ電圧を測定するための電極
の他の可能な組合せは明白になるであろう。
【０１１２】
　別のシナリオでは、第１インピーダンス測定は電極１０４と電極１０６および１１０の
一方または両方との間に電流を通し、かつ／またはそれらの間の電圧を測定し、第１イン
ピーダンス測定の鏡像である第２インピーダンス測定は、電極１０６と電極１０４および
１０８の一方または両方との間に電流を通し、かつ／またはそれらの間の電圧を測定する
。加えて、このシナリオでは、少なくとも電極１０４および１０８を利用して第１表面イ
ンピーダンス測定が行なわれ、かつ少なくとも電極１０６および１１０を利用して第２表
面インピーダンス測定が行なわれる。第１表面インピーダンス測定は、第１インピーダン
ス測定に対する表面インピーダンスの寄与を低減するのに役立ち、第２表面インピーダン
ス測定は、第２インピーダンス測定に対する表面インピーダンスの寄与を低減するのに役
立つ。
【０１１３】
　本書で使用する場合、表面インピーダンスを測定するために使用される１対の比較的近
傍の電極、例えば上述した実施例における電極１０４および１０８または電極１０６およ
び１１０は、これらの電極のいずれも、より遠く離れた異なる電極と組み合わせて使用さ
れる場合、個別に脳のインピーダンスを測定するために機能することもできるという事実
にもかかわらず、かつ脳のインピーダンスが一般的に、頭部の１対の比較的近傍の電極に
よってさえも測定されるインピーダンスに対し多少の寄与をするという事実にもかかわら
ず、「表面インピーダンスセンサ」と呼ばれる。
【０１１４】
　別の動作モードでは、頭部の左側および右側の間の脳血管の非対称度の指標は、頭部の
左側および右側の表面血流を測定するＰＰＧセンサ１１２および１１４からの信号を直接
比較することによって検出される。頭部の各側の頚動脈は内頚動脈および外頚動脈に分か
れるので、頭部の片側の表面血流は、頭部の同じ側の頭蓋内血流と逆相関させることがで
きる。例えば、右内頚動脈の閉塞は、右頚動脈からの血液のより多くを、頭皮および皮膚
を介して右外頚動脈に流動させることができ、閉塞が存在しない頭部の左側より頭部の右
側に、より多くの表面血流およびより強力なＰＰＧ信号を生じる。こうして、頭部の左側
および右側に対称的に配置されたＰＰＧセンサからの信号間の差は、それ自体、脳卒中ま
たは別の脳血管の問題を示すことができる。任意選択的に、ＰＰＧ信号間の差分は、脳血
管の問題を診断するために頭部の左側および右側のインピーダンス測定の差分と共に、ま
たは例えば電極１０４および１０６の間のインピーダンスの１つ以上の対称的な測定と共
に使用される。例えば、左側の脳血行動態パラメータに関する情報を得るために、頭部の
左側からのＰＰＧ信号は対称的なＩＰＧ信号から減算されるか、または後者によって除算
され、かつ右側の脳血行動態パラメータに関する情報を得るために、頭部の右側からのＰ
ＰＧ信号は同じ対称的なＩＰＧ信号から減算されるか、または後者によって除算される。
代替的に、インピーダンス測定を全く使用しないシステムでさえも、左側および右側のＰ
ＰＧ信号だけの差分がこの目的に使用される。
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【０１１５】
　上述したシステム１００の動作モードのいずれも、別々に、またはいずれかの他の動作
モードと組み合わせて、連続的にまたは同時に使用することができる。２つの異なる動作
モードを同時に使用する場合、２つの測定が互いに干渉しないように、任意選択的に異な
る周波数が使用される。
【０１１６】
　図２Ａは、本発明の別の実施形態に係る、被検者２０２の脳血管の左右非対称度の指標
を測定するためのシステム２００を示す。システム２００は、被検者の頭部の左側に、例
えばこめかみに取り付けられた電極２０４と、左側の電極２０４の位置と実質的に鏡像で
ある頭部の右側の位置に取り付けられた電極２０６と、被検者の頭部の左右対称面に、例
えば後頭部の大後頭孔付近に実質的に取り付けられた電極２０８とを備える。これらの電
極に頭部の他の位置を使用することができるが、これらの位置は、それらが全て頭蓋の薄
い部分であるかまたは頭蓋の開口部に近く、その結果、電極が頭蓋のより厚い部分に近く
かつ頭蓋の開口部から離れた位置にある場合より比較的多くの電流が頭蓋の内部を通過し
、より少ない電流が頭皮を通過するという潜在的な利点を有する。
【０１１７】
　システム２００はシステム１００と同様に、任意選択的にコントローラ、電源、および
データ解析装置、ならびにそれらを電極に接続するケーブルを有するが、明確を期すため
にこれらは図２Ａには示されていない。任意選択的に、システム２００はまた、ＰＰＧセ
ンサ、ＥＣＧ、およびシステム１００の他の特徴をも含む。
【０１１８】
　システム２００の例示的動作モードで、電流は電極２０４および２０６の間に通され、
電圧は電極２０４および２０８の間、および電極２０６および２０８の間で測定される。
健康な被検者で通常そうであるように被検者の頭部のインピーダンスが左右対称である場
合には、電極２０４および２０８の間で測定された電圧の波形は、電極２０６および２０
８の間で測定された電圧の波形と略同一となる。これらの２つの波形間の差分は、頭部の
インピーダンスの対称性の指標となり、血流のような脳血行動態パラメータの異常な非対
称性の指標となる見込みがあり、かつ頭部の片側の脳卒中病変の体積のような臨床状態の
重症度の指標となる見込みがある。
【０１１９】
　図２Ｂは、システム１００およびシステム２００とは異なる電極の構成を持つ、本発明
の別の実施形態に係る、被検者２１１の脳血管の左右非対称度の指標を測定するためのシ
ステム２１０を示す。発明者らによる幾つかの試験は、これが脳血管の左右非対称に対し
良好な感度を持ち、使用するのに有利な構成であることを示唆している。例えば図面に示
す位置では、電極２１２は被検者の右こめかみに配置され、電極２１４は被検者の右耳の
後ろに配置される。電極２１６は被検者の左こめかみに配置され、電極２１８は被検者の
左耳の後ろに配置され、それは鏡２２０の中に見える。電極は頭部の両側に対照的に配置
される。ケーブル１２０は電極の各々をコントローラ１２２に接続する。図２Ｂは、電極
がそれに沿ってディジーチェーン接続された単一多線ケーブル１２０を示すが、それに代
わって２本以上の別々のケーブルを使用して電極をコントローラ１２２に接続することも
できる。コントローラ１２２に帰属する様々な機能は任意選択的に別々のハードウェア部
品に分割され、これは本発明の他の実施形態におけるコントローラにも同様に当てはまる
。
【０１２０】
　脳血管の左右非対称度の指標を測定するために、コントローラ１２２は、電極２１２お
よび２１４の間を流れる所与の電流に関連して、電極２１２および２１４の間の電圧を測
定することによって、第１インピーダンス測定を行なう。コントローラ１２２はまた、電
極２１６および２１８の間を流れる所与の電流に関連して、電極２１６および２１８の間
の電圧を測定することによって、第１インピーダンス測定の鏡像である第２インピーダン
ス測定をも行なう。２つの測定は連続的にまたは同時に行なわれ、それらが同時に行なわ
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れる場合、２つの測定に対し任意選択的に異なる周波数が使用される。代替的に、両側で
同じ周波数が使用され、頭部の片側に印加される電流は、頭部の反対側で測定される電圧
に対する影響が比較的小さくなることが予想される。
【０１２１】
　頭部の両側で行なわれたインピーダンス測定を比較することによって、特に、下述する
通り、任意選択的に１つ以上の心周期にわたって時間の関数として測定されたインピーダ
ンス波形の特徴を比較することによって、コントローラ１２２は、例えば脳卒中を診断す
るのに臨床的に有用である脳血液循環の非対称度を推定する。電極２１２および２１４は
互いにかなり接近しているので、電極２１２および２１４の間の電流のかなりの部分が、
頭蓋内部ではなく頭皮に流れることが予想されることに注目されたい。それにもかかわら
ず、図２Ｂに示す電極構成は脳血液循環の非対称度を測定するのに有用であることを、発
明者らは発見した。
【０１２２】
　図２Ｂに示す電極２１２、２１４、２１６、および２１８は各々、電位を測定するため
、および頭部に電流を注入するための両方に使用される。どこか別のところで説明する通
り、各電極が電位を測定するためおよび電流を注入するために、互いに絶縁された別々の
電圧および電流素子を含む場合、潜在的に有利である。代替的に、電極２１２、２１４、
２１６および２１８の１つ以上を、単一構造に結合されないが、任意選択的に被検者の頭
部の図示する位置に互いに隣接して配置される、別々の電流および電圧電極に置換するこ
とができる。例えば電流および電圧電極は、別々の電圧および電流電極が使用される各位
置で、互いに５ｃｍ以内、または互いに２ｃｍ以内、または互いに１ｃｍ以内に配置され
る。
【０１２３】
　図２Ｂに示す電極構成は、両方の測定中に同一の対称な分布の電流を頭部に注入して、
頭部の各側の電圧を測定するためにも使用される。例えば電流は、頭部の左右対称面に配
置された図２Ｂに示されない２つの電極間に、例えば前額部の中心に配置された電極と、
図２Ａの電極２０８と同様に後頭部に配置された電極との間に通すことができる一方、電
極２１２、２１４、２１６、および２１８は電圧を測定するためにだけ使用される。
【０１２４】
　本発明の一部の実施形態では、電極２１２および２１４の間で所与の電流に対する電圧
を測定することによって、頭部の右側で第１局所的インピーダンス測定が行なわれ、電極
２１６および２１８の間で所与の電流に対する電圧を測定することによって、頭部の左側
で第２局所的インピーダンス測定が行なわれる一方、頭部の右側に１つ、左側に１つの追
加の電極対、例えば図１の電極１０４および１０６の位置における電極、または図２Ａの
電極２０４および２０６の位置における電極の間に電流を通しながら電圧を測定すること
によって、第３の大域的インピーダンス測定が行なわれる。任意選択的に、異なる測定が
互いに干渉するのを回避するために、例えば３つの異なる周波数を使用して、３つのイン
ピーダンス測定が同時に行なわれる。代替的に、３つの測定は異なる時間に、例えば異な
る心周期中に、または心周期中のインピーダンスが変化する最小時間スケールより各々が
ずっと短い期間の異なるタイムスロット中に行なわれる。任意選択的に、電極とは別個に
、または電極に内蔵して、例えばこめかみまたは頭部の側部に取り付けられる１つ以上の
ＰＰＧセンサも存在する。３つのインピーダンス信号は、脳血流または脳血量のような大
域的左脳半球および右脳半球の脳血行動態パラメータの推定値を独立して得るのに有用で
あろう。
【０１２５】
　図２Ｃは、本発明の別の実施形態に係る、被検者２３２の脳血管の左右非対称度の指標
を測定するためのシステム２３０を示す。ＰＰＧセンサ２３４は被検者の右こめかみに配
置され、ＰＰＧセンサ２３６は被検者の頚部に、頚部の右側の主要動脈、例えば右頚動脈
２３７に隣接して配置される。鏡２２０に反射して見える通り、ＰＰＧセンサ２３８は被
検者の左こめかみに配置され、ＰＰＧセンサ２４０は被検者の頚部に、頚部の左側の主要
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動脈、例えば左頚動脈２４１に隣接して配置される。ケーブル２４２はＰＰＧセンサをコ
ントローラ２４４に接続する。システム２３０は、システム１００、２００、および２１
０とは異なり、インピーダンス測定を全く使用せず、ＰＰＧセンサだけを使用する。
【０１２６】
　コントローラ２４４は、１以上の心周期にわたって４つのセンサ全部からＰＰＧ波形を
時間の関数として記録する。一般的に、拡張期後の頚動脈の血圧の上昇と、頚動脈から流
れ込む頭部のより小さい表面動脈の血圧の上昇との間に位相遅延が存在することが予想さ
れる。この位相遅延は、頚動脈に隣接するＰＰＧセンサからのＰＰＧ信号の立上りと、こ
めかみにおけるＰＰＧセンサからのＰＰＧ信号の立上りとの間の位相遅延を測定すること
によって、頭部の各側で測定することができる。脳の両側の脳血液循環の非対称性は、頭
部の両側からのＰＰＧ信号の位相遅延に影響することがある。例えば、頭部の片側の脳内
部の閉塞動脈は、結果的に頭部のその側の表面血流を反対側より増大させ、かつ頭部のそ
の側の位相遅延を反対側より短縮させるかもしれない。他のメカニズムもＰＰＧ信号の位
相遅延に影響を及ぼすかもしれない。
【０１２７】
　コントローラ２４４は、４つのＰＰＧセンサ全部からのＰＰＧ波形を解析して、頭部の
各側で頚動脈における信号の立上りとこめかみにおける信号の立上りとの間の位相遅延を
求める。コントローラ２４４は次いで、頭部の両側の位相遅延の差を使用して、脳の血液
循環の左右非対称度を推定する。
【０１２８】
　上述の通り、システム１００、２００、２１０、または２３０を使用して脳血管の非対
称性を検出かつ測定する場合、関心の的は主として、時間の関数として、または心周期の
位相の関数としての１以上の心周期中のインピーダンス（またはＰＰＧ）信号である。任
意選択的に、複数の心周期にわたって波形を平均するような下述の方法のいずれかを使用
して、または当業界で公知のいずれかの方法を使用して、２つの波形が、１以上の心周期
にわたって、２つの鏡像インピーダンス信号および／または２つの鏡像ＰＰＧ信号から導
出される。２つの波形の特徴の差分は、非対称性を決定するために使用される。本発明の
一部の実施形態では、頭部の両側から生成された波形は、下述する方法または前掲の関連
特許出願のいずれかに記載された方法のいずれかを使用して、または当業界で公知のいず
れかの方法を使用して、最初に別々に解析され、それにより２つの波形の特徴を反映する
１つ以上の尺度を生成する。２つの波形の尺度は次いで比較され、脳血管の左右非対称度
の指標を提供する。代替的に、または追加的に、２つの波形の組合せから、例えばそれら
の間の差分から、またはそれらの比から、第３波形が生成される。第３波形は次いで解析
され、下述するかまたは当業界で公知のいずれかの方法を使用して、非対称性の尺度を生
成する。
【０１２９】
　本発明の一部の実施形態では、脳血管の非対称性が検出かつ測定されるだけでなく、非
対称性が見つかった場合、頭部のどちら側に非対照性を引き起こす脳卒中または他の病理
が位置する可能性が高いかが決定される。これは例えば、頭部の各側についてインピーダ
ンスおよび／またはＰＰＧデータからの波形を、健康な被検者から同様の方法で得られる
予測または測定波形と比較することによって、行なわれる。健康な被検者からの波形と最
も大きく異なる波形は、異常な波形である可能性が高く、頭部の対応する側に病理が見つ
かる可能性が高い。任意選択的に、異常波形と健康な被検者からの波形との間の差異の程
度は、脳卒中または他の病理の重症度を決定するために使用される。
【０１３０】
　任意選択的に、波形は脳卒中または他の病理の重症度を定量的に推定するために使用さ
れる。これは、例えば波形の尺度と病理の重症度の尺度との間の相関を示す研究の結果を
使用することによって行なわれる。例として、正規化された低速波振幅と下で図６に示す
脳卒中病変の体積との間の相関がある。
【０１３１】
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　本発明の一部の実施形態では、記載する方法のいずれかによって求められた非対称度は
、家庭または病院環境において急性脳卒中患者で監視され、非対称度が患者を最後に検査
したときの値から１０％、もしくは２０％、もしくは３０％増加した場合、または非対称
度が予め定められた閾値を超えた場合、医療スタッフに警報が出される。
【０１３２】
信号の解析手順
　図３は、時間または時間パラメータの関数としての１心周期の脳インピーダンス信号ま
たはＰＰＧ信号のグラフ３００を示し、本発明の例示的実施形態に従ってこの信号を解析
する種々の方法を示す。任意選択的に、インピーダンス信号は、図１、２Ａ、もしくは２
Ｂ、または前掲の関連特許出願のいずれかに記載する電極構成のいずれかを使用して、ま
たは脳インピーダンス測定の先行技術から公知のいずれかの電極構成により得られ、かつ
任意選択的に信号は、異なる対の電極からの信号を組み合わせること、またはＰＰＧセン
サからの信号をインピーダンス信号と組み合わせること、例えばそれらの差分もしくはそ
れらの比を取ることを含め、上述したいずれかの手順または関連出願もしくは背景節に引
用した先行技術もしくは他の先行技術に記載されたいずれかの手順を使用して、前処理さ
れる。本発明の一部の実施形態では、インピーダンス測定無しで、ＰＰＧ信号だけが使用
され、本書でインピーダンス信号が言及されている箇所はいずれも、それに代わってＰＰ
Ｇ信号を使用することができることを理解されたい。
【０１３３】
　図３のグラフは、頭部の血液量が高くなるので頭部の実際のインピーダンスが低くなる
収縮点をｙ軸３０２上により高く示す一方、拡張点は、脳インピーダンスをプロットする
ときに従来通り、ｙ軸３０２上により低く示されることに注目されたい。これは、グラフ
がＰＰＧ信号を表わす場合にも当てはまる。特許請求の範囲を含めて本書で使用する場合
、「より高い」、「より低い」、「立上り」、「立下り」、正または負の勾配、正または
負の２次または３次導関数等のような表現は、実際の測定インピーダンスではなく、従来
通りプロットされたインピーダンス信号（またはＰＰＧ信号）に言及するものである。
【０１３４】
　任意選択的に、図３にプロットされかつ解析された信号は単一心周期からのデータを表
わし、ｘ軸３０４はデータが取られた実際の時間である。代替的に、複数の心周期からの
データは結合され、例えば整列され、かつ平均化され、図３の信号はそのような平均を表
わし、ｘ軸３０４は、実際の時間ではなく、時間の次元を持つ心周期の位相を表わす。本
書で使用する用語「時間パラメータ」は両方の場合を含み、本書では時々大まかに単に「
時間」と言う一方、混乱を招かない場合には、時間パラメータの間隔を時間の間隔または
時間間隔と言う。グラフ３００に示すような信号は、それが単一心周期を表わすか、それ
とも複数の周期にわたる平均を表わすかに関係無く、本書では「コンプレックス」と呼ぶ
。
【０１３５】
　任意選択的に、異なる心周期からのデータが位置合わせされ、かつ平均化される前に、
拡張期に対応する各周期の始めと終わりの最小値が常に一定値、例えば零となるように、
データはデトレンドされる。任意選択的に、データをデトレンドする前に、任意選択的に
、下述する通り低速波の測定を含め、データ解析で使用される尺度の１つとして、各心周
期からのデータの平均値、または各心周期からの最小値を求め、かつ記録する。任意選択
的に、データをデトレンドした後、インピーダンス測定が行なわれるときに、被検者から
記録されたＥＣＧ信号を位置合わせすることによって、異なる心周期からの拡張点が位置
合せされる。代替的に、異なる心周期は、拡張点を表わすと想定される心周期の最小点を
位置合せすることによって、位置合せされる。任意選択的に、各心周期の長さは、平均化
される前に、周期が常に同じ長さになるように調整されるので、最終拡張点も全て位置合
せされる。
【０１３６】
　任意選択的に、異なる周期を位置合わせし、かつ平均化する前および／または後で、信
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号の高周波雑音はフィルタリングで除去される。任意選択的に、個々の心周期は、隣接周
期、または以前の周期、または以前の周期の移動平均、または理論的に予測される周期と
の類似性が検査され、異なりすぎる周期は平均化する前に除去される。異質の周期を除去
し、データを平均化する幾つかの方法は、例えば関連ＰＣＴ特許出願ＰＣＴ／ＩＢ２００
６／０５０１７４に記載されている。
【０１３７】
　グラフ３００に示すようなコンプレックスは、数多くの方法で解析して種々の尺度を生
成することができ、そのうちの幾つかは、臨床的に関心のある種々の脳血行動態パラメー
タと実質的に相関することが明らかになった。尺度の１つ、デトレンド前の各心周期にわ
たるデータの平均またはデータの最小値を上に示した。デトレンド前のデータは、絶対Ｄ
Ｃインピーダンスを決定するだけでなく、典型的には０．０８ないし０．２Ｈｚの周波数
の低速波の振幅および他の特徴を決定するためにも使用することができる。平均インピー
ダンスまたは１心周期にわたるピーク・トゥ・ピーク・インピーダンスによって正規化さ
れた低速波の振幅は、ＣＴによって決定される虚血性脳卒中病変の体積とよく相関するこ
とが、発明者らによって明らかになった。そのような相関を示すデータの１例を、下述す
る図６に示す。本発明の一部の実施形態では、任意選択的に正規化された低速波の振幅が
急性脳卒中患者で監視され、振幅が１０％、または２０％、または３０％変化した場合、
特に患者の状態の悪化を示す振幅の低下が生じた場合、または振幅が予め定められた閾値
未満に降下した場合、医療スタッフに警報が出される。下述する他の尺度は任意選択的に
、デトレンド後の信号だけから求められる。その段階で信号は一般的にグラフ３００に類
似する。
【０１３８】
　グラフ３００の信号の最小値３０６は、心周期の始めの拡張開始期を示し、最小値３０
８は周期の終わりの拡張末期を示す。拡張期が開始する時間３１２から拡張期が終了する
時間３１４までの時間間隔３１０は１心周期を表わし、信号の他の時間間隔を正規化する
ために時々使用される。
【０１３９】
立上り時間の尺度
　時間３１８における信号の最大値３１６は収縮期を示す。収縮期の時間３１８と拡張期
開始の時間３１２との間の時間間隔３２０は、総立上り時間と呼ばれ、時間間隔３１０で
割って正規化された総立上り時間を得ることができる。
【０１４０】
　信号の雑音は最小値および最大値の時間に、かつ、したがって総立上り時間３２０に、
誤差を生じることがある。立上り時間のより頑健な尺度は、代わりに、信号が最小値から
固定百分率だけ高い、例えば最小値から最大値までの道のりの例えば約５％、約１０％、
もしくは約２０％、またはそれ以上もしくはそれ以下、または中間の百分率だけ高い点３
２２で始まり、かつ信号が最大値から固定百分率だけ低い、例えば最大値から約１０％、
約２０％、もしくは約３０％、またはそれ以上もしくはそれ以下、または中間の百分率だ
け低い点３２４で終わる時間間隔を取ることによって、得ることができる。これらの点は
図３の時間３２６および３２８に発生し、固定百分率レベルは最小値から１０％高く、か
つ最大値から２０％低く、それらの間の差分は頑健な立上り時間３３０を表わす。区間３
３０の開始時間および終了時間は通常信号の極値付近では発生しないので、区間３３０の
長さは区間３２０の長さより雑音に対する感度が低い。
【０１４１】
　図３に示す信号では、データは最大値より２０％低いレベルと最初に点３２４で交差し
、次いで局所的最大値に達した後このレベルより低くなり、時間３３４に点３３２で再び
このレベルと交差することに注目されたい。頑健な立上り時間は様々な方法で定義するこ
とができ、区間の終点は、信号が固定値（図３に示す例では最大値より２０％低い）と交
差する最初の時間、または信号が最大値３１６に達する前に固定値と交差する最後の時間
のいずれかである。第１の定義は頑健な立上り時間３３０をもたらす。第２の定義はより
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長い頑健な立上り時間３３６をもたらす。第１局所的最大値３３８が固定レベルより低い
レベルである場合、または局所的最大値３３８の後に続く局所的最小値３４４が固定レベ
ルより高い場合、または最大値３１６の前に局所的最大値３３８が存在しない場合には、
信号は固定値と１度交差するだけであり、これらの定義は全て同じ頑健な立上り時間をも
たらす。頑健な立上り時間の終点を定義するのに使用される固定レベルの選択は、解析さ
れる信号について、第１局所的最大値および第１局所的最大値の後の一時的下落が典型的
にどのレベルで生じるかに依存し、また頑健な立上り時間を総立上り時間に近似させるよ
うに意図するか、それとも第１局所的最大値３３８までの初期立上り時間より一般的にず
っと短くなるように意図するかにも依存する。発明者らによって解析され、下述するよう
に臨床パラメータと相関することが明らかになった信号の場合、最大値より２０％低い点
３２４のような第１点で区間が終了するように、頑健な立上り時間が定義され、一般的に
この点は第１局所最大値の前に発生する。
【０１４２】
　最小値３０６の時間３１２から第１局所的最大値３３８の時間３４０までの区間３４２
も定義することができ、本書では第１局所的最大値までの立上り時間と呼ぶ。任意選択的
に、第１局所的最大値は、最小値付近の雑音のため、最小値に非常に近接した局所的最大
値を除外するように定義される。例えば、信号点は、それが最大値３１６に充分に近い場
合にだけ、例えば最小値３０６から最大値３１６までの道のりの少なくとも５０％、また
は道のりの少なくとも７０％である場合にだけ、第１局所的最大値の候補とみなされる。
任意選択的に、信号点を第１局所的最大値の候補とみなすために、信号点の周りに充分に
長い時間間隔、例えば少なくとも１０ミリ秒または少なくとも２０ミリ秒が存在し、全て
の信号点が最大値３１６に充分に近い時間間隔内にあることも要求される。
【０１４３】
　場合によっては、コンプレックスは最大値３１６の前に局所的最大値を示さないかもし
れないが、信号の解析において第１局所的最大値と同様の役割を果たす変曲点が最大値３
１６の前に存在するかもしれない。例えば図４は、同様に定義された軸３０２および軸３
０４、ならびに時間３１２の最小値３０６、時間３１４の最小値３０８、および時間３１
８の最大値３１６を持つ、図３のグラフ３００と同様のコンプレックスのグラフ４００を
示す。しかし図４では、第１局所的最大値３３８が存在しないが、図３の第１局所的最大
値３３８と同様のレベルに正の３次導関数を持つ変曲点４０２が時間４０４に存在する。
点４０２は局所的実効最大値と呼ばれ、本書で使用する場合、図３の局所的最大値３３８
のような実際の局所的最大値をも含む用語である。時間３１２と時間４０４との間の区間
４０６を、本書では第１局所的実効最大値までの立上り時間と呼ぶ。任意選択的に、第１
局所的実効最大値は、第１局所的最大値と同様に、雑音のみによる正の３次導関数を持つ
変曲点である、最小値に非常に近い点を除外するように定義される。例えば、信号点は、
それが最大値３１６に充分に近い場合、例えば最小値３０６から最大値３１６までの道の
りの少なくとも５０％または少なくとも７０％である場合にだけ、かつ任意選択的に、点
が例えば少なくとも１０ミリ秒または少なくとも２０ミリ秒の充分に長い区間によって囲
まれ、それも最大値３１６に充分に近い場合にだけ、候補となる。任意選択的に、点は、
充分に小さい勾配を持つ場合にだけ、例えば勾配が最大である点３４４の勾配の２分の１
未満、または最小値３０６とその点との間の平均勾配の２分の１未満である場合にだけ、
候補とみなされる
【０１４４】
　本書で使用する場合、「第１ピーク立上り区間」とは、第１局所的最大値までの立上り
時間、および第１局所的実効最大値までの立上り時間の両方を含む総称である。本書で使
用する場合、「立上り区間」は、第１ピーク立上り区間、総立上り時間、および頑健な立
上り時間を含む一般用語である。任意選択的に、立上り区間は当然、それを心周期時間間
隔３１０で除算することによって正規化される。
【０１４５】
　発明者らは、心周期の長さによって正規化された総立上り時間または頑健な立上り時間
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と、ＣＴまたは灌流ＣＴによって独立して測定することができ、かつ虚血性脳卒中病変の
体積の尺度を提供する局所脳血量および局所脳血流を含む脳血行動態パラメータとの間に
、例えば約０．５から０．７５のＲ２を有する比較的高い線形相関関係があり、低い局所
血液量および血流がより重篤な脳卒中を示すことを見出した。より短い正規化された総立
上り時間または頑健な立上り時間は、より大きい局所脳血流、およびより大きい局所脳血
量に相関する。任意選択的に、インピーダンス信号の正規化された立上り時間は、頭部の
片側からのＰＰＧ信号の正規化された立上り時間によって除算され、それは頭部のその側
の局所脳血流および局所脳血量に対するずっと強い相関を提示する。
【０１４６】
　さらに、正規化された頑健な立上り時間は、２つの小さい患者サンプルにおいて、中等
ないし重篤な皮質脳卒中の次の２４から４８時間の臨床症状を予測するために高い感度（
８９％ないし１００％）および高い特異度（６０％ないし７５％）を有することが明らか
になった。本発明の一部の実施形態では臨床環境で、正規化された総立上り時間または正
規化された頑健な立上り時間を使用して、局所脳血流および／または局所脳血量を推定し
、または脳卒中の重症度の可能性を診断する。本発明の一部の実施形態では、病院または
家庭環境で、急性脳卒中患者における正規化された総立上り時間または正規化された頑健
な立上り時間を監視し、１０％超、または２０％超、または３０％超の変化が生じた場合
、特に患者の状態の悪化を示す増加が生じた場合、医療スタッフに警報が出される。任意
選択的に、正規化された総立上り時間または正規化された頑健な立上り時間が予め定めら
れた閾値を越えた場合、医療スタッフに警報が出される。任意選択的に、監視されている
正規化された総立上り時間または正規化された頑健な立上り時間は、上述の通り、ＰＰＧ
信号を用いて調整される。
【０１４７】
心位相の関数としての信号の他の尺度
　心位相の関数として信号を解析するために任意選択的に使用される幾つかの他の尺度と
して、図３の時間３４６における点３４５の最大勾配、最小値３０６に対して測定された
最大値３１６の高さ、最大値３１６の高さに対して正規化された最大勾配、最小値の時間
３１２から最大勾配の時間３４６までの区間３４８の長さ、総立上り時間に対する第１ピ
ーク立上り区間の比、特に頑健な立上り時間が第１ピーク立上り区間に類似するように定
義された場合、総立上り時間に対する頑健な立上り時間の比、および最大値３１６の高さ
に対する第１局所実効最大値（図３の点３３８または図４の点４０２）の高さの比（どち
らの高さも最小値３０６に対して測定される）が挙げられる。
【０１４８】
　時々、絶対最大値３１６の前に第２局所的最大値が存在する。本発明の一部の実施形態
では、第２最大値の高さは、それがコンプレックスの絶対最大値でもあるか否かにかかわ
らず、上述した尺度で使用される。例えば、第１局所実効最大値の高さは任意選択的に、
それも絶対最大値３１６であるか否かに関係なく、第２最大値の高さに対して正規化され
る。
【０１４９】
　信号の絶対高さ、例えば最大値３１６の高さ、または２つの高さの無次元比ではなく、
非正規化最大勾配に依存する尺度は、電極の正確な位置、および１組の測定から別の組の
測定まで一定に維持することが難しい他の変数に対して敏感であるかもしれず、かつ所与
の被検者を連続的に監視する場合、経時的な変化を追跡するために使用される場合に最も
有意義であるかもしれないことに注目されたい。
【０１５０】
信号の積分を含む尺度
　コンプレックスを解析するために使用される他の尺度は、心周期区間３１０にわたって
、またはその一部分にわたって、例えば総立上り時間３２０にわたって信号を積分するこ
とを含む。図３および４に示す信号のような、コンプレックスにおける時間パラメータの
関数としての信号は、典型的に略三角形であり、拡張開始期から収縮期まで略直線状に上
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昇し、かつ収縮期から拡張末期まで略直線状に下降する。最小値を零に設定した心周期に
わたるこの信号の積分は、最大値の高さ×心周期の長さの約１／２となる。同様に、総立
上り区間にわたる積分は、最大値の高さ×総立上り区間の長さの約１／２となる。積分を
第１の事例では心周期の長さで、または第２の事例では総立上り時間の長さで割ることに
より、心周期中または総立上り区間中の信号の平均値が得られ、それはどちらの場合も最
大値の約１／２となる。したがってこれらの尺度のいずれも２を掛けることにより、最大
値の実際の高さより雑音に影響されず、より頑健である、最大値の高さの近似代用がもた
らされる。信号のこの平均値は、最大値の高さと相関することが明らかになった脳血行動
態パラメータを推定するために、最大値の高さのより頑健な代用として使用することがで
きる。そのようなパラメータの例として頭蓋内圧および脳血量が挙げられる。
【０１５１】
　同様に、第１局所的最大値（または第１局所的実効最大値）までの立上り時間３４２に
わたって積分を行ない、それを第１局所的最大値までの立上り時間３４２で割ると、第１
局所的最大値までの立上りが略直線状であるならば、結果的に得られる第１局所的最大値
までの立上り中の信号の平均値は、第１局所的最大値の高さの約１／２となる。この尺度
は、第１局所的最大値の高さのより頑健な代用として使用することができる。
【０１５２】
　本発明の一部の実施形態では、コンプレックスは、心周期の長さにわたる積分に対する
総立上り時間にわたる積分、または頑健な立上り時間にわたる積分、または第１局所的最
大値までの立上り時間にわたる積分の比を取ることによって解析される。これらの比は、
上述した心周期の長さに対する総立上り時間、または頑健な立上り時間、または第１局所
的最大値までの立上り時間の比と同様であるかもしれず、局所脳血流および局所脳血量と
相関することも明らかになった。インピーダンス信号の積分の比をＰＰＧ信号の積分の比
で割った場合に、局所脳血量に対する特に強い相関が明らかになった。これらの数量はい
ずれも、急性脳卒中患者で監視することができ、それらが変化した場合、特に１０％、も
しくは２０％、もしくは３０％上昇した場合、またはそれらが予め定められた閾値より高
くなった場合、医療スタッフに警報を出すことができる。
【０１５３】
　心周期の長さにわたる積分に対する頑健な立上り時間にわたる信号の積分の比は、特に
頑健な立上り時間を信号が最小値より１０％高いときに始まり、かつ最大値より２０％低
いときに終わると定義すると、一部のインピーダンス信号およびＰＰＧ信号を解析するの
に特に有用な数量となることが、発明者らによって明らかになった。「臨床パラメータに
対して観察される相関」の節で下述する通り、この数量と虚血性脳卒中患者の臨床的に有
用なパラメータとの間の相関は、一部の信号では、０．５から０．７５の間であることが
臨床研究で明らかになった。
【０１５４】
　本発明の一部の実施形態では、コンプレックスは、積分を時間間隔で割ることから推定
される最大値の高さと最大値の実際の高さとの比を取ることによって解析される。すなわ
ち信号の積分は全心周期にわって、または総立上り区間だけで行なわれ、かつ積分時間お
よび最大値の高さで除算される。この比は、信号が立ち上がりかつ立ち下がるときの信号
の凹性または凸性の尺度である。心周期全体にわたり、または総立上り区間にわたり積分
される場合、この比は、超音波ＴＣＤ波形で測定される拍動指数（Ｐｕｌｓａｔｉｌｉｔ
ｙ　Ｉｎｄｅｘ）の逆数と同様である。図５Ａ～５Ｃは、この比が異なる値を有するコン
プレックスを概略的に示す。図５Ａにおいて、コンプレックスは三角形に非常に近く、信
号はその最大値まで直線状に立ち上がり、かつ最小値まで直線状に立ち下がる。図５Ａの
場合、比は０．５に近くなる。図５Ｂにおいて、信号は凹状であり、最初にゆっくり立ち
上がり、次いでより急速にその最大値まで立ち上がり、最初に急速に立ち下がり、次いで
最小値までよりゆっくり立ち下がる。図５Ｂの場合、比は０．５未満になる。図５Ｃでは
、信号は凸状であり、最初に急速に、次いでゆっくりとその最大値まで立ち上がり、かつ
最初にゆっくりと、次いでより急速にその最小値まで立ち下がる。図５Ｃの場合、比は０
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．５より大きいが、１未満になる。比は、積分が心周期全体にわたるか、それとも立上り
または立下り部分だけで行なわれたかどうかに応じて、心周期全体における、または立上
りもしくは立下り部分だけの平均凹性または凸性を特徴付ける。積分はまた、最小値から
第１局所的最大値まで行なうこともでき、比は第１局所的最大値までの立上り時間にわた
る平均凹性または凸性を特徴付ける。
【０１５５】
　任意選択的に、尺度はいずれも、単一心周期に対して求められた場合、一部の心周期に
対して雑音の多い結果を生じることのあるアーチファクトを除去するために、時間全体で
平滑化される。上述の通り、例えば複数の心周期からの位置合わせされたデータの平均か
ら求められた尺度であっても、尺度の各計算値で異なる組の心周期を表わし、時間全体で
平滑化することができる。
【０１５６】
　任意選択的に、上述したインピーダンス信号を解析する方法はいずれも、上述の通り頭
部に対照的に配置された３つ以上の電極を使用して得られた２つの鏡像非対称インピーダ
ンス信号を解析するために使用される。例えば、１つ以上の脳血行動態パラメータの値は
、上述した方法のいずれかを非対称インピーダンス信号の各々に使用して推定される。こ
れらの値を比較し、かつ／または経時的な値の変化を比較することにより、脳卒中および
他の脳血管の状態を診断および／または監視するために有用である、脳血行動態パラメー
タの非対称性に関する情報がもたらされる。代替的に、２つのインピーダンス信号が、何
らかの方法で、例えばそれらの間の差分または比を取って結合される。結合された信号は
次いで、頭部の左側と右側との間の違いを特徴的に示す尺度を求めるために、上述した方
法のいずれかに従って解析される。特徴的なこれらの尺度は、脳卒中および他の脳血管状
態を診断および／または監視するのに有用である。
【０１５７】
臨床パラメータに対して観察される相関
　図６は、２５名の虚血性脳卒中患者のグループでＣＴによって測定された脳卒中病変の
体積を横軸に、正規化された低速波振幅を縦軸にしたグラフ６００を示す。縦および横の
尺度は両方とも対数である。低速波振幅は、図２の電極２０４および２０６と同様の位置
の電極により頭部の両側で得たインピーダンス信号に由来し、インピーダンス信号の平均
に対して正規化されている。相関の２乗Ｒ２＝０．６１である。相関は負であり、低い低
速波振幅は大きい脳卒中病変体積に対応する。低速波振幅を心周期の平均ピーク・トゥ・
ピーク・インピーダンスに対して正規化した場合、ほぼ同様の高い相関が得られた。３０
名の患者の当初のグループから、患者のうちの２名は臨床的に研究に適合せず、患者のう
ちの２名は低い信号品質のため異常値であり、１名の患者は脳卒中体積が零であって対数
尺度に適合できなかったので、５名の患者のデータは解析から削除された。
【０１５８】
　脳卒中患者を使用して臨床研究を実施し、そこで特定の標準脳血行動態パラメータを灌
流ＣＴによって測定し、かつ心周期位相の関数としてＩＰＧおよびＰＰＧ信号に基づく種
々の無次元尺度を使用して推定した。ＩＰＧ電極を額の左および右隅に配置し、ＰＰＧセ
ンサを各こめかみ上に配置した。約２５ｋＨｚで１ｍＡまでの電流を使用してＩＰＧ信号
を求めた。信号をトレンド除去し、各心周期の最小値を同一レベルに設定し、かつ全部で
はなく一部の事例では、心周期位相の関数としての信号の形状を維持しながら、雑音を低
減するために、幾つかの連続心周期を同相で平均した。ＩＰＧおよびＰＰＧ信号および灌
流ＣＴによって測定されたパラメータの値に基づいて、無次元尺度の最良線形適合および
相関を計算した。相関は約０．５から０．７の範囲であることが明らかになり、パラメー
タの値はサンプル内の異なる患者の間で、一般的に約２倍または３倍、時にはそれ以上の
範囲に及んだ。本書に列挙する最良線形適合は、ＩＰＧおよびＰＰＧデータからこれらの
脳血行動態パラメータの推定値を提供するための出発点として使用することができた。パ
ラメータに対し標準単位を使用した。すなわち、ＣＢＶの場合、組織１００グラム当たり
ミリリットル単位、ＣＢＦの場合、毎分組織１００グラム当たりミリリットル単位、ＴＴ
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Ｐの場合、秒単位である。
【０１５９】
　１）この尺度は、脳卒中の反対側の頭部のＰＰＧ信号に基づく尺度に対する、頭部を横
切るＩＰＧ信号に基づく尺度の比であった。これらの信号の各々について、尺度は、拡張
点から始まり最大勾配点で終了する立上り時間間隔であった。この尺度を使用して、脳卒
中側の脳半球ＣＢＶパラメータを推定した。相関はＲ２＝０．５４であり、最良線形適合
は、
　尺度＝パラメータ／４．８＋０．０６
であった。
【０１６０】
　２）この尺度は、脳卒中と同じ側の頭部のＰＰＧ信号に基づく尺度に対する、頭部を横
切るＩＰＧ信号に基づく尺度の比であった。これらの信号の各々について、尺度は、心周
期全体にわたる信号の積分に正規化された、頑健な立上り時間間隔にわたる信号の積分で
あった。この尺度を使用して全脳ＣＢＶパラメータを推定した。相関はＲ２＝０．７２で
あり、最良線形適合は、
　尺度＝－パラメータ／６．９＋１．４９
であった。
【０１６１】
　３）この尺度は、脳卒中とは反対側の頭部のＰＰＧ信号に基づく尺度に対する、頭部を
横切るＩＰＧ信号に基づく尺度の比であった。これらの信号の各々について、尺度は、上
に定義した、頑健な立上り時間間隔にわたる信号の正規化された積分であった。この尺度
を使用して、全脳ＣＢＶパラメータを推定した。相関はＲ２＝０．５９であり、最良線形
適合は、
　尺度＝－パラメータ／８．３＋１．４
であった。
【０１６２】
　４）この尺度は、脳卒中と同じ側の頭部のＰＰＧ信号について、上に定義した、頑健な
立上り時間間隔にわたる信号の正規化された積分であった。この尺度を使用して、脳卒中
と同じ側の頭部の脳半球ＣＢＦを推定した。相関はＲ２＝０．５６であり、最良線形適合
は、
　尺度＝パラメータ／６５０＋０．１２
であった。
【０１６３】
　５）この尺度は、脳卒中と同じ側の頭部のＰＰＧ信号について、上に定義した、頑健な
立上り時間間隔にわたる信号の正規化された積分であった。この尺度を使用して、脳卒中
と同じ側の頭部の脳半球ＴＴＰを推定した。相関はＲ２＝０．５６であり、最良線形適合
は、
　尺度＝パラメータ／４２０＋０．０８
であった。
【０１６４】
　６）この尺度は、頭部を横切るＩＰＧ信号について、上に定義した、頑健な立上り時間
間隔にわたる信号の正規化された積分であった。この尺度を使用して全脳ＴＴＰを推定し
た。相関はＲ２＝０．４６であり、最良線形適合は、
　尺度＝パラメータ／２８０＋０．０４
であった。
【０１６５】
　７）この尺度は、脳卒中と同じ頭の側のＰＰＧ信号について、信号の正規化された立上
り時間曲率であった。この正規化された立上り時間曲率は、まず頑健な立上り時間中の信
号を適合し、次いで頑健な立上り時間中の信号を放物線に適合し、心周期の差分、または
２つの適合が信号の最大値と最小値の間の中間で交差する時間をとることによって定義さ
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れる。この差分は次いで頑健な立上り時間に正規化される。この尺度を使用して、サンプ
ル内の患者全体にわたって約８倍の範囲を持つ数量である全脳ＣＢＦに対する、脳卒中と
同じ側の頭部の局所ＣＢＦの比を推定した。相関はＲ２＝０．５３であり、最良線形適合
は、
　尺度＝パラメータ／２１．６＋０．０１７
であった。
【０１６６】
インピーダンス測定の臨床用途
　局所脳血量および局所脳血流との強い相関を示す尺度、例えば正規化された頑健な立上
り時間および関連尺度は、臨床環境において多くの方法で使用することができる。例えば
インピーダンス測定は、虚血性脳卒中を出血性脳卒中から区別するだけでなく、腫瘍のよ
うな神経症状の他の原因からも区別し、かつ虚血性脳卒中の範囲を評価するために、急性
脳卒中の犠牲者に対し救急医療スタッフが実行することができる。この情報は、一般的に
それを施与する狭い機会の窓を有する血栓溶解療法の恩恵をどの患者が受ける可能性が高
いかを決定するのを助けるために使用することができる。患者は一般的に、特定レベルの
重症度に該当する虚血性脳卒中を有する場合にだけ、血栓溶解療法の恩恵を受ける可能性
が高いとみなされる。臨床症状が小さいか、または脳卒中病変が大きい患者の場合、血栓
溶解療法の恩恵の可能性より脳出血のリスクの増大の方が上回るかもしれない。
【０１６７】
　局所脳血量および血流に相関する尺度は、ベンチレーション、血栓溶解療法、および血
圧を下げる治療のような脳の循環に影響する治療中および治療後の患者を監視するために
も使用することができる。そのような治療の施与中に患者を実時間で監視することによっ
て、治療薬の総投与量または治療が施与される速度を、患者の応答に応じて調整すること
ができる。治療が施与された後、即座の介入を必要とする状態が生じないか、患者を監視
することができる。例えば、脳血流が突然低下した場合、それは新しい血餅を示している
可能性があり、脳血管造影により位置を突き止め、機械的にそれを除去することができる
。脳卒中患者の脳血流の上昇が大きすぎる場合、血圧の危険な上昇を示しているかもしれ
ず、それは適切な薬物療法により対処することができる。最後に、インピーダンス測定は
、局所脳血流が正常に戻りかつ／または安定化し、患者が帰宅することができるときに、
それを示すことができる。インピーダンス監視は連続的に行なうことができるので、より
正確であるかもしれないが連続的に行なうことのできないＣＴまたはＭＲＩのような方法
より、経時的な局所脳血流の安定性の優れた指標を提供することができる。
【０１６８】
　低速波振幅の尺度は、虚血性脳卒中患者における脳卒中体積に相関するので、そのよう
な患者の脳卒中の重症度を評価し、かつどの患者が血栓溶解療法の恩恵を受ける可能性が
高いかを決定するために、救急医療スタッフによって使用することもできる。
【０１６９】
　本明細書中で使用される用語「約」は、±１０％を示す。
【０１７０】
　用語「含む／備える（ｃｏｍｐｒｉｓｅｓ、ｃｏｍｐｒｉｓｉｎｇ、ｉｎｃｌｕｄｅｓ
、ｉｎｃｌｕｄｉｎｇ）」、「有する（ｈａｖｉｎｇ）」、およびそれらの同根語は、「
含むが、それらに限定されない（ｉｎｃｌｕｄｉｎｇ　ｂｕｔ　ｎｏｔ　ｌｉｍｉｔｅｄ
　ｔｏ）」ことを意味する。この用語は、「からなる（ｃｏｎｓｉｓｔｉｎｇ　ｏｆ）」
および「から本質的になる（ｃｏｎｓｉｓｔｉｎｇ　ｅｓｓｅｎｔｉａｌｌｙ　ｏｆ）」
を包含する。
【０１７１】
　表現「から本質的になる」は、さらなる成分および／または工程が、特許請求される組
成物または方法の基本的かつ新規な特徴を実質的に変化させない場合にだけ、組成物また
は方法がさらなる成分および／または工程を含み得ることを意味する。
【０１７２】
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　本明細書中で使用される場合、単数形態（「ａ」、「ａｎ」および「ｔｈｅ」）は、文
脈がそうでないことを明確に示さない限り、複数の参照物を包含する。例えば、用語「化
合物（ａ　ｃｏｍｐｏｕｎｄ）」または用語「少なくとも１つの化合物」は、その混合物
を含めて、複数の化合物を包含し得る。
【０１７３】
　用語「例示的」は、本明細書では「例（ｅｘａｍｐｌｅ，ｉｎｓｔａｎｃｅ又はｉｌｌ
ｕｓｔｒａｔｉｏｎ）として作用する」ことを意味するために使用される。「例示的」と
して記載されたいかなる実施形態も必ずしも他の実施形態に対して好ましいもしくは有利
なものとして解釈されたりかつ／または他の実施形態からの特徴の組み入れを除外するも
のではない。
【０１７４】
　用語「任意選択的」は、本明細書では、「一部の実施形態に与えられるが、他の実施形
態には与えられない」ことを意味するために使用される。本発明のいかなる特定の実施形
態も対立しない限り複数の「任意選択的」な特徴を含むことができる。
【０１７５】
　本開示を通して、本発明の様々な態様が範囲形式で提示され得る。範囲形式での記載は
単に便宜上および簡潔化のためであり、本発明の範囲に対する柔軟性のない限定として解
釈すべきでないことを理解しなければならない。従って、範囲の記載は、具体的に開示さ
れた可能なすべての部分範囲、ならびに、その範囲に含まれる個々の数値を有すると見な
さなければならない。例えば、１～６などの範囲の記載は、具体的に開示された部分範囲
（例えば、１～３、１～４、１～５、２～４、２～６、３～６など）、ならびに、その範
囲に含まれる個々の数値（例えば、１、２、３、４、５および６）を有すると見なさなけ
ればならない。このことは、範囲の広さにかかわらず、適用される。
【０１７６】
　数値範囲が本明細書中で示される場合には常に、示された範囲に含まれる任意の言及さ
れた数字（分数または整数）を含むことが意味される。第１の示された数字および第２の
示された数字「の範囲である／の間の範囲」という表現、および、第１の示された数字「
から」第２の示された数「まで及ぶ／までの範囲」という表現は、交換可能に使用され、
第１の示された数字と、第２の示された数字と、その間のすべての分数および整数とを含
むことが意味される。
【０１７７】
　明確にするため別個の実施形態の文脈で説明されている本発明の特定の特徴が、単一の
実施形態に組み合わせて提供されることもできることは分かるであろう。逆に、簡潔にす
るため単一の実施形態で説明されている本発明の各種の特徴は別個にまたは適切なサブコ
ンビネーションで、あるいは本発明の他の記載される実施形態において好適なように提供
することもできる。種々の実施形態の文脈において記載される特定の特徴は、その実施形
態がそれらの要素なしに動作不能である場合を除いては、それらの実施形態の不可欠な特
徴であると見なされるべきではない。
【０１７８】
　本発明はその特定の実施態様によって説明してきたが、多くの別法、変更および変形が
あることは当業者には明らかであることは明白である。従って、本発明は、本願の請求項
の精神と広い範囲の中に入るこのような別法、変更および変形すべてを包含するものであ
る。
【０１７９】
　本明細書で挙げた刊行物、特許および特許出願はすべて、個々の刊行物、特許および特
許出願が各々あたかも具体的にかつ個々に引用提示されているのと同程度に、全体を本明
細書に援用するものである。さらに、本願で引用または確認したことは本発明の先行技術
として利用できるという自白とみなすべきではない。節の見出しが使用されている程度ま
で、それらは必ずしも限定であると解釈されるべきではない。
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【手続補正書】
【提出日】平成23年1月12日(2011.1.12)
【手続補正１】
【補正対象書類名】特許請求の範囲
【補正対象項目名】全文
【補正方法】変更
【補正の内容】
【特許請求の範囲】
【請求項１】
　被検者における脳血管の左右非対称度の指標を求める方法であって、
ａ）第２インピーダンス波形を測定する場合の電圧電極の位置および電流注入の分布が第
１インピーダンス波形を測定する場合の頭部の左右対称面に対する鏡像となるように、各
々の場合に電圧電極を頭部の左右対称面に対して頭部に非対称的に配置するか、または電
流を頭部に非対称的に注入するか、または両方を行なって、各々の場合に頭部を介して少
なくとも２つの電流電極の間に所与の注入電流を通すことに関連付けられる２つの電圧電
極間の電位差を求めることによって、被検者の頭部の第１インピーダンス波形および第２
インピーダンス波形を時間の関数として測定するステップと、
ｂ）第１および第２インピーダンス波形の特徴間の差分から左右非対称度の指標を求める
ステップと、
を含み、
　第１インピーダンス波形の特徴は、第１インピーダンス波形またはそれから導出された
波形について、最小値に対する第１ピークの高さと第２ピークの高さの比を含み、第２イ
ンピーダンス波形の特徴は、第２インピーダンス波形またはそれから導出された波形につ
いて、最小値に対する第１ピークの高さと第２ピークの高さの比を含む、方法。
【請求項２】
　第１および第２インピーダンス波形を測定するために使用される電極は少なくとも３つ
の電極を含み、方法はまた、第１および第２インピーダンス波形を測定する前に、頭部に
少なくとも３つの電極を左右対称構成に配置するステップをも含む、請求項１に記載の方
法。
【請求項３】
　少なくとも３つの電極を頭部に配置するステップは、第１電極および第２電極を頭部の
左側および右側に対称的に配置し、かつ第３電極を頭部の実質的に左右対称面に配置する
ことを含む、請求項２に記載の方法。
【請求項４】
　第１インピーダンス波形を測定するステップは、電流が第１および第３電極間に通され
るときに、第１および第３電極間の電位差を測定することを含み、第２インピーダンス波
形を測定するステップは、電流が第２および第３電極間に通されるときに、第２および第
３電極間の電位差を測定することを含む、請求項３に記載の方法。
【請求項５】
　第１インピーダンス波形を測定するステップは、電流が第１および第２電極間に通され
るときに、第１および第３電極間の電位差を測定することを含み、第２インピーダンス波
形を測定するステップは、電流が第１および第２電極間に通されるときに、第２および第
３電極間の電位差を測定することを含む、請求項３に記載の方法。
【請求項６】
　少なくとも３つの電極は少なくとも第１、第２、第３および第４電極を含み、電極を頭
部に配置するステップは、第１および第２電極をそれぞれ頭部の左側および右側に対称的
に配置し、かつ第３および第４電極をそれぞれ、第１および第２電極の場合より離間距離
を狭めて、頭部の左側および右側に対称的に配置することを含む、請求項２に記載の方法
。
【請求項７】
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　第１インピーダンス波形は第１および第４電極を使用して測定され、第２インピーダン
ス波形は第２および第３電極を使用して測定され、方法はまた、
ａ）第１および第３電極を使用して第１表面インピーダンス波形を測定するステップと、
ｂ）第２および第４電極を使用して第２表面インピーダンス波形を測定するステップと、
ｃ）第１および第２表面インピーダンス測定の結果を使用して、表面インピーダンスの寄
与を低減するように第１および第２インピーダンス測定値を補正するステップと、
をも含む、請求項６に記載の方法。
【請求項８】
　第１インピーダンス波形を測定するステップは、被検者のこめかみに配置された第１電
圧電極と、頭部の第１電圧電極と同じ側の頭部の耳の後ろに配置された第２電圧電極との
間の電位差を求めることを含む、請求項１又は２に記載の方法。
【請求項９】
　第１インピーダンス波形を測定するステップは、第１電流電極を第１電圧電極と同一の
構造に構成するかまたは第１電圧電極に隣接して配置し、かつ第２電流電極を第２電圧電
極と同一の構造に構成するかまたは第２電圧電極に隣接して配置して、頭部を介して第１
および第２電流電極間に電流を通しながら、第１および第２電圧電極間の電位差を求める
ことを含む、請求項８に記載の方法。
【請求項１０】
　脳血管の左右非対称度の指標を求めるためのシステムであって、
ａ）電流源と、
ｂ）２つの電極間の電位差を測定するように適応された電圧計と、
ｃ）少なくとも３つが電流源から頭部に電流を通すように適応され、かつ少なくとも３つ
が電流を通すように適応された電極と同じかまたは部分的にもしくは完全に異なり、頭部
の異なる位置間の電位差を測定するために電圧計によって使用されるように適応された、
少なくとも３つの電極１組と、
ｄ）電極が頭部に適切に配置されたときに、頭部の左右対称面に対して非対称に配置され
た第１の部分組の電極を使用して、第１インピーダンス測定を行ない、頭部を通過する所
与の電流に関連付けられる電圧を測定し、第２の部分組の電極を使用して、頭部の左右対
称面に対して第１インピーダンス測定の鏡像である第２インピーダンス測定を行ない、か
つ第１および第２インピーダンス測定の波形の特徴間の差分を使用して、第１インピーダ
ンス波形、または第１インピーダンス波形から導出された波形、または両方について、最
小値に対する第１ピークの高さと第２ピークの高さの比を求めることによって、および第
２インピーダンス波形、または第２インピーダンス波形から導出された波形、または両方
について、最小値に対する第１ピークの高さと第２ピークの高さの比を求めることによっ
て、左右対称度の指標を求めるように適応されたコントローラと、
を備えたシステム。
【請求項１１】
　心周期時間パラメータの関数として頭部の電気インピーダンスデータから得た信号を解
析する方法であって、
ａ）心周期時間にわたる信号の最小値を決定するステップと、
ｂ）心周期時間にわたる信号の実効最大値を決定するステップと、
ｃ）信号が立上り時間基準に従って立ち上がってくる心周期時間の最小値と実効最大値と
の間の立上り区間を決定するステップと、
ｄ）立上り区間の変化を使用して、患者の脳血量、ピーク到達時間、および平均通過時間
の１つ以上を監視するステップと、
を含む方法。
【請求項１２】
　信号は、心周期時間パラメータの関数として、頭部の電気インピーダンスデータと頭部
のフォトプレチスモグラフィ（ＰＰＧ）データとの組合せから得られる、請求項１１に記
載の方法。
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【請求項１３】
　信号は、電気インピーダンス信号とＰＰＧ信号との間の差分もしくは重み付き差分を取
ることによって、または電気インピーダンス信号をＰＰＧ信号で除算することによって得
られる、請求項１２に記載の方法。
【請求項１４】
　頭部の電気インピーダンス信号およびＰＰＧ信号を解析する方法であって、
ａ）請求項１１の方法に従ってインピーダンス信号を解析することによってインピーダン
ス信号の尺度を得るステップと、
ｂ）請求項１１の方法に従って、ただし電気インピーダンスデータから得た信号の代わり
にＰＰＧ信号を使用して、ＰＰＧ信号を解析することによってＰＰＧ信号の尺度を得るス
テップと、
ｃ）ＰＰＧ信号の尺度を使用してインピーダンス信号の尺度を調整するステップと、
を含む方法。
【請求項１５】
　インピーダンス信号の尺度を調整するステップは、インピーダンス信号の尺度とＰＰＧ
信号の尺度との間の差分または重み付き差分を取るか、またはインピーダンス信号の尺度
とＰＰＧ信号の尺度との比を取ることを含む、請求項１４に記載の方法。
【請求項１６】
　前記最大値は大域的最大値である、請求項１１に記載の方法。
【請求項１７】
　前記最大値は第１局所的実効最大値であり、大域的最大値の前の第１局所的最大値であ
るか、または大域的最大値の前に局所的最大値が無い場合には大域的最大値の前の正の３
次導関数の変曲点であるかのいずれかである、請求項１１に記載の方法。
【請求項１８】
　立上り時間基準は、立上り区間が最小値の時点に始まり、かつ前記最大値の時点で終わ
るというものである、請求項１１に記載の方法。
【請求項１９】
　立上り時間基準は、信号が最小値より上の全範囲の第１固定百分率である時点に立上り
区間が始まり、かつ信号が前記最大値より下の全範囲の第２固定百分率である時点で立上
り区間が終わるというものである、請求項１１に記載の方法。
【請求項２０】
　第１固定百分率は５％から２０％の間である、請求項１９に記載の方法。
【請求項２１】
　第２固定百分率は１０％から３０％の間である、請求項１９又は２０に記載の方法。
【請求項２２】
　立上り区間を心周期期間に正規化するステップをも含む、請求項１１に記載の方法。
【請求項２３】
　立上り区間が１０％以上変化した場合、医療スタッフに警報を出すステップを含む、請
求項１１に記載の方法。
【請求項２４】
　信号の実効最大値を決定するステップは、信号の大域的最大値および第１局所的実効最
大値の両方を決定することを含む、請求項１１に記載の方法。
【請求項２５】
　信号が立ち上がってくる心周期の立上り区間を決定するステップは、第１ピーク立上り
時間基準に従って最小値と第１局所的実効最大値との間で信号が立ち上がってくる第１ピ
ーク立上り区間を決定すること、および総立上り時間基準に従って最小値と大域的最大値
との間で信号が立ち上がってくる総立上り区間を決定することを含み、かつ方法は、総立
上り区間に対する第１ピーク立上り区間の比を求めるステップをも含む、請求項２４に記
載の方法。
【請求項２６】
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　最小値より上の大域的最大値の高さに対する最小値より上の第１局所的最大値の高さの
比を求めるステップをも含む、請求項２４に記載の方法。
【請求項２７】
ａ）立上り区間にわたる信号の積分を求めるステップと、
ｂ）心周期全体にわたる信号の積分を求めるステップと、
ｃ）心周期全体にわたる積分に対する立上り区間にわたる積分の比を求めるステップと、
をも含む、請求項１１に記載の方法。
【請求項２８】
　頭部の電気インピーダンス信号およびＰＰＧ信号を解析する方法であって、
ａ）請求項２７の方法に従って電気インピーダンス信号の心周期全体にわたる積分に対す
る立上り区間にわたる積分の比を得るステップと、
ｂ）請求項２７の方法に従って、ただし電気インピーダンスデータから得た信号の代わり
にＰＰＧ信号を使用して、ＰＰＧ信号の心周期全体にわたる積分に対する立上り区間にわ
たる積分の比を得るステップと、
ｃ）ＰＰＧ信号の比を使用してインピーダンス信号の前記比を調整するステップと、
を含む方法。
【請求項２９】
　インピーダンス信号の前記比を調整するステップは、ＰＰＧ信号の比で割ることを含む
、請求項２８に記載の方法。
【請求項３０】
　前記比を使用して患者における脳血流、脳血量、ピーク到達時間、および平均通過時間
の１つ以上の変化を監視するステップをも含む、請求項２７～２９のいずれかに記載の方
法。
【請求項３１】
　前記比が１０％以上変化した場合、医療スタッフに警報を出すステップを含む、請求項
３０に記載の方法。
【請求項３２】
　経頭蓋ドップラ超音波法（ＴＣＤ）で求められた拍動指数の逆数と同様である信号の凹
性または凸性の尺度を使用して、心周期時間パラメータの関数として頭部の電気インピー
ダンス信号を解析する方法であって、
ａ）心周期の全部または立上り区間を含む区間にわたって、ゼロに設定された最小値で、
信号の積分を求めるステップと、
ｂ）信号の積分を区間の長さでおよび区間の信号の最大値の高さで割ることによって区間
の信号の凹性または凸性の尺度を求めるステップと、
を含む方法。
【請求項３３】
　区間は、第１ピーク立上り時間基準に従って信号が最小値と第１局所的実効最大値との
間で立ち上がってくる第１ピーク立上り区間である、請求項３２に記載の方法。
【請求項３４】
　区間は実質的に心周期全体である、請求項３２に記載の方法。
【請求項３５】
　被検者の脳血管の左右非対称度の指標を求める方法であって、
ａ）被検者の頭部の左側の領域で少なくとも第１センサを使用して、時間の関数として第
１センサの信号の波形について、最小値に対する第１ピークの高さと第２ピークの高さの
比を含む、頭部の左側の表面血流の特徴を測定するステップと、
ｂ）被検者の頭部の右側の領域で少なくとも第２センサを使用して、時間の関数として第
２センサの信号の波形について、最小値に対する第１ピークの高さと第２ピークの高さの
比を含む、頭部の右側の表面血流の特徴を測定するステップと、
ｃ）頭部の左側および右側の表面血流の特徴間の差分を使用して、脳血管の左右非対称度
の指標を求めるステップと、
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を含む方法。
【請求項３６】
　第１および第２センサはＰＰＧセンサである、請求項３５に記載の方法。
【請求項３７】
　第１および第２センサは表面インピーダンスセンサである、請求項３５に記載の方法。
【請求項３８】
　脳血行動態パラメータの値を頭部で対称的に測定するステップを含み、頭部の左側およ
び右側の表面血流の特徴間の差分を使用するステップは、左側の表面血流を使用して脳血
行動態パラメータの値を補正し、右側の表面血流を使用して脳血行動態パラメータの値を
補正し、かつ脳血行動態パラメータの２つの補正値間の差分を使用することを含む、請求
項３５～３７のいずれかに記載の方法。
【請求項３９】
　第１および第２センサは実質的に同一であり、頭部の左側および右側の領域は、頭部の
左右対称面を中心に互いに実質的に鏡像である、請求項３５～３８のいずれかに記載の方
法。
【請求項４０】
　脳血管の左右非対称度の指標を求めるためのシステムであって、
ａ）頭部の表面血流を測定するように適応された第１および第２センサと、
ｂ）第１および第２センサを使用してそれぞれ頭部の左側および右側の領域における表面
血流の特徴を測定し、かつ頭部の左側および右側の測定された血流の特徴間の差分を使用
して、脳血管の左右非対称度の指標を求めるコントローラと、
を備え、頭部の左側の血流の特徴は、時間の関数として第１センサの信号の波形について
、最小値に対する第１ピークの高さと第２ピークの高さの比を含み、頭部の右側の血流の
特徴は、時間の関数として第２センサの信号の波形について、最小値に対する第１ピーク
の高さと第２ピークの高さの比を含む、システム。
【請求項４１】
　非対称度の指標を求めるステップは、請求項１１～３４のいずれかの方法に従って、第
１および第２インピーダンス波形、または第１および第２インピーダンス波形から導出さ
れた波形、または両方を解析することを含む、請求項１に記載の方法。
【請求項４２】
　ある時間間隔にわたって行なわれた頭部の電気インピーダンス測定を解析する方法であ
って、
ａ）０．０８から０．２Ｈｚの間の周波数のインピーダンス信号における低速波の振幅を
測定するステップと、
ｂ）低速波の振幅を時間間隔中のインピーダンスの平均値によって正規化するステップと
、
を含む方法。
【請求項４３】
　非対称度の指標を求めるステップは、第１および第２インピーダンス波形、または第１
および第２インピーダンス波形から導出された波形、または両方のピーク・トゥ・ピーク
高さを求めることを含む、請求項１に記載の方法。
【請求項４４】
　非対称度の指標を求めるステップは、第１および第２インピーダンス波形、または第１
および第２インピーダンス波形から導出された波形、または両方の最大勾配を求めること
を含む、請求項１に記載の方法。
【請求項４５】
　非対称度の指標を求めるステップは、第１および第２インピーダンス波形、または第１
および第２インピーダンス波形から導出された波形、または両方について、最小値の時間
から最大勾配の時間までの区間を求めることを含む、請求項１に記載の方法。
【請求項４６】
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　第１および第２インピーダンス波形と健康な被検者のインピーダンス波形とを比較する
ステップと、第１および第２波形と健康な被検者の波形との間の差を使用して、頭部のど
ちら側に非対照性を引き起こす異常が位置しているかを決定するステップとを含む、請求
項１に記載の方法。
【請求項４７】
　脳血管の左右非対称度の指標は、病理学的脳血管状態の重症度の尺度を含む、請求項１
又は３９に記載の方法。
【請求項４８】
　非対称度の指標は、脳血行動態パラメータの非対称度の尺度を含む、請求項１又は３５
に記載の方法。
【請求項４９】
　非対称度の指標を求めるステップは、
ａ）請求項１１の方法に従って第１インピーダンス波形を解析して第１立上り区間を求め
ること、
ｂ）請求項１１の方法に従って第２インピーダンス波形を解析して第２立上り区間を求め
ること、ならびに
ｃ）第１および第２立上り区間の変化を使用して脳血流、脳血量、ピーク到達時間、およ
び平均通過時間の１つ以上における非対称性を監視すること、
を含む、請求項４１に記載の方法。
【請求項５０】
　非対称度の指標を求めるステップは、
ａ）請求項２７の方法に従って第１インピーダンス波形を解析して第１積分比を求めるこ
と、
ｂ）請求項２７の方法に従って第２インピーダンス波形を解析して第２積分比を求めるこ
と、ならびに
ｃ）第１および第２積分比の変化を使用して、脳血流、脳血量、ピーク到達時間、および
平均通過時間の１つ以上における左右非対称性を監視すること、
を含む、請求項４１に記載の方法。
【請求項５１】
　頭部の電気インピーダンスデータを得、かつ解析するためのシステムであって、
ａ）電流源と、
ｂ）電流源から頭部を介して電極の間に電流を通すように適応された少なくとも２つの電
極と、
頭部における電極の位置間の電位差を測定しそれによって頭部のインピーダンスデータを
提供する少なくとも２つの電極とを含む、少なくとも２つの電極１組と、
ｃ）インピーダンスデータから心周期の位相の関数としてインピーダンス信号を求め、心
周期時間にわたる信号の最小値を決定し、心周期時間にわたる信号の実効最大値を決定し
、かつ信号が立上り時間基準にしたがって立ち上がってくる、最小値と実効最大値との間
の心周期時間の立上り区間を決定し、立上り区間の変化を使用して、脳血量、ピーク到達
時間、および平均通過時間の１つ以上における変化を求めるように適応されたデータ解析
装置と、
を含むシステム。
【請求項５２】
　経頭蓋ドップラ超音波法（ＴＣＤ）で求められた拍動指数の逆数と同様である信号の凹
性または凸性の尺度を使用して、頭部の電気インピーダンスデータを得、かつ解析するた
めのシステムであって、
ａ）電流源と、
ｂ）電流源から頭部を介して電極の間に電流を通すように適応された少なくとも２つの電
極と、
頭部における電極の位置間の電位差を測定しそれによって頭部のインピーダンスデータを
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提供するように適応された少なくとも２つの電極とを含む、少なくとも２つの電極１組と
、
ｃ）インピーダンスデータから心周期の位相の関数としてインピーダンス信号を求め、心
周期の全部または立上り区間を含む区間にわたる信号の積分を求め、かつ積分を区間の長
さでおよび区間の信号の最大値の高さで割ることによって区間の信号の凹性または凸性の
尺度を求めるように適応されたデータ解析装置と、
を含むシステム。
【請求項５３】
　被検者における脳血管の左右非対称度の指標を求める方法であって、
ａ）第２インピーダンス波形を測定する場合の電圧電極の位置および電流注入の分布が第
１インピーダンス波形を測定する場合の鏡像となるように、各々の場合に電圧電極を頭部
に非対称的に配置するか、または電流を頭部に非対称的に注入するか、または両方を行な
って、各々の場合に頭部を介して少なくとも２つの電流電極の間に所与の注入電流を通す
ことに関連付けられる２つの電圧電極間の電位差を求めることによって、被検者の頭部の
第１インピーダンス波形および第２インピーダンス波形を時間の関数として測定するステ
ップと、
ｂ）第１および第２インピーダンス波形の特徴間の差分から左右非対称度の指標を求める
ステップと、
を含み、
　非対称度の指標を求めるステップは、第１および第２インピーダンス波形、または第１
および第２インピーダンス波形から導出された波形、または両方について、最小値の時間
から最大勾配の時間までの区間を求めることを含む、方法。



(47) JP 2012-505010 A 2012.3.1

10

20

30

40

【国際調査報告】



(48) JP 2012-505010 A 2012.3.1

10

20

30

40



(49) JP 2012-505010 A 2012.3.1

10

20

30

40



(50) JP 2012-505010 A 2012.3.1

10

20

30

40



(51) JP 2012-505010 A 2012.3.1

10

20

30

40



(52) JP 2012-505010 A 2012.3.1

10

20

30

40



(53) JP 2012-505010 A 2012.3.1

10

20

フロントページの続き

(51)Int.Cl.                             ＦＩ                                    テーマコード（参考）
   Ａ６１Ｂ   5/0478   (2006.01)           Ａ６１Ｂ   5/02    ３４０Ｄ          　　　　　
   Ａ６１Ｂ   5/0492   (2006.01)           Ａ６１Ｂ   5/04    ３００Ｊ          　　　　　
   Ａ６１Ｂ   5/0402   (2006.01)           Ａ６１Ｂ   5/04    ３１０Ｍ          　　　　　

(81)指定国　　　　  AP(BW,GH,GM,KE,LS,MW,MZ,NA,SD,SL,SZ,TZ,UG,ZM,ZW),EA(AM,AZ,BY,KG,KZ,MD,RU,TJ,TM),
EP(AT,BE,BG,CH,CY,CZ,DE,DK,EE,ES,FI,FR,GB,GR,HR,HU,IE,IS,IT,LT,LU,LV,MC,MK,MT,NL,NO,PL,PT,RO,SE,SI,S
K,SM,TR),OA(BF,BJ,CF,CG,CI,CM,GA,GN,GQ,GW,ML,MR,NE,SN,TD,TG),AE,AG,AL,AM,AO,AT,AU,AZ,BA,BB,BG,BH,BR,
BW,BY,BZ,CA,CH,CL,CN,CO,CR,CU,CZ,DE,DK,DM,DO,DZ,EC,EE,EG,ES,FI,GB,GD,GE,GH,GM,GT,HN,HR,HU,ID,IL,IN,I
S,JP,KE,KG,KM,KN,KP,KR,KZ,LA,LC,LK,LR,LS,LT,LU,LY,MA,MD,ME,MG,MK,MN,MW,MX,MY,MZ,NA,NG,NI,NO,NZ,OM,PE
,PG,PH,PL,PT,RO,RS,RU,SC,SD,SE,SG,SK,SL,SM,ST,SV,SY,TJ,TM,TN,TR,TT,TZ,UA,UG,US,UZ,VC,VN,ZA,ZM,ZW

(72)発明者  ラパポート，　アロン
            イスラエル，　６９４０７　テル－アヴィヴ，　ハザズ　ストリート　２０
(72)発明者  ベン－アリ，　シュロミ
            イスラエル，　３０５５０　ビンヤミナ，　ハショシャナ　ストリート　２３
(72)発明者  シュピゲルマン，　ボアズ
            イスラエル，　４２３３９　ナタニア，　イツァーク　ハナパク　ストリート　７
Ｆターム(参考) 4C017 AA09  AA11  AA18  AB06  AC16  AC21  AC26  BC11  BD06  CC04 
　　　　 　　        FF05 
　　　　 　　  4C027 AA02  AA06  BB05  HH03  KK03 


	biblio-graphic-data
	abstract
	claims
	description
	drawings
	written-amendment
	search-report
	overflow

