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(57)【特許請求の範囲】
【請求項１】
　被験者のバイタルサインを監視するときに用いる信号を処理する、加速度計を有する装
置であって、
　時間的に被験者の加速度計信号を入力するように構成された信号受信器であって、加速
度計信号は、被験者の心臓血管イベント又は呼吸イベントである少なくとも１つの生理的
イベントに関連し、少なくとも２つの空間方向について測定され、前記加速度計信号は皮
膚の振動に基づく、信号受信器と、
　入力された加速度計信号のエンベロープ信号を決定するように構成されたエンベロープ
抽出器と、
　被験者の第１の生理的イベントと第２の生理的イベントとの間の推定時間間隔に基づい
て調整係数を計算するように構成された計算器と、
　エンベロープ信号に計算された調整係数を乗算することによって、決定されたエンベロ
ープ信号を調整するように構成された乗算器とを有する
装置。
【請求項２】
　前記計算器は、推定された時間間隔だけシフトされた前記エンベロープ信号の正及び／
又は負の時間シフトされたバージョンを使用するように構成される、
請求項１に記載の装置。
【請求項３】
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　前記計算器は、主関数を用いて前記調整係数を計算するように構成され、前記主関数は
、決定されたエンベロープ信号、及び／又はエンベロープ信号の正及び／又は負に時間シ
フトされたバージョンに依存する補助関数を有する、
請求項２に記載の装置。
【請求項４】
　前記補助関数は、決定されたエンベロープ信号、及び／又は前記エンベロープ信号の正
及び／又は負に時間シフトされたバージョンを変数として使用し、少なくとも一つの所定
量をパラメータとして使用する、
請求項３に記載の装置。
【請求項５】
　前記主関数は、前記補助関数の計算値と定数値とのうち小さい方の値を決定するように
構成され、前記計算器は、前記調整係数を前記小さい方の値として決定するように構成さ
れる、
請求項３に記載の装置。
【請求項６】
　前記乗算器は、計算された調整係数に平滑化演算子を適用し、決定されたエンベロープ
信号に平滑化された調整係数を乗算するように構成される、
請求項１に記載の装置。
【請求項７】
　決定されたエンベロープ信号に基づいて前記第１の生理的イベントと前記第２の生理的
イベントとの間の時間間隔を推定するように構成された推定ユニットをさらに有する、
請求項１に記載の装置。
【請求項８】
　前記推定ユニットは、決定されたエンベロープ信号の自己相関を計算し、及び／又は被
験者の心臓サイクルの大動脈弁開放と大動脈弁閉鎖との間の時間間隔を推定するように構
成される、
請求項７に記載の装置。
【請求項９】
　前記信号受信器は、被験者の腹背部方向で測定された前記加速度計信号を選択するよう
に構成される、
請求項１に記載の装置。
【請求項１０】
　前記エンベロープ抽出器は、下限閾値周波数から上限閾値周波数までの周波数範囲内で
前記加速度計信号の第１の部分を抽出する第１のバンドパスフィルタ、前記加速度計信号
の絶対値を生成するように構成された絶対値生成器、及び／又はカットオフ周波数より高
い、等しい、又は低い周波数の前記加速度計信号の第２部分を抽出する第２バンドパスフ
ィルタを有する、
請求項１に記載の装置。
【請求項１１】
　生理的イベントにそれぞれ関連する１つ以上の最大値及び／又は最小値を、決定された
エンベロープ信号において検出するように構成されたピーク検出器をさらに有する、
請求項１に記載の装置。
【請求項１２】
　決定されたエンベロープ信号から１つ以上の分類特徴を導出することによってピーク検
出結果を分類するように構成された分類器をさらに有する、
請求項１に記載の装置。
【請求項１３】
　被験者のバイタルサインを監視するときに用いる加速度計信号を処理するシステムであ
って、
　２つ以上の空間方向に対して時間的に被験者の加速度計信号を測定するように構成され
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た加速度計と、
　前記加速度計によって測定された前記加速度計信号を処理するように構成された、請求
項１に記載の装置とを有する、
システム。
【請求項１４】
　被験者のバイタルサインを監視するときに用いる加速度計信号を処理する方法であって
、
　信号受信器が、時間的に被験者の加速度計信号を受信するステップであって、前記加速
度計信号は、被験者の心臓血管イベント又は呼吸イベントである少なくとも１つの生理的
イベントに関連し、少なくとも２つの空間方向について測定され、前記加速度計信号は皮
膚の振動に基づく、ステップと、
　エンベロープ抽出器が、入力加速度計信号のエンベロープ信号を決定するステップと、
　計算器が、被験者の第１の生理的イベントと第２の生理的イベントとの間の推定時間間
隔に基づいて調整係数を計算するステップと、
　乗算器が、前記エンベロープ信号に計算された調整係数を乗算することによって、決定
されたエンベロープ信号を調整するステップとを含む
方法。
【請求項１５】
　コンピュータで実行されたとき、前記コンピュータに請求項１４に記載の方法のステッ
プを実行させるように構成されたプログラムコード手段を有するコンピュータプログラム
。

【発明の詳細な説明】
【技術分野】
【０００１】
　本発明は、被験者のバイタルサインを監視する際に加速度計信号を処理する処理装置、
システム及び方法に関する。特に、本発明は、心臓関連のバイタルサインパラメータを抽
出する目的で心臓震動信号処理（ｓｃｅｉｓｍｏｃａｒｄｉｏｇｒａｍ　ｓｉｇｎａｌ－
ｐｒｏｃｅｓｓｉｎｇ）のための処理装置、システム及び方法を開示する。病院や家庭で
の患者監視に応用される。
【背景技術】
【０００２】
　呼吸と心臓の信号とそれに対応するレートは基本的なバイタルサインである。呼吸数は
、一般病棟における患者監視にとって最も重要なバイタルサインの１つである。通常、呼
吸及び心臓信号は、人に取り付けられたセンサ電極を介して検出される。そのような信号
は、目立たない手法を用いて生成することができる。この手法は、ケーブルの取り付けを
利用するものであり、長い期間にわたり一般病棟にいる患者に用いられる。あるいは、患
者監視のための呼吸及び心臓信号の控えめでない測定を行うことができる。例えば、患者
の身体部分に取り付けられたバッテリー駆動の３軸加速度計を使用することによって、測
定を行うことができる。このようにして、心臓震動信号（ｓｅｉｓｍｏｃａｒｄｉｏｇｒ
ａｍ　ｓｉｇｎａｌ）を検出し、これを用いて心拍数及び呼吸数を決定することができる
。
【０００３】
　また、心臓の機械的活動によって引き起こされる振動は、心弾道撮影法（ｂａｌｌｉｓ
ｔｏｃａｒｄｉｏｇｒａｐｈｙ（ＢＣＧ））技術を用いて測定することができる。血液輸
送が人の重心の小さな変化を引き起こすが、これはスプリング式ベッドの小さな変位を測
定することにより測定可能である。あるいは、心臓の振動又は血液輸送を、加速度計を介
して人の皮膚上で直接測定することができる。前述の手法は、心臓震動記録法（ＳＣＧ）
として知られている。身体的変位を測定するさらに別の方法には、キネトカルジオグラフ
ィー（ｋｉｎｅｔｏｃａｒｄｉｏｇｒａｐｈｙ（ＫＣＧ））及び心音カルジオグラフィー
（皮膚上に置かれた空洞内のマイクロフォンを使用するもの）が含まれる。留意点として
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、キネトカルジオグラフィー及び心音カルジオグラフィーは、前胸壁の低周波測定にも関
連し、加速度計を用いて測定されるものと同様である。
【０００４】
　ＳＣＧ信号は、呼吸信号及び心臓信号を検出するために分析することができる。例えば
、１つの心臓サイクルにおける２つの重要なイベントが観察され、そのうちの１つは大動
脈弁開放（ＡＯ）に関連し、他のイベントは大動脈弁閉鎖（ＡＣ）に関連する。バイタル
サインがＳＣＧ信号から正確かつ確実に検出されるように、これらの２つのイベントを区
別することが重要である。しかしながら、当技術分野で知られているＳＣＧ信号処理のた
めの処理装置及びシステムは、心拍数を適切に出力することができず、特に例えば心臓疾
患又は運動アーティファクトのために心拍数が不規則なときにそうである。
【０００５】
　非特許文献１は、運動アーティファクトがある中で、胸部に装着された加速度計データ
から心臓の一次心音信号を抽出する方法を開示している。提案された方法は、ウェーブレ
ットノイズ除去及び適応フィルタリングのようなノイズ除去技術より優れている。
【０００６】
　非特許文献２は、心臓情報から得られる呼吸信号を抽出する方法を開示している。
【０００７】
　特許文献１は、心音センサによって生成された電気信号を受信する心音分析器が開示さ
れており、心音分析器は、受信信号を処理してエンベロープを抽出するエンベロープ抽出
器を含み、心音アナライザはさらに、エンベロープ信号内の心音を検出するアルゴリズム
を利用する心音検出器を含む。
【先行技術文献】
【特許文献】
【０００８】
【特許文献１】米国特許出願公開第２０１０／３３１９０３Ａ１号
【非特許文献】
【０００９】
【非特許文献１】Ｐａｎｄｉａ　ｅｔ　ａｌ．「Ｍｏｔｉｏｎ　ａｒｔｉｆａｃｔ　ｃａ
ｎｃｅｌｌａｔｉｏｎ　ｔｏ　ｏｂｔａｉｎ　ｈｅａｒｔ　ｓｏｕｎｄｓ　ｆｒｏｍ　ａ
　ｓｉｎｇｌｅ　ｃｈｅｓｔ－ｗｏｒｎ　ａｃｃｅｌｅｒｏｍｅｔｅｒ」２０１０　ＩＥ
ＥＥ　Ｉｎｔｅｒｎａｔｉｏｎａｌ　Ｃｏｎｆｅｒｅｎｃｅ　ｏｎ　Ａｃｏｕｓｔｉｃｓ
　Ｓｐｅｅｃｈ　ａｎｄ　Ｓｉｇｎａｌ　Ｐｒｏｃｅｓｓｉｎｇ　（ＩＣＡＳＳＰ）
【非特許文献２】Ｐａｎｄｉａ　ｅｔ　ａｌ．　“Ｅｘｔｒａｃｔｉｎｇ　ｒｅｓｐｉｒ
ａｔｏｒｙ　ｉｎｆｏｒｍａｔｉｏｎ　ｆｒｏｍ　ｓｅｉｓｍｏｃａｒｄｉｏｇｒａｍ　
ｓｉｇｎａｌｓ　ａｃｑｕｉｒｅｄ　ｏｎ　ｔｈｅ　ｃｈｅｓｔ　ｕｓｉｎｇ　ａ　ｍｉ
ｎｉａｔｕｒｅ　ａｃｃｅｌｅｒｏｍｅｔｅｒ，”　Ｐｈｙｓｉｏｌ．　Ｍｅａｓ．　ｖ
ｏｌ．　３３，　ｐｐ．　１６４３－１６６０，　２０１２
【発明の概要】
【００１０】
　本発明の目的は、患者の動きアーティファクトがある場合、及び／又は患者が不整脈を
有する場合であっても、被験者のバイタルサインを監視するのに用いる加速度計信号を処
理する処理装置、システム、及び方法を提供することである。
【００１１】
　本発明の第１の態様によると、被験者のバイタルサインを監視するのに用いる加速度計
信号を処理する処理装置が提供される。該処理装置は、時間的に被験者の加速度計信号を
入力する信号入力ユニットであって、少なくとも１つの生理的イベントに関連する加速度
計信号は、被験者の心臓血管イベント又は呼吸イベントであり、少なくとも１つの空間方
向について測定される、信号入力ユニットと、入力加速度計信号のエンベロープ信号を決
定するエンベロープ決定ユニットと、被験者の第１の生理的イベントと第２の生理的イベ
ントとの間の推定時間間隔に基づいて調整係数を計算する計算ユニットと、エンベロープ
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信号に計算された調整係数を乗算することによって、決定されたエンベロープ信号を調整
する信号調整ユニットとを有する。
【００１２】
　本発明の別の一態様では、被験者のバイタルサインを監視するのに用いる加速度計信号
を処理するシステムが提供される。該システムは、１つ以上の空間方向に対して時間的に
被験者の加速度計信号を測定するための加速度計と、前記加速度計により測定された加速
度計信号を処理する、ここに記載の処理装置とを有する。
【００１３】
　本発明の別の一態様では、被験者のバイタルサインを監視するのに用いる加速度計信号
を処理する方法が提供される。該方法は、時間的に被験者の加速度計信号を受信するステ
ップであって、少なくとも１つの生理的イベントに関連する加速度計信号は、被験者の心
臓血管イベント又は呼吸イベントであり、少なくとも１つの空間方向について測定される
、ステップと、入力された加速度計信号のエンベロープ信号を決定するステップと、被験
者の第１の生理的イベントと第２の生理的イベントとの間の推定時間間隔に基づいて調整
係数を計算するステップと、前記エンベロープ信号に計算された調整係数を乗算すること
により、決定されたエンベロープ信号を調整するステップとを含む。
【００１４】
　本発明のさらに別の一態様では、コンピュータプログラムであって、コンピュータで実
行されると、ここに開示の方法のステップを前記コンピュータに実行させるプログラムコ
ード手段を含むコンピュータプログラムと、非一時的コンピュータ読み取り可能記憶媒体
であって、プロセッサにより実行されると、ここに開示の方法を実行させるコンピュータ
プログラム製品を格納する記憶媒体とが提供される。
【００１５】
　本発明の好ましい実施形態は従属項に規定した。言うまでもなく、請求項に係る方法、
システム、コンピュータプログラム、及び媒体は、請求項に係る装置と同様の及び／又は
同一の、従属項に記載した好ましい実施形態を有する。
【００１６】
　信号入力ユニットは、時間の関数として被験者の加速度計信号、特に心臓震動（ｓｅｉ
ｓｍｏｃａｒｄｉｏｇｒａｍ（ＳＣＧ））信号を入力するように構成され、加速度計信号
は、患者の身体に対して少なくとも１つ、好ましくは３つの空間方向について測定される
。エンベロープ決定ユニットは、入力加速度計信号からエンベロープ信号を決定すること
ができ、エンベロープ信号は、加速度計信号の上限及び／又は下限を制限する振動加速度
計信号のエンベロープ関数に対応する。
【００１７】
　このようにして決定されたエンベロープ信号は、その後、エンベロープ信号に調整係数
を乗算するように構成された信号調整ユニットによって調整される。調整係数は、被験者
の第１及び第２の生理的イベント、特に心臓血管イベント又は呼吸イベント間の推定時間
間隔に基づいて計算ユニットによって計算される。時間間隔は、入力加速度計信号及び／
又は入力加速度計信号から決定されたエンベロープ信号から推定することができる。ある
いは、時間間隔は、被験者の外部データから推定されてもよい。第１及び第２の生理的イ
ベントは、大動脈弁開放（ａｏｒｔｉｃ　ｖａｌｖｅ　ｏｐｅｎｉｎｇ（ＡＯ））、大動
脈弁閉鎖（ａｏｒｔｉｃ　ｖａｌｖｅ　ｃｌｏｓｕｒｅ（ＡＣ））、僧帽弁開放（ｍｉｔ
ｒａｌ　ｖａｌｖｅ　ｏｐｅｎｉｎｇ（ＭＯ））、僧帽弁閉鎖（ｍｉｔｒａｌ　ｖａｌｖ
ｅ　ｃｌｏｓｕｒｅ　（ＭＣ））、急速拡張期（ｒａｐｉｄ　ｄｉａｓｔｏｌｉｃ　ｆｉ
ｌｌｉｎｇ（ＲＦ））のピーク、急速縮小期（ｒａｐｉｄ　ｓｙｓｔｏｌｉｃ　ｅｊｅｃ
ｔｉｏｎ（ＲＥ））のピーク、等張収縮（ｉｓｏｔｏｎｉｃ　ｃｏｎｔｒａｃｔｉｏｎ（
ＩＣ））、等容性運動（ｉｓｏｖｏｌｕｍｉｃ　ｍｏｖｅｍｅｎｔ（ＩＭ））、及び／又
は心房収縮（ａｔｒｉａｌ　ｓｙｓｔｏｌｅ（ＡＳ））のピークを含み得る。
【００１８】
　好都合なことに、調整係数が適切に計算されるので、エンベロープ信号に調整係数を乗
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算することにより、改善されたエンベロープ信号が得られる。これにより、高い精度と信
頼性でバイタルサイン、特に心臓関連のバイタルサインを検出及び監視することが可能に
なる。特に、加速度計信号にレジストレーションされた（ｒｅｇｉｓｔｅｒｅｄ）被験者
の異なる生理的イベントは、確実に区別することができる。例えば、ＡＯ及びＡＣイベン
トは、互いに区別することができるので、これらのイベントは、被験者の調整されたエン
ベロープ信号から検出することができる。
【００１９】
　さらに、本発明は、比較的高い信号強度レベルでバイタル信号を保存し、正常状態では
比較的低い信号強度レベルでバイタル信号を抑制することを可能にする。このようにして
、被験者のバイタルサインを確実に検出し、区別することができる。
【００２０】
　例えば、ＡＯイベントの信号強度レベルは、通常、ＡＣイベントの信号強度レベルより
も高い。本発明は、ＡＯイベントを保存し、調整されたエンベロープ信号内のＡＣイベン
トを効果的に抑制することを可能にする。有利にも、本発明は、２つの隣接心臓サイクル
間の時間差が各心臓サイクルの持続時間に同様である場合であっても、ＡＯイベントとＡ
Ｃイベントとを区別することができる。
【００２１】
　言うまでもなく、本発明は、これに限定されないが、加速度計及び／又は心臓震動信号
と共に使用するためのものである。本発明の基本原理は、心音検査（聴診器）にも適用可
能である。基本的に、これらの測定はすべて皮膚の振動を測定している。本発明を用いて
、これらの振動のエンベロープを計算してイベント（Ｓ１、Ｓ２）又は（Ａ０、ＡＣ）を
識別することができる。ここで、Ｓ１は収縮期収縮（ｓｙｓｔｏｌｉｃ　ｃｏｎｔｒａｃ
ｔｉｏｎ）に関係し、Ｓ２は収縮期末（ｅｎｄ　ｏｆ　ｓｙｓｔｏｌｅ）に関連する。
【００２２】
　好ましい実施形態では、計算ユニットは、正又は負のタイムラグ又はその両方によって
、推定された時間間隔だけ、決定されたエンベロープ信号を時間的にシフトさせるように
構成される。このようにして、調整係数を適切に計算することができる。有利にも、調整
されたエンベロープ信号はさらに改善される。
【００２３】
　他の好ましい一実施形態において、計算ユニットは、主関数を用いて調整係数を計算す
るように構成される。主関数は、決定されたエンベロープ信号及び／又は時間シフトされ
たエンベロープ信号に依存する補助関数を有する。主関数及び補助関数は、非常に正確な
調整係数を得ることを可能にする１つ以上のアルゴリズムを含む。好都合にも、エンベロ
ープ信号を適切に調整することができる。
【００２４】
　他の好ましい一実施形態において、補助関数は、決定されたエンベロープ信号及び／又
は時間シフトされたエンベロープ信号を変数として使用し、少なくとも１つの所定量をパ
ラメータとして使用する。このようにして、入力加速度計信号及び／又は時間シフトされ
たエンベロープ信号が計算ユニットに供給される限り、補助関数の値を生成することがで
きる。少なくとも１つの所定量は、主関数と補助関数を、決定されたエンベロープ信号を
調整するための特定の調整要件に適合させることを可能にする。有利にも、調整されたエ
ンベロープ信号はより信頼性が高い。
【００２５】
　他の好ましい一実施形態において、前記主関数は、前記補助関数の計算値と定数値との
うち小さい方の値を決定するように構成され、前記計算ユニットは、前記調整係数を前記
小さい方の値として決定するように構成される。このようにして、計算ユニットは、定量
的な比較に基づいて非常に信頼性の高い調整係数を提供することができる。好都合なこと
に、エンベロープ信号は効果的に調整され、バイタルサインを正確に検出して監視するこ
とができる。
【００２６】
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　他の好ましい実施形態では、前記信号調整ユニットは、計算された調整係数に平滑化演
算子を適用し、決定されたエンベロープ信号に平滑化された調整係数を乗算するように構
成される。平滑化演算子は、調整係数を時間的に平滑化するように構成された時間平滑化
演算子であってもよい。好ましくは、平滑化演算子は、非対称時間平滑化を実行するよう
に構成され、前記平滑化演算子は、高速平滑化演算子と低速平滑化演算子とを有し、前記
信号調整ユニットは、信号強度が増加されたエンベロープ信号の第１の範囲に、高速平滑
化演算子を用いて平滑化された調整係数を乗算し、及び／又は信号強度が減少されたエン
ベロープ信号の第２の範囲に、低速平滑化演算子を用いて平滑化された調整係数を乗算す
るように構成される。有利にも、これにより、ＳＣＧ信号のエンベロープが再び減少する
、信号の終わり部分又は「テール」の漸進的な変更又は利得を維持しながら、検出される
特定のタイプのバイタルサインを抑制することが可能になり、様々なタイプの生体信号、
特に心臓関連のバイタルサインの形態の良好な維持をもたらす。
【００２７】
　別の好ましい実施形態では、処理装置はさらに、決定されたエンベロープ信号に基づい
て、第１の生理的イベントと第２の生理的イベントとの間の時間間隔を推定する推定ユニ
ットを有する。このようにして、本発明は、外部推定ユニットに依存しないように時間間
隔を推定することを可能にする。さらに、そのように推定された時間間隔は非常に正確で
信頼できるものである。好都合にも、エンベロープ信号を信頼性高く調整することができ
る。
【００２８】
　他の好ましい一実施形態において、推定ユニットは、決定されたエンベロープ信号の自
己相関を計算するように構成される。このようにして、第１及び第２の生理的イベント、
特に第１及び第２の心臓血管イベントの間の時間間隔が正確に推定される。
【００２９】
　他の好ましい一実施形態において、推定ユニットは、被験者の心臓周期の大動脈弁開放
と大動脈弁閉鎖との間の時間間隔を推定するように構成される。このようにして、そのよ
うに推定された時間間隔に基づいて計算される調整係数は、決定されたエンベロープ信号
を調整するのに特に適している。好都合にも、被験者の大動脈弁開放及び大動脈弁閉鎖に
対応する心臓関連のバイタル信号を検出し、互いに高い信頼性で区別することができる。
【００３０】
　他の好ましい一実施形態において、前記入力ユニットは、被験者の腹背部方向で測定さ
れた前記加速度計信号を選択するように構成される。心臓によって引き起こされる力の大
部分は、身体の腹側－背側方向に現れるので、腹側－背側方向で測定された心臓震動信号
は被験者の心臓関連のバイタルサインを含む最も高い確率を有する。有利にも、本発明は
、高効率で加速度計信号を処理することができる。
【００３１】
　他の好ましい一実施形態において、前記エンベロープ決定ユニットは、下限閾値周波数
から上限閾値周波数までの周波数範囲内で前記加速度計信号の第１の部分を抽出する第１
のバンドパスフィルタ、前記加速度計信号の絶対値を生成する絶対値生成器、及び／又は
カットオフ周波数より高い、等しい、又は低い周波数の前記加速度計信号の第２部分を抽
出する第２バンドパスフィルタを有する。第１及び／又は第２のバンドパスフィルタを用
いて、不要な信号を除去する。絶対値生成器を用いて、加速度計信号の非負値を得る。好
都合にも、エンベロープ信号を高精度で決定することができる。
【００３２】
　他の好ましい一実施形態において、処理装置は、生理的イベントにそれぞれ関連する１
つ以上の最大値及び／又は最小値を、決定されたエンベロープ信号において検出するピー
ク検出ユニットをさらに有する。ピーク検出ユニットを使用して、生理学的イベント、特
にＡＯ、ＡＣ、ＭＯ、ＭＣ、ＲＥ及びＲＦなどの心臓血管イベントを検出することができ
る。有利にも、対応するバイタルサインを効果的に監視することができる。
【００３３】
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　他の好ましい一実施形態において、処理装置は、決定されたエンベロープ信号から１つ
以上の分類特徴を導出することによってピーク検出結果を分類する分類ユニットをさらに
有する。１つ以上の分類特徴は、エンベロープ信号の最大又は平均振幅、ピーク検出器に
よって検出されるピーク間間隔の平均及び分散、及びピーク検出結果と組み合わされたエ
ンベロープからの複数の心臓サイクルの形態における類似性を含み得る。複数の心臓サイ
クルの類似性を見ると、（Ｔｒｉｇｅｎｉｍｙ不整脈のような）早期心室収縮期の心臓周
期形態と通常の心臓周期形態とを区別することが有益であり得る。有利にも、本発明は、
異なる心臓周期のピーク間を確実に区別することを可能にし、被験者の監視されるバイタ
ルサインの信頼性がさらに高まる。
【図面の簡単な説明】
【００３４】
　本発明の上記その他の態様を、以下に説明する実施形態を参照して明らかにし、説明す
る。
【図１】患者のバイタルサインを監視する監視システムの概略図であり、該監視システム
は患者の身体に取り付けられている。
【図２】心電図（ＥＣＧ）信号と比較した心臓震動信号（ＳＣＧ）信号の一例を示す図で
ある。
【図３】（Ａ）～（Ｆ）は、心臓震動信号のさらなる例を示す図である。
【図４】一実施形態による処理装置を示す概略ブロック図である。
【図５】心臓震動信号の振幅の変調の例示的な測定結果を示す図である。
【図６】心臓震動信号の振幅の変調の例示的な測定結果を示す図である。
【図７】図４の処理装置の前処理ユニットを示す図である。
【図８】（Ａ）～（Ｄ）は、心臓震動信号の例示的な測定結果を示す図である。
【図９】他の実施形態による処理装置を示す図である。
【図１０】図１０及び図１０’は、他の実施形態によるさらに別の前処理ユニットを示す
図である。
【図１１】２つの心臓血管イベント間の時間間隔を推定する例示的な自己相関を示す図で
ある。
【図１２】他の実施形態による処理装置を示す図である。
【図１３】さらに別の実施形態による処理装置を示す図である。
【図１４】（Ａ）～（Ｃ）は、心臓震動測定の第１の例示的な結果を示す図である。
【図１５】（Ａ）～（Ｃ）は、心臓震動測定の第２の例示的な結果を示す図である。
【図１６】（Ａ）～（Ｃ）は、心臓震動測定の第３の例示的な結果を示す図である。
【図１７】図１の監視システムを示す概略的ブロック図である。
【図１８】（Ａ）～（Ｃ）は、他の実施形態による監視システムを示す図である。
【発明を実施するための形態】
【００３５】
　呼吸と心臓の信号とそれに対応するレート（ｒａｔｅ）は基本的なバイタルサインであ
る。呼吸数（ｒｅｓｐｉｒａｔｏｒｙ　ｒａｔｅ）は、一般病棟における患者監視にとっ
て最も重要なバイタルサインの１つである。通常、生体信号は、心電図（ＥＣＧ）を使用
する場合のように、人に取り付けられたセンサ電極を介して生成される。しかし、多くの
患者が一般病棟で長い時間を費やすので、ケーブルの取り付けを利用するＥＣＧベースの
解決策は通常目立ち、センサ電極が患者と、例えば身体部分の肌と直接接触することを意
味する。
【００３６】
　呼吸信号及び心臓信号は、例えば図１に示すように、患者の身体に取り付けられたバッ
テリー駆動の三軸加速度計によって、控えめな解決策を用いて監視することもできる。心
臓関連のバイタルサインを監視する際に使用するために心臓震動信号を処理する監視シス
テム１０の一実施形態を示す。監視システム１０は、加速度計と処理装置とを備えている
。これについては、後でより詳細に説明する。監視システム１０は、ポータブルシステム
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１４を形成するために、監視システム１０のケースとして機能する取り付け手段１２によ
り実施される。図１Ａに示すように、監視システム１０は、装着手段１２の内側部分に開
口１３を介して取り外し可能に導入され得る。装着後、片側の取り付け手段に固定された
帯状の閉鎖手段を用いて、帯状の閉鎖手段の他方の側１５を取り付け手段１２に接続する
ことにより、監視システム１０をロックできる。
【００３７】
　ポータブルシステム１４は、患者に着脱可能である。図１Ｂは、図１Ａの患者１６に取
り付けられたポータブルシステム１４に関するデカルト座標系を示す。
【００３８】
　監視システム１０を使用して、患者の心拍数を決定するため心臓震動信号を測定できる
。特に、心臓又は血液輸送の振動は、監視システム１０の加速度計を使用して直接的に測
定することができる。図２は、Ｃｒｏｗ　ｅｔ　ａｌ．，著「Ｒｅｌａｔｉｏｎｓｈｉｐ
　ｂｅｔｗｅｅｎ　ｓｅｉｓｍｏｃａｒｄｉｏｇｒａｍ　ａｎｄ　ｅｃｈｏｃａｒｄｉｏ
ｇｒａｍ　ｆｏｒ　ｅｖｅｎｔｓ　ｉｎ　ｔｈｅ　ｃａｒｄｉａｃ　ｃｙｃｌｅ」（Ａｍ
．　Ｊ．　Ｎｏｎｉｎｖａｓｉｖｅ　Ｃａｒｄｉｏｌ．，　ｎｏ．　８，　ｐｐ．　３９
－４６，　１９９４）に開示されたＳＣＧ信号を示す。特に、例示的なＥＣＧ信号と比較
した例示的なＳＣＧ信号（下側グラフ）が、図２に示されている。ＳＣＧ信号は、複数の
測定結果から平均されている。ＥＣＧ信号を使用して、ＳＣＧ信号を様々な部分に分割す
ることができる。この場合、ＳＣＧ信号と同時に測定されたＥＣＧ信号を使用することが
有利である。
【００３９】
　図２に示すように、対応するピーク及び／又は谷を検出することによって、ＳＣＧ信号
から複数の心臓血管イベントを抽出することができる。例えば、対応するピークを検出す
ることにより、ＳＣＧ信号から、心臓血管イベントである大動脈弁開放（ＡＯ）、大動脈
弁閉鎖（ＡＣ）、僧帽弁閉鎖（ＭＣ）及び僧帽弁開放（ＭＯ）を抽出することができる。
図２に矢印で示すように、ＡＯピーク及びＭＣピークは振動領域Ｓ１内に位置し、ＡＣピ
ーク及びＭＯピークは別の振動領域Ｓ２内に位置する。特に、Ｓ１振動は収縮期収縮に関
連し、Ｓ２振動は収縮末期に関連する。
【００４０】
　図３は、ＥＣＧ測定と比較したＳＣＧ測定の別の例を示す。図３Ａにおいて、７００ｍ
ｓの時間にわたって仰臥位にある患者の複数のＥＣＧ信号が示されている。ここでは、最
初の１００ｍｓ内にＲピークが見られ、続いて約２５０ｍｓでＴピーク、最後に約５５０
ｍｓで次の心臓サイクルのＰピークが見られる。文字Ｑ、Ｒ、Ｓ、Ｔ、Ｐは、ＥＣＧ信号
で検出されたＱ波、Ｒ波、Ｓ波、Ｔ波、Ｐ波を示す。Ｒ－Ｒ期間に関連する心臓周期には
一般的に変化があるので、測定の最初の部分のみ、すなわち、ＯＲＳ複合体が見える時間
０から始まる心臓周期の最初の７００ｍｓが示されている。
【００４１】
　ＥＣＧ信号は、好ましくは、図３Ｂ及び図３Ｃの加速度計データをセグメント化するた
めに使用される。ここでは、図３ＡのＥＣＧ信号と同じ期間に測定された、患者の皮膚に
垂直な腹側－背側方向に対応するｚ軸の加速度計データのみが示されている。さらに、Ｓ
ＣＧ信号は、バンドパスフィルタを用いてフィルタリングされ、１０ないし４０Ｈｚの周
波数範囲内の信号部分のみが考慮される。
【００４２】
　図３Ｂでは、吸気の終わりの複数のＳＣＧ信号が示されている。心臓血管イベントＡＯ
、ＡＣ、ＭＯ及びＭＣに対応する複数のピークが結果中に見られる。図３Ｃでは、図３Ｂ
に示すＳＣＧ信号に加えて、呼気の終わりに測定されたＳＣＧ信号が示されている。呼気
の終わりに測定されたＳＣＧ信号は実線で示され、吸気の終わりで測定されたＳＣＧ信号
は破線で示されている。それは、２つの段階、すなわち吸気の終わりと呼気の終わりとの
間の平均化プロセスの間で区別される。この差別化のために、呼吸誘導プレチスモグラフ
ィー（ｒｅｓｐｉｒａｔｏｒｙ　ｉｎｄｕｃｔｉｖｅ　ｐｌｅｔｈｙｓｍｏｇｒａｐｈｙ
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（ＲＩＰ））バンド（以後、「レスピバンド（ｒｅｓｐｉｂａｎｄ）」と呼ぶ）を使用し
て患者の（呼吸量を示す）呼吸信号を捕捉する。
【００４３】
　図３Ｄに、図３Ａに示した複数のＥＣＧ信号から平均化された平均ＥＣＧ信号が示され
ている。図３Ｅに、図３Ｂに示した複数のＳＣＧ信号から平均化された平均ＳＣＧ信号が
示されている。図３Ｆに、図３Ｃに示した複数のＳＣＧ信号から平均化された平均ＳＣＧ
信号が示されている。図３Ｄ－３Ｆでは、吸気の終わりにＡＯが大きく、呼気の終わりと
比べてＡＣが小さいことが分かる。したがって、ＡＯ／ＡＣピークの比は呼吸段階を示す
。
【００４４】
　図３Ａないし３Ｆの結果は、図２に示すように、Ｃｒｏｗらの結果と高い一致を示す。
【００４５】
　図４は、被験者の心臓関連のバイタル信号を監視する際に使用する加速度計信号を処理
する処理装置１８を示す。処理装置１８は、前処理ユニット２０と、ピーク検出ユニット
２２と、分類ユニット２４とを備える。前処理ユニットは、図１Ｂにおいて上述した少な
くとも１回、好ましくは３つの空間方向について測定された加速度計信号を受信するよう
に構成される。図４に示すように、監視される被験者に対する３つの空間方向ｘ、ｙ、ｚ
の心臓震動信号１７ａ－ｃは、前処理ユニット２０によって受信される。前処理ユニット
２０は、入力加速度計信号１７ａ－ｃのエンベロープ信号２１を決定するエンベロープ決
定ユニット１９（図７）を有する。ピーク検出ユニット２２は、決定されたエンベロープ
信号２１内の１つ以上の最大値及び／又は最小値を検出するように構成され、各最大値及
び／又は最小値は、心臓血管イベントに関連する。例えば、ピーク検出ユニット２２は、
エンベロープ信号２１内のＡＯイベントを検出するように構成することができる。
【００４６】
　１つ以上の最大値及び／又は最小値を検出した後、対応する心臓血管イベント（破線の
矢印２３’で示す）に関連する最大値／最小値を含むデータセットを出力し得る。さらに
、エンベロープ信号２１と、最大／最小に関連する心臓血管イベントを示す１つ以上のイ
ンジケータとを含む新しいデータセットを、心拍数などのバイタルサインを導出するため
に、（矢印２５で示すように）出力することができる。
【００４７】
　さらに、心臓イベントから、呼吸数を求めることもできる。これは、Ｋ．　Ｐａｎｄｉ
ａ，　Ｏ．　Ｔ．　Ｉｎａｎ，　Ｇ．Ｔ．Ａ．　Ｋｏｖａｃｓ、及びＬ．　Ｇｉｏｖａｎ
ｇｒａｎｄｉ著「Ｅｘｔｒａｃｔｉｎｇ　ｒｅｓｐｉｒａｔｏｒｙ　ｉｎｆｏｒｍａｔｉ
ｏｎ　ｆｒｏｍ　ｓｅｉｓｍｏｃａｒｄｉｏｇｒａｍ　ｓｉｇｎａｌｓ　ａｃｑｕｉｒｅ
ｄ　ｏｎ　ｔｈｅ　ｃｈｅｓｔ　ｕｓｉｎｇ　ａ　ｍｉｎｉａｔｕｒｅ　ａｃｃｅｌｅｒ
ｏｍｅｔｅｒ」（Ｐｈｙｓｉｏｌ．　Ｍｅａｓ．　ｖｏｌ．　３３，　ｐｐ．　１６４３
－１６６０，　２０１２）から、呼吸情報がＡＯ、ＡＣ、ＭＯ及びＭＣイベントにより得
られることが知られている。
【００４８】
　これらのイベントの振幅の変調を見ると、図５の例を介して呼吸波を求められることを
示し得る。
【００４９】
　心臓イベントのピークの変調は、呼吸数（ｒｅｓｐｉｒａｔｉｏｎ－ｒａｔｅ）に関す
る情報を与えるだけでなく、心臓イベントの時間差の変調も、呼吸数に関する情報を提供
することが知られている。これは図６に示した。心臓イベントの時間差と振幅の両方の変
調は、呼吸速度の間接的な測定値である。それらは、加速度計による呼吸速度の直接測定
と組み合わせる必要がある。より具体的には、加速度計の傾きは、胸部運動の直接的な測
定値となる。しかしながら、これは本発明の範囲外である。
【００５０】
　好適には、エンベロープ信号２１及び対応する心臓血管イベントに関連する最大／最小
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を含むデータセット２３は、分類ユニット２４によってさらに処理される。分類ユニット
２４は、エンベロープ信号２１から１つ以上の分類特徴を導出することによってピーク検
出結果を分類する。具体的には、分類ユニット２４は、例えば８秒など所定の時間長のエ
ンベロープ信号２１の一部に基づいて１つ以上の分類特徴を計算し、ピーク検出結果を「
良好」又は「不良」と分類する。例えば、監視される被験者が大きい動きアーティファク
トを示した場合、対応する動き特徴を分類ユニット２４によって求めても良い。分類ユニ
ット２４は、好ましくは８秒のウィンドウ内の対応するピーク検出でエンベロープ信号を
「不良」として分類する。その結果、これらの時間ウィンドウに対して決定されたエンベ
ロープ信号及び／又はこれらの時間ウィンドウに対して入力された加速度計信号は、「不
良」として分類される。分類のラベル付けは、矢印２７で示すように出力され得る。
【００５１】
　好ましくは、分類ユニット２４は、波形形状モデルに基づいてピーク検出結果を分類す
るように構成される。特に、心臓周期における形態の類似性が利用される。留意点として
、「ピーク」という用語は、本出願の範囲内では最大値と最小値の両方を指す。
【００５２】
　図７には、図４の前処理ユニット２０のエンベロープ決定ユニット１９が示されている
。エンベロープ決定ユニット１９は、加速度計信号１７ａ－ｃの周波数範囲内の部分を抽
出するバンドパスフィルタ（ＢＰＦ）２６を有する。好ましくは、ＢＰＦ２６は、上限閾
値周波数４０Ｈｚ及び下限閾値周波数１０Ｈｚを選択することによって、主として５Ｈｚ
までの低周波数で呼吸に関連する信号をフィルタアウト（ｆｉｌｔｅｒ　ｏｕｔ）するよ
うに構成される。続いて、それぞれが空間方向又は軸を表すバンドパスフィルタリングさ
れた加速度計信号１７ａ－ｃは絶対値生成器２８によって処理される。絶対値生成器２８
は３軸のそれぞれの絶対値を計算する。
【００５３】
　次いで、ＳＣＧ信号としてそれぞれ考えられる加速度計信号１７ａ－ｃの絶対値が加算
器３０によって加算され、単一の加速度計信号３１が得られる。加速度計信号３１は、そ
の後、エンベロープフィルタ３２に送られる。エンベロープフィルタ３２は、ローパスフ
ィルタ（ＬＰＦ）３４を有し、任意的にハイパスフィルタ（ＨＰＦ）３６も有し、ベース
ライン（ＤＣ）信号を除去する。ＬＰＦ３４は、カットオフ周波数よりも低い周波数でＳ
ＣＧ信号の一部を抽出するように構成され、ＨＰＦ３６は、カットオフ周波数よりも高い
（以下、以上の）周波数でＳＣＧ信号の一部を抽出するように構成されている。好ましく
は、ＬＰＦ３４及び／又はＨＰＦ３６のカットオフ周波数は、具体的な患者グループの心
拍数の期待範囲に応じて変化させることができる。例えば、より若い年齢グループは、よ
り高いカットオフ周波数を有することが好ましい。エンベロープフィルタ３２を使用して
、ＳＣＧ信号３１のエンベロープを計算することができる。
【００５４】
　図８は、同じ時間ウィンドウに対する４つの異なる測定の結果を示す。図８Ａは、レス
ピバンド（ｒｅｓｐｉｂａｎｄ）信号を示す。レスピバンド信号は振動的挙動を示す。図
８Ｂは、同じ患者のＥＣＧ信号を示す。図８Ｃは、ＢＰＦ２６を通過した後の、図９のＳ
ＣＧ信号１７ｃに対応するｚ軸のバンドパスフィルタリングされた加速度計信号を示して
いる。ここで、ＡＯイベントとＡＣイベントの（時間及び／又は振幅の）変調を介した呼
吸速度の測定が示され、比ＡＯ／ＡＣは呼吸速度に関する情報を与える。図８Ｄは、第１
エンベロープ信号（破線）と第２エンベロープ信号（実線）を示しており、両エンベロー
プ信号は、図９のエンベロープ決定ユニット１９を用いて決定されている。特に、ＬＰＦ
３４のカットオフ周波数は、図８Ｄから分かるように、第１のエンベロープ信号（破線の
曲線）と比較して第２のエンベロープ信号（実線の曲線）では下げられている。両方のエ
ンベロープ信号は、周期的挙動を示し、複数の周期的な最大及び最小を有し、これには第
１エンベロープ信号の最小値３７と第２エンベロープ信号の最小値３９が含まれる。最小
値３７，３９はＡＣイベントに対応する。図８Ｄから分かるように、第２のエンベロープ
信号の最小値３９は、第１のエンベロープ信号の最小値３７よりも大幅に振幅が小さい。
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これは、ＬＰＦ３４の低いカットオフ周波数のために、第２のエンベロープ信号のＡＣイ
ベントが第１のエンベロープ信号より強く抑制されていることを示す。
【００５５】
　図９は、前処理ユニット２０ｉを含む別の処理装置１８’を示し、前処理ユニット２０
ｉは、信号入力ユニット３８、エンベロープ決定ユニット４０、信号調整ユニット４２、
及び計算ユニット４４を備える。被験者１６から測定されたＳＣＧ信号１７は、信号入力
ユニット３８に入力され、続いてエンベロープ決定ユニット４０で処理される。エンベロ
ープ決定ユニット４０は、図９に示すエンベロープ決定ユニット１９であってもよく、エ
ンベロープ信号４１を決定する。調整されたエンベロープ信号を生成するために、エンベ
ロープ信号４１は信号調整ユニット４２によって生成される。この目的のために、エンベ
ロープ信号４１は、被験者１６の第１の心臓血管イベントと第２の心臓血管イベントとの
間の推定時間間隔４５に基づいて計算ユニット４４によって計算される調整係数４３と乗
算される。時間間隔４５は、推定ユニット４６により推定される。図９に示す実施形態で
は、推定ユニット４６は、処理ユニット１８’とは別に構成されている。あるいは、処理
ユニット１８’は推定ユニット４６を含んでもよい。
【００５６】
　図１０は、図９の処理ユニット１８’の代替的な前処理ユニット２０ｉｉを示す図であ
る。エンベロープ決定ユニット４０は、図９を参照して特定されたバンドパスフィルタ２
６及び絶対値生成器２８を備える。さらに、エンベロープ決定ユニット４０はローパスフ
ィルタ３５を備えている。信号入力ユニット３８に入力されたＳＣＧ信号１７は、バンド
パスフィルタ２６によってバンドパスフィルタリングされる。好ましくは、ＳＣＧ信号１
７は、ｚ軸のみの加速度計信号を含み、ｚ軸は被験者１６の腹側－背側（ｖｅｎｔｒａｌ
－ｄｏｒｓａｌ）方向に対応する。さらに好ましくは、ＢＰＦ２６の周波数範囲は１０乃
至４０Ｈｚから選択される。次に、バンドパスフィルタリングされたＳＣＧ信号は、ＬＰ
Ｆ３５によって処理される前に、ＡＢＳ２８によって処理される。ＬＰＦ３５は、バンド
パスフィルタリングされたＳＣＧ信号の絶対値から、好ましくは８Ｈｚのカットオフ周波
数を用いてエンベロープ信号４１を抽出するように構成されている。このようにして、信
号部分、特にＡＯ及びＡＣイベントに対応するピークがエンベロープ信号４１中に良好に
維持される。
【００５７】
　エンベロープ信号４１は、続いて、信号調整ユニット４２によって調整される。信号調
整ユニット４２は、エンベロープ信号４１と調整係数４３とを乗算する。調整係数４３は
、計算ユニット４４によって計算される。特に、計算ユニット４４は、エンベロープ決定
ユニット４０により決定されたエンベロープ信号４１に基づいて調整係数４３を計算する
。さらに、調整係数４３は、時間シフトされたエンベロープ信号４９に基づいて計算され
る。時間シフトされたエンベロープ信号４９は、信号調整ユニット４２からの調整された
エンベロープ信号４７を、推定ユニット４６を用いて求めた時間間隔４５だけ遅延させる
ことにより、求められる。推定ユニット４６は、図１０の前処理ユニット２０ｉｉと一体
化され、ＬＰＦ３５から出力されたエンベロープ信号４１に基づいて時間間隔を推定する
。
【００５８】
　好ましくは、時間間隔４５は、ＳＣＧエンベロープ４１の自己相関を用いて推定される
。さらに好ましくは、推定される時間間隔４５は、左心室駆出時間（ＬＶＥＴ）である。
これは、同じ心臓周期内のＡＯイベントとその後のＡＣイベントとの間の時間間隔である
。例示的な自己相関信号が図１１に示す。自己相関は８秒の時間ウィンドウに対して計算
されている。時間は遅れ数（ｌａｇ　ｎｕｍｂｅｒ）によって示されている。自己相関信
号は、６２．５Ｈｚでサンプリングされた入力信号を使用して計算される。これは、遅れ
数１２５が２秒に相当することを意味する。図１１から分かるように、自己相関は、遅れ
数０から減少する。第１の最小値の後、自己相関は再び増加し、第１のローカル最大値は
遅れ数２０にあり、これは約３２０ｍｓの時間に相当する。遅れ数０と遅れ数２０との間
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の時間間隔は、ＬＶＥＴとして決定される。自己相関の次のピークは、第２の破線によっ
て示されるように、遅れ数が約４２のところに現れる。遅れ数０と遅れ数４２の第２のピ
ークとの間の時間間隔は、心拍周期ＴＨＲに対応する。これは心拍数の逆数である。した
がって、ＬＶＥＴを見つけるアルゴリズムは、遅れ数１から始まる第１の極大値を見つけ
ることに基づき得る。この特定の例では、心臓周期は時間的に一定であり、これにより遅
れ数４２で明確な増加をもたらすことに留意されたい。しかし、心拍数が不規則な状況で
は、必ずしもそうはならない。
【００５９】
　エンベロープ信号４７が推定された時間間隔４５の量だけ時間的に遅延された後（時間
シフトされたエンベロープ信号４９をもたらす）、計算ユニット４４は、好ましくは主関
数を用いて調整係数４３を計算する。特に、プライマリ関数の形式は次のとおりである：
【００６０】
【数１】

ｆ（ｘ、ｙΔ）は補助関数（ｓｅｃｏｎｄａｒｙ　ｆｕｎｃｔｉｏｎ）であり、ここでｘ
は、エンベロープ決定ユニット４０により決定されたエンベロープ信号４１を表し、ｙΔ

は、推定ユニット４６によって供給される時間遅延エンベロープ信号４９を表す。好まし
くは、主関数Ｇは利得関数であり、補助関数ｆ（ｘ、ｙΔ）は次の形式を有する：
【００６１】
【数２】

　量ε及びγは所定のパラメータであり、ここで、εは、補助関数ｆが０に等しい分母を
有することを防止するように選択され、γは、特定の心臓血管イベントについてのエンベ
ロープ信号の抑制量を設定するために選択される。好ましくは、γの値は１以上である。
【００６２】
　好ましい実施形態では、量ｙΔは、ＬＶＥＴだけ遅延されたエンベロープ信号４９を表
す。したがって、主関数Ｇ（ｘ、ｙΔ）は、量ｘ及びｙΔを変数として用い、量γ及びε
を所定の定数パラメータとして用いる。特に、主関数Ｇ（ｘ、ｙΔ）は、補助関数ｆ（ｘ
、ｙΔ）の計算値と定数値ｃのうちの小さい方の値を決定するように構成され、ｃは好ま
しくは１に等しい。
【００６３】
　補助関数ｆ（ｘ、ｙΔ）の計算値及び定数値ｃのうちのそのように決定されたより小さ
い値が、調整係数４３として選択される。ｃは好ましくは１に等しい。以下では、図９の
処理ユニット１８’、特に前処理ユニット２０ｉ、２０ｉｉの機能の動作について、心臓
血管イベントＡＯ及びＡＣを例として説明する。心臓関連のバイタル信号を監視するため
のＳＣＧ信号を検出する場合、ＡＯイベントに対応するピークと比較して、ＡＣイベント
に対応するピークがエンベロープ信号で抑制されることが望ましい。ＡＯイベントは正常
な心拍数挙動に対応し、被験者の心拍数の信頼できる決定を可能にするからである。エン
ベロープ信号４７が、ＡＯイベントに対応する保存されたピークを効果的に示し、ＡＣイ
ベントに対応する抑制されたピークを示す場合については、ＬＶＥＴによって遅延された
エンベロープ信号４９を表す量ｙΔは、調整前のエンベロープ信号４１を表す量ｘがＡＣ
イベントのピークを含むのと同じ時間ウィンドウ内のＡＯイベントのピークを含む。これ
は、測定中にＬＶＥＴが基本的に一定のままであり、ＡＯイベントのピークがＡＣイベン
トと比較してより高い信号強度を有するという仮定に基づいている。しかしながら、後者
の仮定は必ずしも満たされない。例えば、患者に不整脈があるとき、十分な心拍出量のな
いＡＯピークが時々検出されることがあるからである。
【００６４】
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　その結果、利得関数Ｇ（ｘ、ｙΔ）の値は０に近く、調整されたエンベロープ信号４７
はＡＣイベントに対応するピークを事実上抑制する。好ましい実施形態では、利得関数Ｇ
（ｘ、ｙΔ）の値は、エンベロープ信号４１と乗算される前に時間的に平滑化され得る。
例えば、高速平滑化と低速平滑化からなる非対称時間平滑化が適用され得る。高速平滑化
を用いて平滑化された調整係数が適用されて、エンベロープ信号４１の信号強度が増加す
る第１の領域においてエンベロープ信号４１が調整される。また、エンベロープ信号の信
号強度が低下する領域では、低速平滑化を用いて平滑化された調整係数を適用してエンベ
ロープ信号を調整する。さらに好ましくは、低速平滑化は、高速平滑化で利用されるもの
よりも大きな時定数及び／又はメモリ量を利用する。有利なことに、調整されたエンベロ
ープ信号のＡＣピークは、調整されたエンベロープ信号の「テール（ｔａｉｌ）」の漸進
的な修正又は利得が依然として維持されている間に事実上抑制され、エンベロープ信号内
のＡＯイベント及び残留ＡＣイベントのピークの形態の維持が改善される。
【００６５】
　調整前のエンベロープ信号４１を表す量ｘがＡＯイベントのピークを含む時間ウィンド
ウでは、ＬＶＥＴによって遅延されたエンベロープ信号４７を表す量ｙΔは小さく、従っ
て、利得関数Ｇ（ｘ、ｙΔ）、それゆえ調整係数は１に等しい。量ｙΔが小さい理由は、
図１０の前処理ユニット２０ｉｉのフィードバックループ５１のためである。これは、第
１の心臓周期のＡＣイベントとその後の心臓周期のＡＯイベントとの時間差がＬＶＥＴ時
間に近いか又は等しくても、２つの心臓周期は、互いに事実上区別できることを意味する
。第１の心臓周期のＡＣイベントに対応するピークは、同じ心臓周期のＡＯイベントによ
って抑制されるからである。
【００６６】
　上記の正常な心臓関連の振る舞いは、常にそうであるとは限らず、特に、患者が効果的
でない心拍のような不規則な心拍に苦しんでいる場合にそうでなくなる。この場合、ＡＣ
ピークの効果的な抑制を達成するために、パラメータγを増加させてもよく、例えばγ＝
３を使用し得る。
【００６７】
　したがって、本発明は、不規則な心拍数が生じた場合であってもピーク検出を正確に分
類することを可能にする。特に、ピーク検出結果は、ＡＣピークがＡＯピークと比較して
同様の又はより高い振幅を有している時、及び／又はＡＣピークに、決定されたエンベロ
ープ信号における後続の心臓サイクルのＡＯピークが続く時であっても、信頼できる。言
うまでもなく、ＡＯ及びＡＣイベントを含む前述の例は、本発明を用いる多くの可能性の
１つである。特に、推定された時間間隔は、ＬＶＥＴと異なる場合がある。
【００６８】
　図１４に見られるように、次の心臓周期のＡＯピークが、現在の心臓周期のＡＣピーク
と一体化（ｍｅｒｇｅ）した状況に対して、前処理ユニット２０ｉｉｉのさらなる好まし
い実施形態を図１０’に示す。ここで、計算ユニット４４は、好ましくは、以下の形式を
有する調整係数４３を計算する主関数を使用する：
【００６９】
【数３】

ここで、ｆ（ｘ、ｙΔ、ｙΔ２）は補助関数であり、ｘはエンベロープ決定ユニット４０
から決定されたエンベロープ信号４１を表し、ｙΔは推定ユニット４６により供給される
正の時間シフトされた（すなわち遅延された）エンベロープ信号４９を表し、ｙΔ２は、
時間的に先読みする負の時間シフトされたエンベロープ信号４９’を表す。遅延ユニット
４６’でエンベロープ信号４１を遅延させ、推定ユニット４６への入力としてエンベロー
プ信号４１を提供することによって、先読みを可能にすることができる。遅延ユニット４
６’の遅延値は、推定ユニット４６により計算される遅延のワーストケース（最大）値に
応じてアプリオリに選択し得る。好ましくは、主関数Ｇは利得関数であり、補助関数ｆ（
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ｘ、ｙΔ、ｙΔ２）は次の形式を有する：
【００７０】
【数４】

【００７１】
　図１２は、図９－８に示す前処理ユニット２０ｉ、２０ｉｉ、図４に示す検出ユニット
２２及び分類ユニット２４を備える代替的な処理ユニット５４を示す。このようにして、
前処理ユニット２０ｉ、２０ｉｉによって提供される調整されたエンベロープ信号４７は
、検出ユニット２２によって処理されて、心臓血管イベントにそれぞれ関連する１つ以上
のピークを検出する。ピーク検出の結果は、図４を参照して説明した場合と同様に、分類
ユニット２４により分類される。好適な実施形態では、前処理された信号４７は、分類ユ
ニット２４の入力として提供される。
【００７２】
　図１３は、図４に示す前処理ユニット２０と図９－８に示す前処理ユニット２０ｉ、２
０ｉｉとの両方を備える別の代替的な処理ユニット５６を概略的に示す。特に、両方の前
処理ユニット２０、２０ｉ、２０ｉｉは、ピーク検出ユニット２２及び分類ユニット２４
と相互作用するように構成されている。この場合、ピーク検出及び結果として前処理ユニ
ット２０からの決定されたエンベロープが「不良」と分類された場合、他の前処理ユニッ
ト２０ｉ、２０ｉｉを用いて、図９－８を参照して説明したのと同じ方法でＳＣＧ信号を
処理する。好ましい実施形態では、１つ以上の前処理ユニット２０，２０ｉ、２０”から
の前処理信号が、分類ユニット２４の入力として供給される。好ましくは、ＳＣＧ信号１
７ｃのみが前処理ユニット２０ｉ、２０ｉｉによって処理される、ＳＣＧ信号１７ｃは、
患者の身体の腹背部方向のＺ軸に対応し得る。さらに好ましくは、前処理ユニット２０ｉ
、２０ｉｉは、図１３の破線矢印５２で示すように、分類ユニット２４によって起動可能
である。
【００７３】
　あるいは、２つの処理ユニットが次々と接続され、一方は図４に示す処理ユニット１８
であり、他方は図１２に示す処理ユニット５４であってもよい。
【００７４】
　図１４乃至図１６は、ＳＣＧ信号処理の例示的な測定結果を示す。図１４（ａ）は、調
整ユニットにより調整される前に決定された第１エンベロープ信号（実線）と、信号調整
ユニットを用いて第１エンベロープ信号を調整した後に得られた第２エンベロープ信号（
破線）とを示す。第１及び第２エンベロープ信号は両方とも、複数の最大ピークを示す。
破線の円で示されるピーク５７ａ、ｂはＡＯイベントに対応し、第１及び第２エンベロー
プ信号の両方で検出される。さらに、２つのエンベロープ信号で検出された２つのピーク
５７ａ、ｂは、基本的に互いに重なっている。これは、第２エンベロープ信号にピーク５
７ｂを生成するために、このピーク５７ａの位置で第１エンベロープ信号を調整するため
に適用される調整係数が、基本的に１に等しいことを意味する。これは、本発明がエンベ
ロープ信号内のＡＯピークを効果的に保存できることを示す。
【００７５】
　後続のピーク５８ａ、ｂは両方のエンベロープ信号においても見ることができ、ピーク
５８ａ、ｂはＡＣイベントに対応する。図１４Ａから分かるように、第２のエンベロープ
信号で検出されたピーク５８ｂの振幅は、第１のエンベロープ信号で検出されたピーク５
８ａに比べて顕著に抑制されている。これは、本発明がエンベロープ信号内のＡＣピーク
を効果的に抑制できることを示す。
【００７６】
　図１４（ｂ）は、図１４（ａ）に示すＳＣＧ信号に対応するＥＣＧ信号（上段グラフ）
とプレチスモグラフ信号（下側グラフ）を示している。
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【００７７】
　図１４Ｃは、７００秒の時間ウィンドウ（図１４Ａでは１０秒）にわたる、図１４Ａに
示す第２のエンベロープ信号から得られた心拍数を示す。心拍数測定の分解能は８秒であ
り、これは８秒ごとに心拍数が計算されることを意味する。図１４Ｂから分かるように、
そのように求められた心拍数は、毎分約１００回の拍動であり、これは同じ患者の心電図
から決定された心拍数によく一致している。
【００７８】
　図１５Ａは、図１４Ａと比較して基本的に同じ結果を示す。図１５（ｂ）は、図１５（
ａ）に示すＳＣＧ信号に対応するＥＣＧ信号（上段グラフ）とプレチスモグラフ信号（下
側グラフ）を示している。図１５Ａの第２エンベロープ信号から導出された心拍数が図１
５Ｃに示されており、そのように求められた心拍数が毎分約９０拍であり、それによって
心電図から決定された心拍数とよく一致している。
【００７９】
　図１６Ａは、図１４Ａ及び図１５Ａに示されたものと同様の、第１及び第２エンベロー
プ信号の別のセットを示す。図１６Ａの信号対雑音比（ＳＮＲ）は、図１４Ａ及び図１５
Ａに比べて非常に低い。それにもかかわらず、図１６Ａの第２のエンベロープ信号（破線
の曲線）から求められる心拍数は、図１６Ｃに示すように毎分約６０回であり、それによ
り、図１６Ｂ（上のグラフ）に示すように、同じ患者のＥＣＧから決定される心拍数とよ
く一致している。図１６Ｂはまた、図１６Ａに示すＳＣＧ信号に対応するプレチスモグラ
フ信号（下側グラフ）を示す。これは、本発明が、ＳＮＲが低くても、心臓関連のバイタ
ルサインの信頼できる結果を得ることができることを示す。
【００８０】
　図１７は監視システム１０を示す。これは、患者１６に取り付けられる加速度計４８と
、図９に示されている処理ユニット１８’とを備える。処理ユニット１８’は前処理ユニ
ット２０ｉ、２０ｉｉを含む。加速度計４８によって測定された加速度計信号５９は、被
験者１６の心臓関連のバイタルサインを監視する処理ユニット２０ｉ、２０ｉｉによって
処理される。好ましくは、監視システム１０はさらに、処理ユニット１８’の処理結果を
表示するディスプレイを有する。特に、以下の信号のうちの１つ以上が表示されてもよい
：ＳＣＧ信号、調整前後のエンベロープ信号、エンベロープ信号で検出された１つ以上の
ピークを示す１つ以上のインジケータ、ピーク検出の分類を示す１つ以上のラベル、及び
／又は調節前後のエンベロープ信号から導出された心拍数。さらに好ましくは、処理ユニ
ット１８’は、ＳＣＧ信号からの処理結果と同時に、又は異なる時間間隔に対して、ＥＣ
Ｇ信号を受信及び／又は表示するように構成することができる。
【００８１】
　図１８Ａは、監視システム１０’の実施形態を示す。これはハウジングを有し、加速度
計がハウジング内にあり、処理ユニット１８’もハウジング内に組み込まれている。さら
に、心拍数及び呼吸数は、無線接続を介して中央ステーション又は一般的な患者監視に間
欠的に送信され、それによって電力消費を低減する。電力も、ハウジング内にあるバッテ
リーを介して供給される。さらに、監視システム１０’を機械的に固定する取り付け手段
１２が設けられ、これによって図１８Ｂに示すポータブルシステム１４’が形成される。
【００８２】
　図１８Ｃに示すように、ポータブルシステム１４’を患者１６の身体部分に取り付ける
ことができる。取り付け手段１２の閉鎖手段１５は、監視システム１０’のハウジングの
固定を強化するために折り畳むことができる。さらに、取り付け手段１２により、新しい
使い捨て接着剤を使用せずに、バッテリーが消耗した装置を、バッテリーが再充電された
新しい装置に交換することができる。
【００８３】
　本発明を、図面と上記の説明に詳しく示し説明したが、かかる例示と説明は例であり限
定ではなく、本発明は開示した実施形態には限定されない。請求項に記載した発明を実施
する際、図面、本開示、及び添付した特許請求の範囲を研究して、開示した実施形態のそ
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【００８４】
　請求項において、「有する（ｃｏｍｐｒｉｓｉｎｇ）」という用語は他の要素やステッ
プを排除するものではなく、「１つの（「ａ」又は「ａｎ」）」という表現は複数ある場
合を排除するものではない。単一の要素又はその他のアイテムが請求項に記載した複数の
ユニットの機能を満たすこともできる。相異なる従属クレームに手段が記載されているか
らといって、その手段を組み合わせて有利に使用することができないということではない
。
【００８５】
　コンピュータプログラムは、光記憶媒体や他のハードウェアとともに、又はその一部と
して供給される固体媒体などの適切な媒体に記憶／配布することができ、インターネット
や有線又は無線の電気通信システムなどを介して他の形式で配信することもできる。
【００８６】
　請求項に含まれる参照符号は、その請求項の範囲を限定するものと解してはならない。

【図１（Ａ）】 【図１（Ｂ）】

【図２】
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【図３】 【図４】

【図５】

【図６】

【図７】

【図８】

【図９】
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【図１０】

【図１０－１】

【図１１】

【図１２】

【図１３】

【図１４】 【図１５】
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【図１６】 【図１７】

【図１８（Ａ）】

【図１８（Ｂ）】 【図１８（Ｃ）】
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