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(57)【特許請求の範囲】
【請求項１】
　脳血液動態測定装置であって、
　少なくとも１つのプロセッサであって、前記少なくとも１つのプロセッサは、
　　対象者の脳と関連付けられた第１の信号を受信することであって、前記第１の信号は
、第１の波形期間を有し、かつ前記対象者の脳の血液動態特性を示すことと、
　　前記対象者の脳と関連付けられた第２の信号を受信することであって、前記第２の信
号は、第２の波形期間を有し、かつ前記対象者の脳の血液動態特性を示すことと、
　　前記第１の信号および前記第２の信号を４０ｍｓ以内に相互に同期させることと、
　　前記同期された第１の信号と前記第２の信号との間の少なくとも１つの差を決定する
ことと、
　　脳動脈閉塞の変化を診断するための情報を出力することであって、前記情報は、前記
同期された第１の信号と前記第２の信号との間の少なくとも１つの差に基づいていること
と、
　を行うように構成される、プロセッサ、
を含み、
　前記同期された第１の信号と前記第２の信号との間の少なくとも１つの差を決定するこ
とは、
　前記第１の波形期間についてのシグネチャーフィーチャの第１の値、および前記第２の
波形期間についてのシグネチャーフィーチャの第２の値を決定することと、
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　前記第１の値の第１の分布、および前記第２の値の第２の分布を決定することと、
　前記第１の分布の第１の特徴値と前記第２の分布の第２の特徴値の間の差として前記少
なくとも１つの差を決定すること
を含む、脳血液動態測定装置。
【請求項２】
　前記第１の信号は、前記対象者の脳の第１の脳半球の血液動態特性を示し、前記第２の
信号は、前記対象者の脳の第２の脳半球の血液動態特性を示す、請求項１の脳血液動態測
定装置。
【請求項３】
　同期することは、心臓周期のうち少なくとも一部について行われる、請求項１の脳血液
動態測定装置。
【請求項４】
　同期することは、心臓Ｒ波について行われる、請求項３の脳血液動態測定装置。
【請求項５】
　４０ｍｓ以内に同期することは、０．１ｍｓ以内に同期することを含む、請求項１の脳
血液動態測定装置。
【請求項６】
　前記第１の分布は、ピークによって特徴付けられ、前記第１の特徴値は、前記ピークの
値および前記ピークの幅の少なくとも１つである、請求項１の脳血液動態測定装置。
【請求項７】
　前記シグネチャーフィーチャは、第１のピーク、第２のピーク、第３のピーク、第１の
最小値、第２の最小値および第３の最小値のうちの１つである、請求項１の脳血液動態測
定装置。
【請求項８】
　前記第１の値は、前記シグネチャーフィーチャの振幅およびタイミング遅延のうちの１
つを含む、請求項１の脳血液動態測定装置。
【請求項９】
　前記プロセッサは、前記同期された第１の信号と第２の信号との間の前記少なくとも１
つの差の経時的変化に基づいて、神経状態を診断するための情報を出力するようにさらに
構成される、請求項１の脳血液動態測定装置。
【請求項１０】
　前記プロセッサは、前記第１の信号および前記第２の信号が受信されたときに前記第１
の信号および前記第２の信号をリアルタイムで同期させるようにさらに構成される、請求
項１の脳血液動態測定装置。
【請求項１１】
　前記プロセッサは、
　前記第１の信号および前記第２の信号をメモリ中に保存することと、
　前記第１の信号および前記第２の信号を非リアルタイムで同期させることと、
　を行うようにさらに構成される、
請求項１の脳血液動態測定装置。
【請求項１２】
　脳動脈閉塞の変化を診断するための情報は、虚血性脳卒中の存在を診断するための情報
を含む、請求項１の脳血液動態測定装置。
【請求項１３】
　前記プロセッサは、虚血性脳卒中の存在の診断に基づいて出血性脳卒中の不在を診断す
るようにさらに構成される、請求項１２の脳血液動態測定装置。
【請求項１４】
　神経状態の診断のための脳血液動態測定装置の作動方法であって、
　対象者の脳と関連付けられた第１の信号を受信することであって、前記第１の信号は、
前記対象者の脳の血液動態特性を示すことと、
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　前記対象者の脳と関連付けられた第２の信号を受信することであって、前記第２の信号
は、前記対象者の脳の血液動態特性を示すことと、
　前記第１の信号および前記第２の信号を４０ｍｓ以内に相互に同期させることと、
　前記同期された第１の信号と前記第２の信号との間の少なくとも１つの差を決定するこ
とと、
　神経状態を診断するための情報を出力することであって、前記情報は、前記同期された
第１の信号と前記第２の信号との間の少なくとも１つの差に基づいていることと、
を含み、
　前記同期された第１の信号と前記第２の信号との間の少なくとも１つの差を決定するこ
とは、
　前記第１の波形期間についてのシグネチャーフィーチャの第１の値、および前記第２の
波形期間についてのシグネチャーフィーチャの第２の値を決定することと、
　前記第１の値の第１の分布、および前記第２の値の第２の分布を決定することと、
　前記第１の分布の第１の特徴値と前記第２の分布の第２の特徴値の間の差として前記少
なくとも１つの差を決定すること
を含む、方法。
【請求項１５】
　前記第１の信号は、前記対象者の脳の第１の脳半球の血液動態特性を示し、前記第２の
信号は、前記対象者の脳の第２の脳半球の血液動態特性を示す、請求項１４の方法。
【請求項１６】
　同期することは、心臓周期のうち少なくとも一部について行われる、請求項１４の方法
。
【請求項１７】
　同期することは、心臓Ｒ波について行われる、請求項１６の方法。
【請求項１８】
　４０ｍｓ以内に同期することは、０．１ｍｓ以内に同期することを含む、請求項１４の
方法。
【請求項１９】
　前記第１の分布は、ピークによって特徴付けられ、前記第１の特徴値は、前記ピークの
値および前記ピークの幅の少なくとも１つである、請求項１４の方法。
【請求項２０】
　前記シグネチャーフィーチャは、第１のピーク、第２のピーク、第３のピーク、第１の
最小値、第２の最小値および第３の最小値のうちの１つである、請求項１４の方法。
【請求項２１】
　前記第１の値は、前記シグネチャーフィーチャの振幅およびタイミング遅延のうちの１
つを含む、請求項１４の方法。
【請求項２２】
　神経状態を診断するための情報を出力することは、前記同期された第１の信号と第２の
信号との間の前記少なくとも１つの差の経時的変化にさらに基づく、請求項１４の方法。
【請求項２３】
　前記第１の信号および前記第２の信号が受信されたときに前記第１の信号および前記第
２の信号をリアルタイムで同期させることをさらに含む、請求項１４の方法。
【請求項２４】
　前記第１の信号および前記第２の信号をコンピュータメモリ中に保存することと、
　前記第１の信号および前記第２の信号を非リアルタイムで同期させることと、
をさらに含む、請求項１４の方法。
【請求項２５】
　脳動脈閉塞の変化を診断するための情報は、虚血性脳卒中の存在を診断するための情報
を含む、請求項１４の方法。
【請求項２６】
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　前記プロセッサは、虚血性脳卒中の存在の診断に基づいて、出血性脳卒中の不在を診断
するようにさらに構成される、請求項２５の方法。
【発明の詳細な説明】
【技術分野】
【０００１】
（関連出願）
　本出願は、米国仮出願第６１／４４１，２４８号（出願日：２０１１年２月９日）およ
び米国仮出願第６１／４７４，７３９号（出願日：２０１１年４月１２日）の３５Ｕ．Ｓ
．Ｃ．＄１１９（ｅ）の下の優先権の恩恵を主張する。本明細書中、これらの文献双方の
全体を参考のため援用する。
【０００２】
（技術分野）
　本開示の局面は、脳血液動態状態（例えば、動脈閉塞の存在または変化）の検出、監視
および／または分析に関する。
【背景技術】
【０００３】
　複数の脳血液動態特性は、脳卒中、外傷、および脳血管系の機能に影響を与え得る他の
状態の診断において臨床的に有用であり得る。これらの特性を挙げると、脳血液量、脳血
流、脳かん流圧、平均通過時間、ピーク到達までの時間、頭蓋内圧などがある。これらの
パラメータの検出または監視のための従来の方法を挙げると、脳脊髄液または動脈内への
プローブの物理的挿入、血管造影、ＣＴ血管造影（ＣＴＡ）、かん流コンピューター断層
撮影（ＰＣＴ）、経頭蓋ドップラー超音波法（ＴＣＤ）、陽電子断層撮影法（ＰＥＴ）、
および磁気共鳴映像法（ＭＲＩ）および血管造影（ＭＲＡ）がある。
【０００４】
　脳血液動態パラメータの検出または監視のためのいくつかの非侵襲的方法の場合、例え
ば、ＣＴ、ＰＣＴ、ＰＥＴおよび／またはＭＲＩ行為を行うための機器が必要になり得る
。場合によっては、これらの機器のコスト、可動度における制約および／または使用毎の
高コストに起因して、脳血液動態特性の監視を定期的、連続的または頻繁に行うことが望
ましい場合であってもその有用性が限定される場合がある。
【０００５】
　上記の記載は、一般的な背景を述べるための単なる例示であり、上記および特許請求の
範囲中に記載のシステム、方法、デバイスおよび特徴の多様な実施形態を限定しない。
【発明の概要】
【０００６】
　本開示の実施形態において、脳血管血液動態特性の検出および監視に用いることが可能
な方法およびシステムをいくつか記載する。いくつかの実施形態において、これらの方法
およびシステムは、例えば連続的または頻繁な使用において有用であり得、例えば患者ヘ
ッドセットおよび脳かん流モニタを用い得る。上記例えば患者ヘッドセットおよび脳かん
流モニタは、脳血管血液動態特性を示す信号の同期化および監視に用いられる。上記患者
ヘッドセットおよび脳かん流モニタから、動脈閉塞（例えば、虚血性脳卒中または頭部外
傷に起因する閉塞）の変化を診断するための情報を得ることができる。
【０００７】
　１つの例示的な開示の実施形態は、脳血液動態測定装置を含み得る。上記装置は、少な
くとも１つのプロセッサを含み得る。上記少なくとも１つのプロセッサは、対象者の脳と
関連付けられた第１の信号を受信するように構成される。上記第１の信号は、上記対象者
の脳の血液動態特性を示す。上記少なくとも１つのプロセッサは、上記対象者の脳と関連
付けられた第２の信号を受信するようにさらに構成され得る。上記第２の信号は、上記対
象者の脳の血液動態特性を示す。上記少なくとも１つのプロセッサは、４０ｍｓ以内に他
の第１の信号および第２の信号それぞれと同期し、上記同期された第１の信号と第２の信
号との間の少なくとも１つの差を決定し、脳動脈閉塞の変化を診断するための情報を出力
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するようにさらに構成され得る。
【０００８】
　別の実施形態において、上記第１の信号は、上記対象者の脳の第１の脳半球の血液動態
特性を示し得、上記第２の信号は、上記対象者の脳の第２の脳半球の血液動態特性を示し
得る。
【０００９】
　さらに別の実施形態において、上記第１の信号および上記第２の信号は、生体インピー
ダンス信号であり得る。
【００１０】
　さらに別の実施形態において、同期することは、心臓周期のうち少なくとも一部を参照
して行われ得る。さらに別の実施形態において、同期することは、心臓Ｒ波を参照して発
生し得る。
【００１１】
　さらに別の実施形態において、４０ｍｓ以内に同期することは、１０ｍｓ、５ｍｓ、１
ｍｓおよび０．１ｍｓ以内に同期することを含む。
【００１２】
　さらに別の実施形態において、上記プロセッサは、上記第１の信号および上記第２の信
号それぞれの中の少なくとも１つのシグネチャーフィーチャを検出するようにさらに構成
され得る。
【００１３】
　別の実施形態において、上記少なくとも１つのシグネチャーフィーチャは、複数のシグ
ネチャーフィーチャであり得る。上記複数のシグネチャーフィーチャは、上記第１の信号
および上記第２の信号についての少なくとも１つのピークおよび少なくとも１つの最小値
を含む。
【００１４】
　さらに別の実施形態において、複数のシグネチャーフィーチャは、上記第１の信号およ
び／または上記第２の信号についての第１のピーク、第２のピーク、第３のピーク、第１
の最小値、第２の最小値および第３の最小値を含み得る。
【００１５】
　さらなる実施形態において、上記同期された第１の信号と上記第２の信号との間の少な
くとも１つの差は、上記第１の信号中の少なくとも１つのシグネチャーフィーチャと、上
記第２の信号中の少なくとも１つのシグネチャーフィーチャとの間のタイミング遅延であ
り得る。
【００１６】
　上記少なくとも１つのプロセッサは、上記同期された第１の信号と第２の信号との間の
少なくとも１つの差の経時的変化に基づいて、神経状態を診断するための情報を出力する
ように、さらに構成され得る。
【００１７】
　さらに、上記少なくとも１つのプロセッサは、上記第１の信号および上記第２の信号が
受信されたときに上記第１の信号および上記第２の信号をリアルタイムで同期するように
さらに構成され得る。
【００１８】
　さらなる、上記少なくとも１つのプロセッサは、上記第１の信号および上記第２の信号
をメモリ中に保存し、上記第１の信号および上記第２の信号を非リアルタイムで同期させ
るように構成され得る。
【００１９】
　上記少なくとも１つのプロセッサは、虚血性脳卒中の存在の診断に基づいて、出血性脳
卒中の不在を診断するように構成され得る。
【００２０】
　脳動脈閉塞の変化を診断するための情報は、例えば、虚血性脳卒中の存在を診断するた
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めの情報であり得る。
【００２１】
　上記の概要、以下の図面の説明および以下の詳細な説明はひとえに例示および説明のた
めのものであり、特許請求の範囲に記載の本発明を限定するものではない。
【図面の簡単な説明】
【００２２】
　添付の図面は、本明細書において採用されかつ本明細書の一部を構成し、以下の記載と
共に、本明細書中に記載の実施形態の原理を説明する役割を担う。
【００２３】
【図１】本発明の例示的実施形態による例示的な脳血液動態測定装置の模式図である。
【００２４】
【図２】主幹脳動脈の模式図である。
【００２５】
【図３】本発明の例示的実施形態による、対象者の脳中の例示的な生体インピーダンス信
号経路の模式図である。
【００２６】
【図４】本発明の例示的実施形態による脳血液動態測定装置から得られた例示的な生体イ
ンピーダンス信号の模式図である。
【００２７】
【図５】単一の生体インピーダンス信号波形期間の例示的なシグネチャーフィーチャの模
式図である。
【００２８】
【図６ａ－６ｂ】本発明の実施形態による、例示的な生体インピーダンス信号波形の振幅
局面と位相角局面との間の複数の心臓周期にわたる比較の模式図である。
【００２９】
【図７】本発明の例示的実施形態により、単一の生体インピーダンス信号波形期間がパル
ス分解アルゴリズムによって分解される様子を示す模式図である。上記パルス分解アルゴ
リズムは、生体インピーダンス信号中のシグネチャーフィーチャを検出する。
【００３０】
【図８】対象者の脳の異なる脳半球と関連付けられた例示的な生体インピーダンス信号間
のタイミング遅延の模式図である。
【００３１】
【図９】パルス分解アルゴリズムによって分解された２つの生体インピーダンス信号波形
間の例示的な統計タイミング遅延比較の模式図である。
【００３２】
【図１０】本発明による神経状態診断のための例示的方法のステップのフローチャートで
ある。
【発明を実施するための形態】
【００３３】
　ここで、添付図面中に示すような例示的実施形態を詳細参照する。可能な場合は必ず、
図面および以下の記載中、同一または類似の部分を示す場合、同一参照符号が用いられる
。これらの実施形態について、当業者が本発明を実施できるように充分に詳細に説明する
。他の実施形態も利用可能であり、本発明の範囲から逸脱することなく変更が可能である
ことが理解されるべきである。よって、以下の詳細な説明は、限定的な意味にとられるべ
きではない。
【００３４】
　他に明記無き限り、本明細書中において用いられる技術用語および／または科学用語は
全て、本発明の実施形態に関連する分野の当業者が理解する意味と同じ意味を有する。本
発明の実施形態の実行または試験において本明細書中に記載のものと同様または相当する
方法および材料を用いることが可能であるが、例示的な方法および／または材料について
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記載する。矛盾がある場合、特許明細書（定義を含む）が優先される。加えて、上記材料
、方法および例はひとえに例示的なものであり、必ずしも限定的なものではない。
【００３５】
　例示的な開示の実施形態は、脳血液動態特性の検出および監視のためのデバイスおよび
方法を含み得る。より詳細には、例示的な開示の実施形態は、信号間の差を同期および決
定し、動脈閉塞の変化の診断のための情報を出力する装置を含み得る。
【００３６】
　本開示による実施形態は、アクションを行うように構成されたプロセッサを少なくとも
１つ含み得る。本明細書中用いられる「プロセッサ」という用語は、入力（単数または複
数）上に論理演算を行う電気回路を含み得る。例えば、このようなプロセッサは、１つ以
上の集積回路、マイクロチップ、マイクロコントローラ、マイクロプロセッサ、中央処理
装置（ＣＰＵ）の全体または一部、グラフィック処理ユニット（ＧＰＵ）、デジタル信号
プロセッサ（ＤＳＰ）、フィールドプログラマブルゲートアレイ（ＦＰＧＡ）、または命
令実行または論理演算実行に適した他の回路を含み得る。上記少なくとも１つのプロセッ
サは、アクションを行うように構成される（ただし、上記少なくとも１つのプロセッサが
上記アクションを実行せよとの命令と共にプログラムされている場合、上記アクションを
実行せよとの命令を含む場合、または上記アクションを実行せよとの命令を実行可能なよ
うに構成されている場合）。上記少なくとも１つのプロセッサには、プロセッサ中に恒久
的または一時的に保存された情報を通じてこのような命令が提供されるか、または、プロ
セッサへアクセスまたは提供される命令を通じて提供され得る。上記プロセッサへと提供
された命令は、情報キャリア上にタンジブルに具現化された（例えば、機械可読保存デバ
イスまたは任意のタンジブルなコンピュータで読み出し可能な媒体中に具現化された）命
令を含むコンピュータプログラムの形態で提供され得る。コンピュータプログラムは、任
意の形態でプログラミング言語（例えば、コンパイラ型言語またはインタープリタ型言語
）で書くことができ、任意の形態で展開することができる（例えば、スタンドアロンプロ
グラムとしてまたは１つ以上のモジュール、コンポーネント、サブルーチンまたはコンピ
ューティング環境において適切に用いられる他の単位）。上記少なくとも１つのプロセッ
サは、特殊ハードウエア、一般的ハードウエア、または関連命令を実行するためのこれら
の組み合わせを含み得る。上記プロセッサはまた、統合通信インターフェースを含み得、
または、通信インターフェースを上記プロセッサと別個に設けてもよい。上記少なくとも
１つのプロセッサは、特定の機能を行うための命令が保存されたメモリ位置または保存デ
バイスへの接続を通じて、当該機能を行うように構成され得る。
【００３７】
　本発明のいくつかの実施形態によれば、上記少なくとも１つのプロセッサは、信号を受
信するように構成され得る。本明細書中用いられる「信号」とは、任意の時間または空間
と共に変化する数量であり得る。信号を受信することは、伝導手段（例えば、ワイヤまた
は回路）を通じた信号受信、無線送信された信号の受信、および／または前回記録された
信号（例えば、メモリ中に保存された信号）の受信を含み得る。信号を受信することは、
当該分野において公知の他の信号受信方法をさらに含み得る。
【００３８】
　本開示によるいくつかの実施形態において、プロセッサは、対象者の脳の血液動態特性
（例えば、脳血圧、脳血液量、頭蓋内圧、および脳血流）を示す信号を受信するように構
成され得る。本明細書中用いられるこのような信号は、上記生理学的特性の変化に起因し
て上記信号が変化した場合、生理学的特性を示し得る。そのため、血液動態特性または状
態が変化した場合、血液動態特性を示す信号も変化得る。よって、上記変化する信号の測
定および分析を行うことにより、上記変化する血液動態特性または状態についての情報を
得ることが可能になる。特定の血液動態特性の変化を示す信号間の関係は直接的であり得
、上記信号の変化は、上記特定の血液動態特性の変化を直接的に示す。代替的（または追
加的）に、特定の血液動態特性の変化を示す信号間の関係は直接的であり得、上記特定の
血液動態特性についての情報を得るためのさらなる情報またはさらなる分析を必要とし得
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る。例えば、ひとえに例示目的のために、信号は、脳血液量を直接的に示し得る。信号は
、例えば脳血流、頭蓋内圧または脳かん流圧についての情報を間接的に示し得、このよう
な情報は、脳血液量についての情報をさらに分析することにより、得ることができる。
【００３９】
　本開示によるいくつかの実施形態において、対象者の脳中の血液動態特性を示す第１の
信号および第２の信号は、４０ｍｓ以内に相互に同期させることができる。本明細書中用
いられるように、同期は例えば共通する基準時間フレームについて行うことができ、上記
基準時間フレーム中の信号は、実際に発生したものと比較して、４０ｍｓを超える差を持
たない。例えば、異なるソースから得られた２つの信号は、同一のイベントを同時に反映
し得る。しかし、装置、信号処理または他の制約に起因して、これらの信号を記録するた
めの枠となる時間フレームは異なり得る。そのため、上記イベントが第１の信号において
１つの時間において発生しかつ第２の信号において異なる時間したかのように見える場合
がある。これらの信号を相互に４０ｍｓ以内に同期させることにより、これらの信号を共
通する基準時間フレーム内においてみることが可能になる。上記共通する基準時間フレー
ムにおいて、双方の信号によって同時記録されたイベントの発生間の差は、上記第１の信
号と上記第２の信号との間において４０ｍｓを超えない。本開示によるいくつかの実施形
態において、第１の信号および第２の信号を１０ｍｓ、５ｍｓ、１ｍｓおよび０．１ｍｓ
以内に（または血液動態状態の診断を可能にする他の任意の時間差以内に）相互に同期さ
せてもよい。信号間の相互の同期化は、多様な手段（例えば、タイミング装置および信号
内の基準フィーチャ）を通じて行うことが可能である。
【００４０】
　本開示によるいくつかの実施形態において、第１の信号および第２の信号は、心臓周期
のうち少なくとも一部に基づいて相互に同期させることができる。このような同期は、例
えば心臓周期の一部を共通イベントとして用いることにより、行うことができる。この例
において、心臓周期の一部は、第１の信号および第２の信号中において同時に検出され得
る。その後、上記第１の信号および第２の信号を、上記心臓周期の部分に基づいて同期さ
せることができる。本開示によるいくつかの実施形態において、信号は、例えば心臓Ｒ波
に基づいて同期させることができる。心臓Ｒ波は、心電図（ＥＣＧ）測定から決定するこ
とができ、上記第１の信号または第２の信号のうち１つであってもよいし、またはさらな
る同期信号として機能することもできる。共通クロック分配または他の共通するタイミン
グ信号による同期をＥＣＧ信号同期と共にまたはＥＣＧ信号同期とは別個に用いることが
可能である。
【００４１】
　信号は、例えば、対象者の脳の第１の脳半球および／または第２の脳半球内の血液動態
特性を示し得る。第１の脳半球および第２の脳半球は、対象者の脳の右脳半球および左脳
半球を任意の順序で指し得る。対象者の脳の特定の側部内の血液動態特性を示す信号は、
上記対象者の頭部の同一側部から得ることもできるし、電極などを介して得ることもでき
るし、または上記対象者の頭部の反対側側部から得ることもできる。または、対象者の脳
の特定の側部内の血液動態特性を示す信号は、他の位置からも得ることができる（例えば
、対象者の（例えば頚動脈が存在する）頚部）。
【００４２】
　本開示によるいくつかの実施形態において、対象者の脳の血液動態特性を示す信号は、
生体インピーダンス信号であり得る。本明細書中用いられる生体インピーダンス信号は、
生体対象者の電気インピーダンスについての情報を含む任意の種類の信号を含み得る。生
体インピーダンス信号は、対象者の身体の任意の２つの部分間の電気インピーダンスにつ
いての情報を含み得る。上記対象者の電気インピーダンスについての情報は、電気インピ
ーダンスの抵抗成分および／または反応成分についての情報を含み得る。
【００４３】
　生体インピーダンス信号は、少なくとも１つの電圧信号、および／または少なくとも１
つの電流信号を含み得る。生体インピーダンス信号は、２つ以上の電圧および／または電
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流信号を含み得、２つ以上の電圧信号および／または電流信号間の比較を示す信号を含み
得る。生体インピーダンス信号は、少なくとも１つの測定電圧信号および／または少なく
とも１つの測定電流信号に対する応答として測定することができる。生体インピーダンス
信号において、対象者の身体の電気インピーダンスについての情報は、信号の振幅、周波
数または位相角中に含まれ得る。また、対象者の身体の電気インピーダンスについての情
報は、複数の信号の振幅、周波数または位相角間の比較において含まれ得る。
【００４４】
　本開示によるいくつかの実施形態において、第１の信号と第２の信号との間の少なくと
も１つの差を決定することができる。２つ以上の信号間の差は、上記信号に行われる任意
の種類の分析を通じて決定され得る。ひとえに例示目的のために、基本的算術演算（例え
ば、加算、減算、または変動の決定を可能にする他の任意の数学的計算）を用いて、差を
決定することができる。このような信号間の差は、任意の適切な変換を用いて、例えば時
間領域内または周波数領域内において決定することができる。１つの信号の全体または一
部と別の信号の全体または一部との間の差を決定することができる。例えば、上記信号の
全体またはより小さな一部間の差および／または別個の点による差を決定することができ
る。代替的に（または追加的に）、１つ以上の信号の一部と、１つ以上の他の信号の対応
する部分または対応しない部分との間の差を決定することができる。さらに、任意の長さ
の時間間隔において測定された振幅、周波数および位相角に基づいておよび／または上記
信号の他のシグネチャーフィーチャに基づいて信号間の差を決定することができる。
【００４５】
　例示的実施形態において、１つ以上の生体インピーダンス信号波形内の１つ以上のシグ
ネチャーフィーチャを検出するように、プロセッサを構成することができる。生体インピ
ーダンス信号のシグネチャーフィーチャは、上記波形内の任意の検出可能なフィーチャを
含み得る。これらのシグネチャーフィーチャは、波形の視認確認を通じて検出することも
できるし、または、波形の数学的分析のみを通じて検出することもできる。シグネチャー
フィーチャは、波形の単一の局面（例えば、最大振幅）によって規定することもできるし
、または、波形の複数の局面（例えば、相対的ピーク高さ）間の関係によって規定するこ
ともできる。生体インピーダンス信号波形は、シグネチャーフィーチャによって全体的ま
たは部分的に特徴付けられ得る。本開示によるシグネチャーフィーチャの例を挙げると、
測定されたまたは予測された局所的または全体的な最大値および最小値（すなわち、ピー
クおよび谷、測定または予測された変曲点、相対的最大高さ、相対的最小深さ、高さおよ
び幅比の最大値、深さおよび幅比の最小値、ならびに最大値および最小値の任意の他の局
面の比）がある。シグネチャーフィーチャは、波形の周波数スペクトル局面（例えば、出
力スペクトルおよび位相角）をさらに含み得る。他のシグネチャーフィーチャは、窓もし
くは範囲にわたる平均波形振幅または波形傾斜を含み得る。さらに、多変量分析を用いて
、波形のいくつかの最大値、最小値および／または任意の他の局面（例えば、背景振幅、
ノイズ、特定の間隔にわたる振幅）を含むシグネチャーフィーチャを規定することができ
る。本明細書中に記載のシグネチャーフィーチャはひとえに例示的なものであり、開示の
方法およびシステムの任意の実施形態を限定することを意図していない。
【００４６】
　本開示によるいくつかの実施形態において、生体インピーダンス波形のシグネチャーフ
ィーチャは、第１のピーク、第２のピーク、第３のピーク、第１の最小値、第２の最小値
および第３の最小値を含み得る。本明細書中用いられる第１のピーク、第２のピークおよ
び第３のピークは、信号波形内の局所的最大値を含み得、第１の最小値、第２の最小値お
よび第３の最小値は、信号波形内の局所的最小値を含み得る。これらのピークおよび最小
値は、例えば、単一の期間のサイクル的に反復する波形の内の局所的最大値および最小値
であり得る。上記ピークおよび最小値はまた、例えば、２つ以上の信号サイクルにわたっ
て平均化された波形内の局所的最大値および最小値を含み得る。ピークおよび最小値はま
た、例えば、特定の心拍について決定された波形内の局所的最大値および最小値（例えば
、時間間隔内において最も共通する心拍）を含み得る。本明細書中用いられるピークおよ
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び最小値は、絶対的高値および低値に対応する場合もあれば、または、高値および低値が
発生した領域を示し得る。
【００４７】
　本開示による例示的実施形態において、上記同期された第１の信号と上記第２の信号と
の間の少なくとも１つの差は、上記第１の信号中の少なくとも１つのシグネチャーフィー
チャと、上記第２の信号中の少なくとも１つのシグネチャーフィーチャとの間のタイミン
グ遅延であり得る。本明細書中用いられる同期信号のシグネチャーフィーチャ間のタイミ
ング遅延は、上記信号が共通する基準時間フレーム内において分析された際の、単一の波
形期間の第１の信号の中のシグネチャーフィーチャの発生と、単一の波形期間の第２の信
号中の対応するシグネチャーフィーチャとの間の遅延を含み得る。同期信号のシグネチャ
ーフィーチャ間のタイミング遅延はまた、対応しないシグネチャーフィーチャ間の遅延を
含み得る。同期信号のシグネチャーフィーチャ間のタイミング遅延は、各信号中のシグネ
チャーフィーチャの時間期間にわたって平均化されたか、集計されたかまたは他の統計的
に規定された発生タイミング間の遅延をさらに含み得る。
【００４８】
　本開示によれば、少なくとも１つのプロセッサは、動脈閉塞の変化を診断するための情
報を出力するように構成され得る。本明細書中用いられる「動脈閉塞の変化を診断するた
めの情報」は、医師が動脈閉塞の変化を検出または診断する過程を支援することが可能な
任意の種類の情報を含み得る。このような情報は、例えば、動脈閉塞の直接的通知を含み
得、または、動脈閉塞状態の診断を支援する情報を含み得る。動脈閉塞の変化を診断する
ための情報は、閉塞の位置および範囲についての特定の情報を含む場合もあるし、または
、閉塞変化を示す一般的情報を含み得る。例えば、以下にさらに詳細に説明するように、
患者頭部の対向する側部からの生体インピーダンス関連測定／計算の非対称性は、診断目
的のために出力される情報であり得る。一実施形態において、非対称性の存在は、唯一の
情報出力であり得る。別の実施形態において、非対称性の測定値が上記情報出力中に含ま
れ得る。さらに別の実施形態において、情報出力は、非対称性の経時的変化の指標を含み
得る。
【００４９】
　動脈閉塞の変化を診断するための情報は、虚血性脳卒中の存在を診断するための情報を
含み得る。動脈閉塞が変化した場合、脳の一部が動脈閉塞に起因して適切な血液供給を受
容できなくなっている脳状態である虚血性脳卒中に繋がり得る。いくつかの実施形態にお
いて、プロセッサは、虚血性脳卒中の存在に基づいて、出血性脳卒中の不在を診断するよ
うに構成され得る。出血性脳卒中は、脳内出血に起因して脳が適切な血液供給を受容でき
なくなっている脳状態である。虚血性および出血性脳卒中の表だった兆候は、類似し得る
。対象者体内の虚血性脳卒中の存在は、脳卒中の表だった兆候を示し、出血性脳卒中の不
在を示し得る。
【００５０】
　図１は、例示的な脳血液動態測定装置１００の模式図である。この例示的な装置１００
は、電極１１０を含む。電極１１０は、ヘッドセット１２０を介して対象者頭部へと固定
される。電極１１０は、ワイヤを介して脳かん流モニタ１３０に接続してもよいし、（ま
たは無線接続を含んでもよい）。脳かん流モニタ１３０は、プロセッサ１６０を含み得る
。プロセッサ１６０は、生理学的信号（例えば、対象者と関連付けられた生体インピーダ
ンス信号）の検出、監視および分析を行うように構成される。
【００５１】
　図１の例示的なヘッドセット１２０は、１つ以上の電極１１０を含む。これら１つ以上
の電極１１０は、実行様態に応じて、単一で配置してもよいし、複数対として配置しても
よいし、または適切なグループ分けで配置してもよい。例示的なヘッドセット１２０上の
電極は、生体インピーダンスまたはインピーダンスプレチスモグラフィー（ＩＰＧ）、信
号波形を得るように配置することができる。生体インピーダンスは、２つのセンサー部１
５０によって測定され得る。これらのセンサー部１５０は、例えば脳の右脳半球および左
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脳半球に対応するように、頭部の右側部および左側部上に配置される。図１中にはセンサ
ー部１５０を１つだけ図示しているが、対象者頭部の反対側側部は、同様の電極配置を含
み得る。各センサー部１５０は、一対の前電極、前電流電極１１１および前電圧電極１１
２と、一対の後電極、後電流電極１１３および後電圧電極１１４とを含み得る。以下にさ
らに詳述するように、脳血液動態状態の特定の局面を測定できるように、上記対間の距離
を調節する。図１に示す電極構成は、適切な電極構成の一例に過ぎない。さらなる実施形
態として、１つよりも多数または少数の電極１１０を追加的にまたは代替的に例示的なヘ
ッドセット１２０内の異なる領域に配置する。他の実施形態を挙げると、例示的なヘッド
セット１２０以外の対象者頭部の異なる領域に到達するように代替的に形成されたヘッド
セット上に構成された電極１１０がある。
【００５２】
　複数対の電極１１０は、電流出力電極および電圧入力電極を含み得る。例えば、前電流
電極１１１および前電圧電極１１２は、一対の電極を形成し得る。一実施形態において、
出力電流が脳かん流モニタ１３０によって生成され、前電流電極１１１と後電流電極１１
３との間に送られ得る。上記出力電流は、一定の振幅および安定した周波数を有する交流
（ＡＣ）信号を含み得る。上記出力電流に起因して頭部上に発生した入力電圧を、前電圧
電極１１２と後電圧電極１１４との間で測定することができる。入力電圧は、出力電流と
同じ周波数で測定され得る。上記出力電流信号と上記入力電圧信号とを比較することによ
り、対象者の生体インピーダンスに関する情報を得ることができる。より詳細には、生体
インピーダンスの振幅を入力電圧信号振幅と出力電流振幅信号との間の比として計算する
ことができ、出力電流信号に起因して入力電圧信号を発生させる位相差として生体インピ
ーダンスの位相を計算することができる。
【００５３】
　生体インピーダンス信号はまた、単一よりも多いＡＣ周波数において出力電流を含み得
る。上記出力電流は、全ての周波数または周波数範囲の一部における測定電圧を検出する
ことにより、１組の事前規定された周波数および振幅を含み得る。
【００５４】
　別の実施形態において、第１の生体インピーダンス信号および第２の生体インピーダン
ス信号は、異なる周波数における出力ＡＣ電流を含み得る。例えば、頭部の一側部上に配
置された電極からの電流が、１つの周波数において出力され得、上記頭部の他方の側部上
の電極からの電流が、異なる周波数において出力され得る。上記電圧は、適切なフィルタ
リングおよび分析により、１つの周波数、その他の周波数または双方の周波数において行
われ得る。
【００５５】
　心臓周期において頭部（より詳細には脳）内外において血流が流れることにより、電極
１１０によって測定された生体インピーダンスが周期的に変化し得る。生体インピーダン
スの変化は、上記頭部および脳中の血液内容と相関し得る。一般的には、血液は頭部中の
組織と比較してインピーダンスが相対的に低いため、インピーダンスが低いほど、血液内
容が高くなる。また、脳組織中への血流に起因して、脳インピーダンスの周波数応答も変
化する。異なる周波数における生体インピーダンス測定を比較することにより、血液動態
特性を示すさらなる情報を得ることができる。
【００５６】
　例示的なヘッドセット１２０は、生体インピーダンス測定の増大または生体インピーダ
ンス測定に加えた測定を行うためのさらなるデバイスまたは要素を含み得る（例えば、さ
らなるセンサー（単数または複数）１４０）。一実施形態において、さらなるセンサー１
４０は、例えば、生体インピーダンス信号測定に加えてまたは生体インピーダンス信号測
定に代えて光プレチスモグラフィー（ＰＰＧ）測定を行う発光ダイオード１４１および光
検出器１４２を含み得る。例示的なヘッドセット１２０は、信号処理または他の用途のた
めの多様な回路１７０をさらに含み得、脳かん流モニタ１３０または他の位置へとデータ
を無線送信する能力も含み得る。さらなる実施形態において、脳かん流モニタ１３０は、
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ヘッドセット１２０と統合され得る。図１の例中には図示していないが、さらなるセンサ
ー１４０および回路１７０は省略してもよい。
【００５７】
　例示的なヘッドセット１２０は、電極１１０を患者頭部へ接続、包含および固定するた
めの多様な手段を含み得る。例えば、ヘッドセット１２０は、２つ以上の別個の部分を含
み得る。これら別個の部分を接続することにより、患者頭部を包囲する輪または帯を形成
する。これらの局面のうちいずれか（例えば、帯、締結具、電極ホルダ、ワイヤリング、
フックアンドループコネクタストリップ、バックル、ボタン、クラスプ）は、患者頭部に
適合するように調節することが可能である。例示的なヘッドセット１２０の一部は実質的
に可撓性であり、例示的なヘッドセット１２０の一部を実質的に非可撓性であり得る。例
えば、患者頭部上の特定の解剖学的位置に電極１１０を実質的に固定するために、例示的
な装置２０の電極を含む部分を実質的に非可撓性にすることができる。追加的にまたは代
替的に、他の部分（例えば、例示的なヘッドセット１２０を患者頭部に保持するための帯
またはコネクタ）は、実質的に可撓性の弾性にしかつ／または固定部を形成し得る。
【００５８】
　例示的なヘッドセット１２０のうち任意の一部は、患者の生体構造の特定部分に適合す
るように、特異的に設計、形状形成または構築され得る。例えば、例示的なヘッドセット
１２０の部分は、患者耳部の近隣、周囲または隣接部分に適合するように構築され得る。
例示的なヘッドセット１２０の部分は、こめかみ、前額部に適合しかつ／または電極１１
０を特定の解剖学的位置または他の位置に配置するように、特異的に設計、形状形成また
は構築され得る。例示的なヘッドセット１２０の部分は、電極１１０（または他の設けら
れた測定デバイス）が患者の頭部または脳中の血流特性を検出するための特定の位置にお
いて発生するように、形状形成され得る。このような血流の例は、血管が脳中に存在する
かまたは脳に血液供給しているかに関係無く、本明細書中に記載の血管のうち任意血管（
特に、頭部および／または脳へ血液を提供する動脈および血管系）中において発生し得る
。
【００５９】
　例示的なヘッドセット１２０は、患者の快適性および／または患者への密着性を向上さ
せるための適切なフィーチャを含み得る。例えば、例示的なヘッドセット１２０は、デバ
イス中の穴部を含み得る。これらの穴部により、患者皮膚における通気が可能になる。例
示的なヘッドセット１２０は、詰め物、クッション、スタビライザ、ファー、フォームフ
ェルトまたは患者快適性を向上させるための任意の他の材料をさらに含み得る。
【００６０】
　上述したように、例示的なヘッドセット１２０は、生体インピーダンス測定のための電
気デバイスまたは電極含有デバイスに加えてまたは生体インピーダンス測定のための電気
デバイスまたは電極含有デバイスの代替として、１つ以上のさらなるセンサー１４０を含
み得る。例えば、さらなるセンサー１４０は、１つ以上のコンポーネントを含み得る。こ
れらの１つ以上のコンポーネントは、患者領域からＰＰＧデータを得るように構成される
。さらなるセンサー１４０は、他の任意の適切なデバイスを含むことができ、図１に示す
単一のセンサーに限定されない。さらなるセンサー１４０の他の例を挙げると、局所的温
度を測定するデバイス（例えば、熱電対、体温計）および／または他の生物測定を行うデ
バイスがある。
【００６１】
　例示的なヘッドセット１２０は、任意の適切な形態の通信機構または装置を含み得る。
例えば、ヘッドセット１２０は、データ、命令、信号または他の情報を無線で別のデバイ
ス、分析装置および／またはコンピュータへと通信または受信するように構成され得る。
適切な無線通信方法を挙げると、無線周波数、マイクロ波および光通信があり、また、標
準的プロトコルがある（例えば、Ｂｌｕｅｔｏｏｔｈ（登録商標）、ＷｉＦｉ）。これら
の構成に加えてまたはこれらの構成の代替として、例示的なヘッドセット１２０は、別の
デバイス、分析装置および／またはコンピュータとのデータ、命令、信号または他の情報
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の通信または受信を行うように構成されたワイヤ、コネクタまたは他の導管をさらに含み
得る。例示的なヘッドセット１２０は、任意の適切な種類のコネクタまたは接続能力をさ
らに含み得る。このような適切な種類のコネクタまたは接続能力を挙げると、任意の標準
的コンピュータ接続がある（例えば、ユニバーサルシリアルバス接続、ファオヤワイヤ接
続、イーサネット（登録商標）またはデータ伝送を可能にする任意の他の接続）。このよ
うな適切な種類のコネクタまたは接続能力は、例示的な装置１００または他のデバイスお
よび用途に合わせて構成された特殊ポートまたはコネクタを追加的または代替的に含み得
る。
【００６２】
　脳かん流モニタ１３０は、少なくとも１つのプロセッサ１６０を含み得る。これらの少
なくとも１つのプロセッサ１６０は、生体インピーダンス信号（例えば、ＩＰＧ信号）お
よび／またはさらなる信号（例えば、ＰＰＧ、ＥＣＧ、およびＭＲＩ信号）の入手および
分析を行うように、構成される。プロセッサ１６０は、本明細書中に記載する信号分析方
法のうち全体または一部を行うように構成してもよいし、または、当業者に公知の任意の
共通する信号処理タスク（例えば、フィルタリング、ノイズ除去）を行うように構成して
もよい。プロセッサ１６０はまた、本明細書中に記載の信号分析技術に特有の前処理タス
クを行うように構成することもできる。このような前処理タスクを非限定的に挙げると、
信号アーチファクト（例えば、動きアーチファクトおよび呼吸アーチファクト）の除去が
ある。
【００６３】
　図２は、脳血管系２００の主要フィーチャの模式図である。図２中の脳血管系は、脳を
下側から見た図であり、ページ上部は、対象者の前部を表す。脳２０１への血液供給は、
頚部を横断する４本の大動脈から送られて来る。より大型の２本の血管として、頚部前部
中の右内頚動脈および左内頚動脈（ＩＣＡ）２１０がある。椎骨動脈（ＶＡ）２２０は、
頚部後部に存在し、合流して脳底動脈（ＢＡ）２３０を形成する。内頚動脈および脳底動
脈は、後交通動脈（図示せず）および前交通動脈（図示せず）によって接続されて、ウィ
リス輪（ＣＯＷ）を形成する。理想的な患者の場合、ＣＯＷは、接続された動脈からなる
網であり、栄養動脈のうち１つ以上が閉塞した場合でも、脳２０１への血液供給を可能に
する。
【００６４】
　脳２０１へ血液を供給する大動脈として、中央脳動脈（ＭＣＡ）２４０、前脳動脈（Ａ
ＣＡ）２５０および後脳動脈（ＰＣＡ）２６０がある。ＭＣＡ２４０は、脳２０１への一
部への血流低下を診断する際に用いられる一領域である。ＭＣＡ２４０は、最大の脳領域
（すなわち、各脳半球のうちおよそ３分の２）への唯一の血液供給である。
【００６５】
　信号経路が一定範囲までＭＣＡ２４０または他の動脈と合致、横断または交流するよう
に、例示的なヘッドセット１２０の電極を配置することができる。例えば、電極１１０を
ＭＣＡ２４０を跨ぐように配置することで、ＭＣＡ２４０が頭部を切断する一対の面間に
延び、各電極を通じて延びるようにする。よって、信号特性（例えば、インピーダンス）
の測定は、ＭＣＡ２４０または他の動脈中の血流を示しかつ／または関連し得る。患者の
こめかみまたはその周囲に特定の構成のヘッドセット１２０を用いて特定の電極１１０を
配置することにより、例えば、特にＭＣＡ２４０中の血流に関連する情報を含む信号の生
成が可能になる。上記電極は、例えば７０ｍｍ～９０ｍｍだけ間隔を空けて配置され得る
。上記電極は、頭部上の特定の位置に配置してもよい。例えば、第１の電極対１１１およ
び１１２を髪際部の下側の前額部上に配置し、第２の対１１３および１１４を耳たぶ上部
の下側の耳部上方に配置することができる。これらの位置において、上記電極は、髪の毛
の上ではなく素肌上に直接配置することができるため、頭皮の髪の毛が生えている領域上
に配置した場合よりも電気接触および接着を向上させることができる。しかし、本発明に
おいて、頭皮などの他の位置に電極を配置してもよい。上記電極は、外部顔面動脈および
広範囲の筋肉群（例えば、眼筋）から離隔位置に配置してもよい。
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【００６６】
　図３は、対象者の脳２０１中の例示的な生体インピーダンス信号経路３１０の模式図で
ある。上記例示的な構成は、右脳半球および左脳半球それぞれを通じた複数の信号経路３
１０を示す。上記複数の信号経路は、ヘッドセット１２０を介して対象者頭部に固定され
た電極１１０の間に延びる。信号経路３１０のインピーダンスは、上記経路に沿った血液
の存在または不在によって影響を受け得る。なぜならば、血液は、相対的に低いインピー
ダンスを有するからである。信号経路３１０のうち少なくとも一部は、脳血管系と合致し
得る。そのため、血液動態特性（例えば、脳２０１の血管中の血液量）を示す信号特性を
測定することができる。そのため、生体インピーダンスの変化は、脳２０１中の血流変化
を示し得る。図３に示す信号経路３１０は、信号経路３１０に一般的領域内に存在し得る
少数または限られた数の経路のみを示す。
【００６７】
　図４は、脳血液動態測定装置１００から得られた例示的な生体インピーダンス信号４０
１および４０２の模式図である。図示の生体インピーダンス信号４０１および４０２は、
比較的健康な患者の右脳半球および左脳半球それぞれのインピーダンス振幅を例示的装置
１００を用いて測定した際の上記インピーダンス振幅の周期的変化を示す。そのため、信
号４０１および４０２は、対象者の脳と関連付けられた第１の信号および第２の信号の例
であり、それぞれ、対象者の脳の血液動態特性を示す。
【００６８】
　図４～図７に示すような生体インピーダンス信号波形は、ノイズアーチファクトおよび
呼吸アーチファクトを除去するための信号調整を行った後に得られる。このような信号調
整を行うことにより、表示波形上の基線を「平坦」にすることができ、周波数領域または
時間領域内のフィルタリングの利用により、複数の様態で行うことができる。このような
フィルタリングを行った場合でも、全信号上に同一位相遅延を用いるかまたはゼロ位相遅
延フィルタリングを用いるため、信号の相対的タイミングは変化しない。タイミング遅延
のゆがみを回避するための同一位相遅延の維持は、当業者にとって公知である。
【００６９】
　図４に示すように、生体インピーダンス振幅は、左脳半球および右脳半球双方について
周期的サイクルを示す。このような振幅の周期的変化は、心臓周期とほぼ同じである。図
４において、ｙスケールは、インピーダンス振幅と逆相関を有する。すなわち、高値のイ
ンピーダンス振幅は、図４に示すような信号中の低値によって反映される。より詳細には
、各心臓周期は実際には、インピーダンス低下と共に開始する。インピーダンス低下は、
血流の急激な低下に対応し、図４中の信号ピークとして現れる。図４中の各周期的サイク
ルの図示の最大値（すなわち、信号ピーク）は、心拍に応答する最大血流に対応するイン
ピーダンス最小値を示す。
【００７０】
　上述したように、対象者頭部から得られた生体インピーダンス信号波形は、脳血流を示
し得る。そのため、生体インピーダンス信号波形の第１の時間間隔と第２の時間間隔との
間の変化は、脳血流の変化を示し得る。例えば、インピーダンス最小値に対応する各期間
における局所的最大値の高さが第１の時間間隔と第２の時間間隔との間において低下した
場合、脳血流の低下を示し得る。従って、１つ以上の波形期間を含み得る第１の時間間隔
と関連付けられた生体インピーダンス信号と、１つ以上の波形期間を含み得る第２の時間
間隔と関連付けられた生体インピーダンス信号とを比較することにより、脳血液動態特性
を示す情報を得ることができる。
【００７１】
　生体インピーダンス信号測定から得られたデータ（例えば、図４に示す結果）を、血流
のより直接的な測定結果（例えば、磁気共鳴映像法（ＭＲＩ）、経頭蓋ドップラー超音波
法（ＴＣＤ）またはかん流コンピューター断層撮影（ＰＣＴ）および血管造影（ＣＴＡ）
から得られた結果）と比較および相関付けを行うことができる。次に、このような比較お
よび相関付けを、生体インピーダンス信号測定からのデータの解釈、定量化およびモデリ
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ングにおいて用いることができる。脳かん流モニタ１３０中の少なくとも１つのプロセッ
サ１６０は、この相関およびモデリング情報を用いて、非侵襲的に得られた生体インピー
ダンス信号に基づいて、脳血液動態状態の変化の診断のための情報を出力することができ
る。
【００７２】
　さらに、脳２０１への血流が低下している患者（例えば、脳血管イベント（例えば、脳
卒中）に罹患している患者）内において、脳２０１の１つの側部において血流低下がみら
れる一方、その他の側部においてはみられないことが頻繁にある。このような事態が発生
する主な理由として、脳血管イベントと関連する閉塞が１つの脳半球において局所的に発
生している点がある。そのため、２つの脳半球からの生体インピーダンス信号波形（例え
ば、図４に示すような）を相互に直接的に比較することにより、脳血管状態を診断するこ
とができる。脳血管イベントを示している患者において、例えば上記２つの生体インピー
ダンス信号波形は、図４に示す健康な患者の場合よりもより高レベルの相違点を示す場合
が多い。すなわち、健康な対象者の場合、右脳半球および左脳半球中の血流は、図４に示
すように類似していることが多い。特定の条件下においては、脳２０１の２つの脳半球中
の血流間において、脳血管イベントに関連しない非対称性が発生し得る。例えば、非対称
の差は、頭部位置または特定の対象者中の生理機能の非対称性に起因し得る。後者の一例
として、頚動脈の非対称の狭窄がある。よって、広範な意味において、本発明の実施形態
は、対象者頭部の反対側側部からの生体インピーダンス測定の非対称性の検出は、脳血管
イベントに相関し、また、このような情報（および／または非対称性の経時的変化）を用
いて、脳血管イベント（または前回検出された脳血管イベントの向上）を診断することが
できるとの認識に基づく。
【００７３】
　図４において生体インピーダンス信号波形の振幅の変動を示しているが、生体インピー
ダンス信号波形の位相角から情報を得ることも可能である。生体インピーダンス信号波形
の振幅および位相は、対象者の電気インピーダンスの抵抗成分および反応成分双方によっ
て影響され得る。典型的には、対象者の電気インピーダンスの反応成分に起因して、測定
された生体インピーダンス信号における位相差が発生し得る。そのため、個別または共に
分析された生体インピーダンス信号の振幅および位相は、脳血液動態特性を示し得る。
【００７４】
　図５は、単一の生体インピーダンス信号波形期間５１０の例示的なシグネチャーフィー
チャの模式図である。波形期間５１０は心臓周期に対応し、波形中のシグネチャーフィー
チャは、心臓周期における個々のイベントに対応し得る。例えば、第１のピークＰ１（５
１１）は、大動脈弁開口に追随する血流の立ち上がりに対応し得る。大動脈弁開口に追随
する血流の立ち上がりは、最小値ＭＯ（５２１）に対応し得る。第２のピークＰ２（５１
２）は、心臓周期の収縮期位相の終了時における血流の第２の立ち上がりに対応し得る。
心臓周期の収縮期位相の終了は、最小値Ｍ１（５２２）に対応し得る。最小値Ｍ２（５２
３）は、大動脈弁閉鎖時における血流低下に対応し得る。最終ピークＰ３（５１３）は、
最終血流増加に対応し得る。最終血流増加の後、心臓周期終了時において拡張期位相にお
ける連続的低下が発生する。説明目的のみのため、図５に示すシグネチャーフィーチャは
、生体インピーダンス波形中において検出することが可能なシグネチャーフィーチャの一
例に過ぎない。さらに、検出されたシグネチャーフィーチャは、単一の波形期間に閉じ込
める必要は無い。例えば異なる期間からの複数の対応する最大値の平均振幅を分析するこ
とにより、生体インピーダンス信号のシグネチャーフィーチャを監視することができる。
【００７５】
　さらに、図５において振幅によって特徴付けられた生体インピーダンス信号波形を図示
しているが、本明細書中に記載の方法および構造は、生体インピーダンス信号波形の他の
局面中のシグネチャーフィーチャ（例えば、位相角波形によって特徴付けられるもの）の
決定にも用いることが可能である。生体インピーダンス信号の位相角局面は、生体インピ
ーダンス信号の振幅局面と異なる応答を示し得る。なぜならば、位相角は、生体インピー
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ダンス信号の反応成分に対応するからである。生体インピーダンス信号波形の位相角局面
の分析を行うことにより、血液動態特性についてのさらなる情報または異なる情報を得る
ことが可能になる。位相角波形の分析は、振幅波形について本明細書中に述べた任意の方
法および当該分野において公知の任意のさらなる方法を用いて行うことが可能である。生
体インピーダンス信号の位相角波形そのものを分析しかつ／または他の生体インピーダン
ス信号局面と比較してまたは関連して分析してもよい。
【００７６】
　図６ａおよび図６ｂは、複数の心臓周期にわたる生体インピーダンス信号波形の例示的
な振幅および位相角局面間の比較の模式図である。図６ａに示すような一定の条件下にお
いて、位相角波形は、ｓ同時入手された振幅波形に類似する特性を示し得る。例えば、図
６ａにおいて、頭部の左側部（黒色で図示）および右側部（灰色で図示）それぞれからの
、位相角波形６１３と６１４との間の遅延は、頭部の左側部（黒色で図示）および右側部
（灰色で図示）それぞれから得られた振幅波形６１１および６１２における遅延に類似す
る。生体インピーダンス信号波形の位相角局面と振幅局面との間のシグネチャーフィーチ
ャのこのような類似性により、さらなる動脈閉塞の変化を診断するための情報を得ること
が可能になる。
【００７７】
　位相角波形はまた、例えば図６ｂに示すような同時入手された振幅波形と異なる特性を
示し得る。図６ｂにおいて、頭部の左側部（黒色で図示）および右側部（灰色で図示）そ
れぞれから得られた位相角波形６２３および６２４は、頭部の左側部（黒色で図示）およ
び右側部（灰色で図示）それぞれから得られた振幅波形６２１および６２２の場合よりも
、頭部の左側部および右側部間の非対称性が大幅に大きい。頭部の右側部と関連付けられ
た位相角波形６２４のピークは、頭部の右側部と関連付けられた位相角波形６２３のピー
クと比較して低下している。さらに、位相角波形６２３は、ピークからの減衰が急傾斜で
ある。これらの差は、振幅波形６２１および６２２において現れない。そのため、生体イ
ンピーダンス信号の位相角および振幅波形のシグネチャーフィーチャの差により、動脈血
圧の変化を診断するためのさらなる情報を得ることが可能になる。
【００７８】
　図５に示すようなシグネチャーフィーチャは、任意の種類の分析を通じて検出すること
ができる。一実施形態において、測定された波形中の変曲点を発見することにより、シグ
ネチャーフィーチャを検出することができる。図７に示す別の実施形態において、パルス
分解分析を行うことができる。このような検出分析は、少なくとも１つのプロセッサ（例
えば、図１に関連して述べた少なくとも１つのプロセッサ１６０）を用いて行うことがで
きる。
【００７９】
　図７は、生体インピーダンス信号波形期間７１０の模式図である。生体インピーダンス
信号波形期間７１０は、生体インピーダンス信号中のシグネチャーフィーチャを検出する
ためのパルス分解アルゴリズムによって分解される。図５について説明するように、１組
のシグネチャーフィーチャは、第１のピークＰ１　５１１、第２のピークＰ２　５１２お
よび第３のピークＰ３　５１３ならびに最小値Ｍ０　５２１、最小値Ｍ１　５２２および
最小値Ｍ２　５２３を含み得る。最小値Ｍ０　５２１、最小値Ｍ１　５２２および最小値
Ｍ２　５２３は、図５に示すように、生体インピーダンス信号波形５１１における変曲点
に基づいて計算することができる。パルス分解アルゴリズムは、シグネチャーフィーチャ
を計算するための別の方法を示す。パルス分解アルゴリズムは、生体インピーダンス信号
を概算するための基本関数の組み合わせを用いて、生体インピーダンス信号をパラメータ
化し得る。
【００８０】
　最良の適合のために用いられる基本関数は、生理学的パルス波形関数に関連し得るか、
または、生理学的パルスに類似する一般的形状を持ち得かつ安定した適合パラメータを提
供する。適切な基本関数の一例として、ガウス関数がある。ガウス基本関数により、パル
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ス幅および曲率、安定した適合アルゴリズム、および高次導関数の全体的決定を明確に定
義することが可能になる。ガウス基本関数を用いたパルス分解アルゴリズムは、図７を参
照して以下に説明するように行うことができる。
【００８１】
　図７は、３つのガウス基本関数（第２のＰ２　５１２、第１のピークＰ１　５１１およ
び第３のピークＰ３　５１３にそれぞれ最適に適用するように計算された第１のガウス７
２１、第２のガウス７２２、および第３のガウス７２３）の模式図である。ＥＣＧ信号を
用いて、生体インピーダンス信号を、心臓周期にそれぞれ対応する個々の波形７１０に分
割することができる。その後、ＥＣＧＲ波パルスに追随する波形最小値を決定することが
できる。次に、最小値に追随する波形全体的最大点を決定することができる。その後、全
体的最大点と前回入手された統計との間のタイミング間の対応に基づいて、上記波形全体
的最大点が第１のピークＰ１　５１１、第２のピークＰ２　５１２および第３のピークＰ
３　５１３を示すかを決定することができる。次に、標準的基本関数（例えば、ガウス）
を用いて、前回得られた統計からのタイミングおよび幅限定を用いて、決定された全体的
最大の近隣の個々の波形への最適な適合を得ることができる。図７において、第１のガウ
ス７２１を最高ピークＰ２　５１２に適合させる。次に、残りの波形に対して同じ基本関
数を用いて、第２のガウス７２２および第３のガウス７２３を用いた残りの２つのピーク
の最適適合を決定することができる。
【００８２】
　これらのガウス基本関数は、生体インピーダンス信号波形を概算するシグネチャーフィ
ーチャ適合曲線７２０を協働して形成する。例示的なパルス分解アルゴリズムから得られ
たシグネチャーフィーチャ適合曲線７２０のコンポーネント基本関数を規定するパラメー
タは、測定された信号中の各心臓周期を特徴付けるように機能し得る。
【００８３】
　その後、上記測定された信号と、各心臓周期のシグネチャーフィーチャ適合曲線７２０
を含む平滑な波形とを置換する。その結果、多様な対象点（例えば、最小値Ｍ０　５２１
、最小値Ｍ１　５２２、最小値Ｍ２　５２３、および対象点における局所的曲率）のロバ
ストな計算が可能になる。コンピュータパラメータ、相対的振幅、タイミング対ＥＣＧ、
および幅を用いて、波形を特徴付けることができる。開示の例示的なパルス分解アルゴリ
ズムなどの方法は、他の技術（例えば、変曲点決定）の利用を用いて検出することが困難
または不可能なシグネチャーフィーチャを検出する際に有用である。図７に示すように、
ピークＰ１　５１１、ピークＰ２　５１２およびピークＰ３　５１３は、生体インピーダ
ンス信号波形７１０の局所的最大値と合致しないが、生体インピーダンス信号波形７１０
の成分波形、ガウス７２１、７２２および７２３のピークとは合致する。
【００８４】
　さらなる例示的な基本関数を挙げると、一般化極値（ＧＥＶ）分布関数がある。ＧＥＶ
関数は、他の基本関数（例えば、ガウス）と共に用いてもよいし、または単独の基本関数
として用いてもよい。例えば、周期的生体インピーダンス信号を分解する場合、ガウス基
本関数を用いて、波形の収縮期部分中の第１のＰ１　５１１および第２のＰ２　５１２ピ
ーク、拡張期部分上のＰ３　５１３のＧＥＶ関数とを適合させることができる。この選択
により、Ｐ３　５１３に対してガウス基本関数を用いる場合よりも、上記拡張期部分に対
してより良好な適合が得られる。なぜならば、ＧＥＶ関数は非対称であり得る一方、ガウ
ス関数は対象であるからである。
【００８５】
　生体インピーダンス信号波形のパラメータ化を行うことにより、さらなるシグネチャー
フィーチャ（例えば、初期パラメータの分布統計）の収集および比較も可能になる。例え
ば、脳卒中患者の１つの脳半球上において測定されたＰ２　５１２パルスタイミングの分
布は、シグネチャーフィーチャを示し得、第２の脳半球から得られたＰ２　５１２パルス
タイミングの分布によって示されるシグネチャーフィーチャと比較され得る。
【００８６】
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　（数百拍動サイクル（例えば、例えば、５～１０分以下）にわたる）これらの短期統計
比較により、脳半球間の生理学的差または同一脳半球中における生理学的状態の経時的変
化を得ることができる。例えば、Ｐ２５１２タイミングの分布幅は、より健康な脳半球の
場合よりも、脳卒中に罹患している脳半球中においてより大きくなる。変動が大きいほど
、脳卒中に起因して血流が不安定になっていることを示し得る。
【００８７】
　図５に示すような生体インピーダンス信号のシグネチャーフィーチャを分析することに
より、脳血流中の変化（例えば、動脈閉塞の変化）を診断するための情報を得ることがで
きる。シグネチャーフィーチャを経時的に連続的に監視および比較することにより、診断
情報を得ることができる。例えば、生体インピーダンス信号波形データを連続的にサンプ
リングして、連続する時間間隔内の各心臓周期におけるシグネチャーフィーチャを計算す
ることができる。上記連続的時間間隔の一部の監視から得られた結果と、上記連続的時間
間隔の別の一部の監視から得られた結果とを比較することができる。例えば、外科手術時
に発生する任意の脳血流変化を診断するために患者に対して行われる外科手術時において
、シグネチャーフィーチャを連続的時間間隔全体にわたって連続的に監視することができ
る。上記外科手術時における任意の長さの任意の１つの時間間隔において検出されたシグ
ネチャーフィーチャと、上記外科手術時における任意の長さの任意の後続の時間間隔にお
いて検出されたシグネチャーフィーチャとを比較することができる。
【００８８】
　代替的にまたは追加的に、非連続的時間期間にわたってシグネチャーフィーチャを監視
および比較して、診断情報を得ることができる。例えば、１つの時間間隔時において監視
された生体インピーダンス信号波形データと、第２の時間間隔時において監視された生体
インピーダンス信号波形データとを比較することができる。第２の時間間隔は、第１の時
間間隔と重複または隣接しない。例えば、患者についてのシグネチャーフィーチャ基線を
第１の時間（例えば、外科手術の前）に測定することができる。このような測定は、入院
時または定期的来院時または基線測定が可能な任意の他の時間において行われる。その後
、上記シグネチャーフィーチャ基線と、任意の後続時間（例えば、外科手術時、退院時、
別の来院時）において監視されたシグネチャーフィーチャとを比較することができる。
【００８９】
　図８は、対象者の脳２０１の異なる脳半球と関連付けられた例示的な生体インピーダン
ス信号間のタイミング遅延の模式図である。頭部の対向する側部から得られた生体インピ
ーダンス信号は、対向する脳半球中の血流を反映する。脳卒中は典型的には非対称の現象
であるため、２つの脳半球の特性を比較することにより、脳卒中による影響を受けた脳側
部についての情報を得ることができる。例えば、主要脳血管（例えば、中央脳動脈（ＭＣ
Ａ））中の閉塞をＭＲＩ技術およびＣＴＡ技術を通じて確認した場合、脳２０１の当該部
分における血流が遅延または低下がみられる。
【００９０】
　同様に、虚血性脳卒中の場合、対象者の脳２０１の対向する脳半球中において測定され
た生体インピーダンス信号のタイミング間における測定可能な遅延として現れる。これら
の遅延は、対向する脳半球からの生体インピーダンス信号におけるシグネチャーフィーチ
ャの局面として現れ得る。例えば、最大値（例えば、ピークＰ２　５１２）のタイミング
を変更することができる。右脳半球および左脳半球の生体インピーダンス信号を例えば心
臓周期ＥＣＧ信号と同期させることにより、生体インピーダンス信号におけるタイミング
遅延を検出することができる。
【００９１】
　図８に示す信号において、実線によって示す左脳半球生体インピーダンス信号８１２は
、右脳半球生体インピーダンス信号８１１に対するタイミング遅延を示す。図示のタイミ
ング遅延は、虚血性脳卒中を示し得る。そのため、信号８１１および８１２（またはこれ
らの信号の対応する一部）は、対象者の脳と関連付けられた第１の信号および第２の信号
の例であり、対象者の脳の血液動態特性をそれぞれ示す。これらの信号は、例えば、図と
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関連して説明する少なくとも１つのプロセッサ１６０中において処理することができる。
本発明の実施形態は、第１の信号および第２の信号を４０ｍｓ以内に同期させることを含
む。このような同期は、例えば独立したスケール上で（例えば、共通する電子クロック信
号で）発生させてもよいし、または生物スケールに基づいておこなってもよい。生物スケ
ールの一例は、ＥＣＧによって規定され得る。詳細には、対向する脳半球の生体インピー
ダンス波形信号（またはその一部）のタイミングと、ＥＣＧによって規定されたスケール
とを同期させることができる。一実施形態において、この同期は４０ｍｓ以内に発生し得
る。本発明によれば、より長期の同期方法を用いてもよいし、より短い同期方法を用いて
もよい。例えば、信号の相互同期をミリ秒内に行うことができる。タイミング同期の非限
定的例を挙げると、約４０ｍｓ、約３０ｍｓ、約２０ｍｓ、約１０ｍｓおよび約５ｍｓ以
内の同期がある。他の実施形態において、上記波形を５ｍｓ以内に相互に同期させてもよ
いし、または何分のミリ秒（例えば、０．１ｍｓ以下）以内で同期させてもよい。このよ
うな同期分析を生体インピーダンス信号波形の収集時に行い、メモリ（例えば、外部また
はコンピュータメモリ）中に保存された生体インピーダンス信号波形上に行うことができ
る。
【００９２】
　本発明の実施形態は、上記同期された第１の信号と第２の信号との間の少なくとも１つ
の差を決定することを含み得る。このような決定は、例えば図１に関連して上述した少な
くとも１つのプロセッサ１６０を用いて行われ得る。少なくとも１つのプロセッサ１６０
は、例えば、生体インピーダンス信号波形の一部または全体について、右脳半球と左脳半
球との間の（上記したような）タイミング差を決定することができる。他の実施形態にお
いて、プロセッサ１６０は、他の差を決定することができる（例えば、振幅差または生体
インピーダンス信号から得られた計算に基づいた差）。
【００９３】
　その後、少なくとも１つのプロセッサ１６０は、脳動脈閉塞の変化を診断するための情
報を出力することができる。例えば、少なくとも１つのプロセッサ１６０を用いて、上記
２つの信号間の差を用いて、患者の脳血管状態の変化を診断、モデル化および／または追
跡することができる。上記出力情報は、大幅な差異の存在を示す簡単な指標として医療専
門家に対して用いることが可能である。代替的にまたは追加的に、上記出力情報を挙げる
と、例えば、差異の大きさ、差異の経時的変化の大きさ、および閉塞の存在、閉塞の範囲
または閉塞の範囲の変化を示し得る他の任意のデータを特徴付ける情報出力のうち１つ以
上がある。
【００９４】
　右脳半球および左脳半球の波形の同期は、例えば、精密タイミング装置内に設けられた
少なくとも１つのプロセッサ１６０を用いて行われ得、これにより、双方の脳半球からの
データが同時にまたは既知の時間的関係を以て抽出される。例えば、波形は数ミリ秒内に
同期され得、これにより、例えばピーク開始などのフィーチャを関連付けることができる
。代替的にまたは装置ベースの同期に加えて、信号の同期を波形中のフィーチャまたは心
臓電気信号のフィーチャに基づいて行うことができる。例えば、生体インピーダンス波形
に並行して測定されたＥＣＧ信号を分析することにより、心拍に穿孔して発生する電気信
号である心臓Ｒ波を検出することができる。従って、例えば、各波形中のＲ波開始の検出
または同定を用いて、異なる脳半球からの波形を同期させることができる。異なる脳半球
からの波形の同期は、例えば心臓周期の任意の他の部分の検出または同定を用いて行うこ
とができる。このような同期分析は、生体インピーダンス信号波形が収集されている間に
（例えば、リアルタイムで）行ってもよいし、または、メモリ中に保存された生体インピ
ーダンス信号波形に対して（例えば、非リアルタイムで）行ってもよい。
【００９５】
　右脳半球および左脳半球から受信された信号のシグネチャーフィーチャ間のタイミング
遅延を決定することにより、脳血液動態特性についての異なる情報を得ることができる。
このようなタイミング遅延は、生体インピーダンス波形全体の間または波形の一部のみの
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間において発生し得る。例えば、特定のピークまたは谷（例えば、Ｐ１　５１１、Ｐ２　
５１２、Ｐ３　５１３、Ｍ１　５２１、Ｍ２　５２２、およびＭ３　５２３）またはこれ
らの多様な組み合わせについて、遅延を調査することができる。いくつかの実施形態にお
いて、遅延が特定の閾値になった場合にのみ、当該遅延が大きいとみなすことができる。
一定の条件下において、より大きな遅延は、より小さな遅延と比較して悪化した状態を示
し得る。さらに、遅延と共に発生する経時的変化は、状態の改善または悪化を示し得る。
いくつかの実施形態において、タイミング遅延の経時的変化を監視することができる。治
療期間と共に遅延が低下した場合、患者の脳血管状態が改善していることを示し得、遅延
が増加した場合、患者の状態が悪化していることを示し得る。
【００９６】
　信号同期により、信号間の差を決定する際における心拍差に起因する影響も低下させる
ことが可能となる。心拍が変動した場合、心臓周期の長さが変化する。その結果、信号中
の対応するシグネチャーフィーチャのタイミングが心拍差に起因して変動し得る。例えば
、心拍が上昇した場合、ピークＰ１　５１１は、信号波形期間内においてより早期に発生
し得る。そのため、非同期波形内のシグネチャーフィーチャのタイミング分析が、心拍変
動により影響を受け得る。よって、２つの同期信号間の差を決定することにより、心拍変
動による影響を低減することができる。
【００９７】
　図９は、パルス分解アルゴリズムによって分解された２つの生体インピーダンス信号波
形間の例示的な統計タイミング遅延比較の模式図である。図９は、２つの生体インピーダ
ンス信号波形のパルス分解を示す。このパルス分解は、図６について述べた方法と同様の
方法によって行われる。実線は、パルス分解方法によって計算されたピークＰ１、Ｐ２お
よびＰ３のタイミング分布を示す。このタイミング分布は、対象者の脳の右脳半球から得
られた複数の生体インピーダンス信号波形期間にわたって得られた。点線は、パルス分解
方法によって計算された、対象者の脳の左脳半球から得られた複数の生体インピーダンス
信号波形期間におけるピークＰ１　５１１、Ｐ２　５１２およびＰ３　５１３のタイミン
グ分布を示す。各脳半球について、対応する時間間隔における複数の生体インピーダンス
信号波形期間を得た。ピーク９２１は、複数の生体インピーダンス信号波形期間における
ピークＰ１　５１１のタイミング分布を示す。ピーク９２２は、複数の生体インピーダン
ス信号波形期間におけるピークＰ２　５１２のタイミング分布を示す。ピーク９２３は、
複数の生体インピーダンス信号波形期間におけるピークＰ３　５１３のタイミング分布を
示す。
【００９８】
　図９に示すように、点線は、左脳半球から得られたピーク分布を示し、右脳半球のピー
クと比較した場合の３つのピーク９２１、９２２および９２３全てにおける遅延を示す。
これらのタイミング遅延は、左脳半球における脳血液動態異常を示し得る。ここで計算さ
れたタイミング遅延を経時的に監視することで、例えば患者の状態が改善しているかまた
は悪化しているかを決定することができる。
【００９９】
　図９は、同期信号波形間のタイミング遅延を決定するための１つの例示的な方法を示す
。しかし、別の実施形態により、同期信号波形間のタイミング遅延を決定するための他の
方法を用いることも可能である。例えば、いくつかの実施形態において、ピークＰ１　５
１１、Ｐ２　５１２およびＰ３　５１３以外のシグネチャーフィーチャを用いることがで
きる。いくつかの実施形態において、シグネチャーフィーチャ検出のための別のパルス分
解方法が用いられ得る。いくつかの実施形態において、シグネチャーフィーチャ検出のた
めの別の方法が用いられ得る。よって、当業者であれば、２つ以上の同期信号波形間の差
を決定するための多様な分析技術が存在しており、本発明はその最大の範囲において任意
の特定の技術に限定されないことを理解するであろう。
【０１００】
　本開示による実施形態において、神経状態の診断方法が提供される。図１０は、神経状
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おいて、対象者の脳と関連付けられた第１の信号および第２の信号が受信され得る。これ
らの信号は、対象者の脳の血液動態特性を示す。これらの信号は、例えば、適切に構成さ
れたプロセッサ１６０によって受信され得る。ステップ１００２において、上記第１の信
号および第２の信号を相互に同期させることができる。例えば、これらの信号を約４０ｍ
ｓ以内、約３０ｍｓ以内、約２０ｍｓ以内、約１０ｍｓ以内、約５ｍｓ以内またはこれ以
下の値以内において同期させることができ、このような同期は、例えばプロセッサ１６０
によって行うことができる。
【０１０１】
　ステップ１００３において、上記同期された第１の信号および第２の信号間の少なくと
も１つの差を決定することができる。上記少なくとも１つの差は、例えば上記２つの信号
間のタイミング遅延に基づいて、適切に構成されたプロセッサ１６０によって決定され得
る。ステップ１００４において、ステップ１００３の決定結果を用いて、神経状態を診断
するための情報を出力することができる。プロセッサ１６０は、例えば、上記情報を出力
するように構成され得る。神経状態を診断するためのさらなる方法を挙げると、本明細書
中に開示される技術のうちいずれかおよび／または全てがある。
【０１０２】
　上記例のうち多くについて、右半球と左脳半球との比較を挙げて説明してきたが、対象
者の頭部の多様な位置から測定および比較が可能であり、本発明はその最大の範囲におい
て比較信号を対向する脳半球に限定しなくてもよいことが理解される。同様に、本開示に
おいて生体インピーダンス信号の分析の例について記載しているが、本開示の広い原理に
基づいて、血液動態状態を反映する任意の信号を評価することが可能である。
【０１０３】
　さらに、脳卒中および閉塞の検出、診断および監視のための本発明の実施形態の利用の
開示はひとえに例示的なものである。本発明は、その最大の範囲において、本明細書中に
記載の原理を用いて検出することが可能な任意の神経状態の検出、診断および／または治
療に関連して用いることが可能である。さらに、対象者の脳中の動脈閉塞の変化を診断す
るための本明細書中に記載の方法および装置を一般化することにより、任意の発生の動脈
閉塞（例えば、脳卒中、血管変性）の変化を診断することが可能になることが理解される
。本発明に関連する分野の当業者であれば、本発明の意図および範囲から逸脱することな
く、別の実施形態を想起する。よって、本発明の範囲は、上記の記載によってではなく、
添付の特許請求の範囲によって定義される。



(22) JP 5981944 B2 2016.8.31

【図１】 【図２】

【図３】 【図４】



(23) JP 5981944 B2 2016.8.31

【図５】 【図６ａ－６ｂ】

【図７】 【図８】



(24) JP 5981944 B2 2016.8.31

【図１０】 【図９】



(25) JP 5981944 B2 2016.8.31

10

20

フロントページの続き

(31)優先権主張番号  61/474,739
(32)優先日　　　　  平成23年4月12日(2011.4.12)
(33)優先権主張国　  米国(US)

(72)発明者  シュピゲルマン，　ボアズ
            イスラエル，　ナタンユ，　イッチャク　ハナパチ　７
(72)発明者  ベン－アリ，　シュロミ
            イスラエル，　ベンヤミナ，　ハショシャナ　ストリート　２３

    審査官  野田　洋平

(56)参考文献  国際公開第２０１０／０４１２０４（ＷＯ，Ａ２）　　
              特表２００８－５０６４４５（ＪＰ，Ａ）　　　
              米国特許出願公開第２０１０／０２１０９５８（ＵＳ，Ａ１）　　

(58)調査した分野(Int.Cl.，ＤＢ名)
              Ａ６１Ｂ　　　５／０４－５／０５３
              Ａ６１Ｂ　　　５／０２６　　　
              　　　


	biblio-graphic-data
	claims
	description
	drawings
	overflow

