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This paper proposes a novel non-invasive and palpable measurement sensor for carotid pulse pressure. The unit

consists of a pair of coil printed circuit boards, a pair of springs and a sensing plastic chip, with each spring attached

between the circuit board and the chip. The distance between the boards is monitored from the displacement of the

springs, and the information is converted into a voltage signal based on electromagnetic induction. First, the optimal

forces externally applied to the proposed sensor were examined to allow accurate measurement of carotid pulse wave

amplitude variations. It was found that the force applied when the measured maximum amplitudes of the sensor were

obtained yielded the best performance. Next, carotid pulse waves were measured using the sensor with these optimal

forces, and the results were compared with carotid pulse pressure values measured using a commercialized pulse wave

transducer. The resulting coefficient of correlation between the two carotid waves was 0.9 or more. It was therefore

concluded that the proposed sensor enables non-invasive measurement of carotid pulse waves.
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1. 序 論

頸動脈は頭部および頸部に存在する脳へ血液を送るため
の弾性血管で，圧受容器と呼ばれる平均動脈血圧調整機構
の一部が存在すること，頸動脈拍動は左心室，大動脈弁お
よび大動脈の機能・形態を反映している (1) (2)ことから，頸
動脈波計測データは心機能診断時に重要な情報を与える。
また，頸動脈は皮膚直下の比較的浅い部位を通過するため
心臓の最も近くにある拍動が触診可能な動脈であることか
ら，救急現場では触知により負傷者の頸動脈最低収縮期血
圧，脈拍数，脈拍調律異常，一回心拍出量変化，脈拍遅速，
血管壁性状が定性的に確認され，脳への血流循環が十分か
どうかが判断される (1)。従って，触診時の頸動脈波を簡便
に計測可能なシステムが開発されたら，より詳細かつ定量
的なデータが収集可能となり，搬送先病院での迅速な処置
につながる可能性がある。
従来までに頸動脈血圧脈波を計測する方法およびセンサ

はいくつか提案されている (3)～(9)。例えば，観血的に血圧計
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Fig. 1. Overview of the proposed system

測するセンサとして先端に圧トランスデューサを取り付た
カテーテルが開発されている (3) (4)。このセンサは精度よく連
続血管内圧を計測可能であるが，侵襲的で危険を伴うこと
から手術中等の限定された環境のみで使用される。一方，非
観血に血圧計測する方法には，超音波を用いた計測法 (5)，空
気圧を利用したセンサ (6)，トノメトリの原理 (12)～(14)を用いた
センサ (7)～(9)が提案されている。ここで，超音波による手法
では Bモードで計測された血管断面積変化波形を基に精度
よく連続血圧値が推定可能であることが報告されている (5)

が，血圧値を推定するにあたり被計測者の推定対象部位近
辺の脈波伝搬速度 (Palse Wave Velocity: PWV) (15)を事前計
測する必要があるため，応急的血圧計測は難しい。空気圧
を利用したセンサでは，頸動脈直上の皮膚に圧電素子を内
蔵したセンサを取り付け，頸動脈圧に起因する皮膚－セン
サ間の空気圧変化計測するもので，観血脈圧波形と比較し
て高い相関が得られることが確認されている (6)が，血圧を
直接計測しているわけではなくセンサ内部の空気圧を計測
している点，また体表面に生じた脈波以外の振動もそのま
ま計測される点が課題として挙げられる。トノメトリの原
理を用いたセンサは，微小な圧力センサユニットをアレイ
状にしたセンサ (7)や，先端に圧トランスデューサを取り付
けたペン型センサ (8) (9)等が開発されており，既に頸動脈-大
腿動脈間 PWV(carotid-femoral PWV)が数多く計測されて
いる (9) (11)。しかしながら，アレイ状センサでは計測時に用い
る最適な圧力センサユニットを同定するまでに時間を要す
るため，短時間でセットアップを完了させることは困難で
ある。また，ペン型センサ（SPT-301, Millar Instruments）
は先端径が約 6 [mm]に対し長さが 15 [cm]あり，これを血
管径の法線方向に適切な力で押し付けた状態を保ちながら
計測する必要があるため，安定した計測を行うにはかなり
の熟練を要する。さらに触診時の計測センサという観点で
考えると，計測者がセンサを通じ患者の頸動脈波を触知可
能である必要があるが，従来までにセンサを介して指で頸
動脈波を触知可能なセンサは著者らの知る限り存在しない。
そこで，本論文では計測者がセンサを付けている状態で

被計測者の頸動脈波が触知可能な計測センサ開発を目指す。
具体的には，（I）計測者がセンサを通じて頸動脈圧を知覚可
能であること，（II）小型で脱着が容易であること，（III）計
測時はセンサ姿勢が安定していること，（IV）高い SN比で
連続計測可能であることを満たすセンサを提案する。

(a) Circuit configuration of the

proposed sensor

(b) Structure of sensing part of the

proposed sensor

Fig. 2. Proposed sensor

2. 原 理

頸動脈血圧脈波を計測するためには圧力センサを用いる
ことが最も簡便であると考えられるが，一般的な圧電タイ
プの圧力センサでは頸動脈血圧脈波程度の比較的小さな圧
力を計測するには S/N比が低く，体表面のノイズが重畳し
やすいという問題がある。そこで，本論文では頸動脈圧をバ
ネにより変位に変換して計測することを考える。血圧計と
しての実用化を考慮すると使用する変位計測センサは，（1）
頸動脈血圧脈波に伴って発生する変位を高精度で計測可能
であること，（2）軽量であること，（3）触診可能とするため，
センサヘッドを計測者の指に装着可能な程度に小型化する
こと，（4）救急現場等での使用を想定すると電源を含めた装
置全体の携帯性が優れていることを満たす必要がある。従
来までに様々な変位計測センサが開発されている (10)が，本
論文では上記条件を満足し，かつ安価に製造可能な電磁誘
導方式を利用したセンサを提案する。

Fig. 1 に頸動脈波計測システムの概要を示す。本システ
ムでは頸動脈波の計測に用いる磁気センサ（Fig. 2 (a)）と
計測データ保存用コンピュータから構成される。磁気セン
サは医療従事者など計測者の任意の指先に装着でき，血圧
脈波を電圧波形として出力する。以下，磁気センサ構造お
よび計測原理を説明する。
提案センサの構造を Fig. 2 (b)に示す。提案センサは，直

流電源，インバータ，コンバータ等の回路ユニット，およ
び一次コイル，二次コイルがプリントされた一組の基板か
ら構成されており，センサの中央部に扁平型の一次コイル，
二次コイルがプリントされた基板が平行に一組取り付けら
れている。ここで二次コイルを含む基板は固定されている
が，一次側の基板はセンシングプラスチックに直接接続さ
れており，上下に変位可能な構造になっている。なお，セン
シングプラスチック部の外側には，計測中のセンサ姿勢安
定のために高摩擦ゴムの支持部を取り付けた。試作した回
路ユニット大きさは 77(W) × 72(D) × 30(H) [mm]，重さは
89.0 [g]で，単 4乾電池 2本の並列接続で駆動可能である。
また，計測者の指に装着する Fig. 2 (a)のセンサ部の大きさ
は 24(W) × 30(D) × 27(H) [mm]，重さは 10.6 [g]である。
頸動脈波計測原理を説明する。提案センサを用いた計測

はトノメトリの原理 (12)～(14)に基づいている。トノメトリの原
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Fig. 3. Equilibrium of forces between biological tissues

and a proposed sensor

理は，動脈を扁平部ができる程度に押し，動脈内圧と外圧
をバランスさせて非侵襲的に血圧を測定する手法である。
この手法では血管壁の硬さや張力の影響を受けることなく
血管内圧を測定することが可能であるが，動脈内圧を正確
に測定するためには動脈が硬い骨などで支えられている部
位で，動脈を潰しきらず，かつ扁平部ができる程度の適切
な圧力で押さえる必要がある。頸動脈は体深部であるが背
面に頚椎が存在するため計測センサを適切な強さで押し付
けることでトノメトリの原理と同様の原理で頸動脈波が計
測可能であると考えられる (7)～(9)。
提案センサが適切な力で皮膚に押し当てられている際の

人体組織と提案センサにかかる力を Fig. 3に示す。本論文
では，センサ筐体を剛体とし，指でセンサを皮膚表面にしっ
かり押し付けたと仮定する。図中の記号はそれぞれ，Fbは
血管壁に作用する血管内圧成分，F′bは皮膚表面に伝搬され
る血管内圧成分，F f は計測者の指が提案センサを押す力，
Fr は提案センサ支持部が皮膚表面を押す力，Fsk は皮膚か
ら提案センサ支持部に働く力，Fsp は圧縮ばねの反発力で
ある。また，センサ支持部には左右均等に力が働いている
と仮定する。Fig. 3より，センサ支持部に体動などの外乱が
加わった場合でもセンサ全体が変位することになり，セン
シングプラスチック部には影響を与えることなく血管内圧
成分の計測が可能となる。加えてゴム製支持部には頸動脈
から漏れる血管内圧成分が作用するため，この力が提案セ
ンサ上部のプラスチック部分を経由し計測者の指に伝搬す
る。従って計測者はセンサを通じて頸動脈波を触知可能と
なる。
ここで，血管内圧成分がどのようにセンサに伝達するか

考える。センサ内部の圧縮ばねにかかる力 Fsp はセンシン
グプラスチック部が受ける力 F′b と等価であるため，圧縮
ばねのばね定数を k，圧縮ばねの変位を Δxとおくと，

F′b(t) = kΔx(t) · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · (1)

と表現できる。ここで，頸動脈－皮膚間組織による頸動脈
圧力の減衰率を αと定義すると，頸動脈血管内圧によって
生じる力 Fbと皮膚表面に伝搬される血管内圧成分 F′bの間

Fig. 4. Equivalent circuit of proposed system

には Fb = αF′b が成り立つため，頸動脈血圧 Pb は

Pb(t) =
Fb

S
=

kΔx(t)
αS

· · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · (2)

と表現される。ただし S はセンシングプラスチック部の面
積である。
次に，提案センサの回路について説明する。センサ回路

は，まず直流電圧をインバータにより周波数 20 [kHz]の交
流電圧に変換し，その後プリアンプで増幅することで一次
コイルに磁場を発生させる。次に発生した磁場により二次
コイルに誘起電圧が生じ，この電圧をポストアンプで増幅
する。最後に，増幅電圧は，位相検知回路で低周波成分を
検波，Low Pass Filter (カットオフ周波数：10 [Hz])を通過
させることで，出力電圧を得るものとした。以上より，計
測回路系の等価回路は Fig. 4で示すものとなり，出力電圧
|V2|は，

|V2| =
∣∣∣∣∣ jωV1

R1 + jωL1

M(Δx)

∣∣∣∣∣ · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · (3)

と表現できる。ここで， jは虚数単位，ωは角周波数，R1

はインバータ回路等価抵抗および一次コイル巻線抵抗の合
成抵抗，R2は二次コイル巻線抵抗および整流平滑回路等価
抵抗の合成抵抗，L1，L2はそれぞれ一次コイル，二次コイ
ルの自己インダクタンス，Mは一次コイルと二次コイル間
に生じる相互インダクタンス，V1 は電源電圧，i1，i2 はそ
れぞれ一次回路，二次回路を流れる電流を表す。R2は出力
抵抗 RL（数 [MΩ]）に比べ無視できるとした。
一方，皮膚表面でセンシングプラスチック部に加わる圧

力 Pはセンシングプラスチック部の皮膚接触面積を S とす
る時，式 (2)より

P =
k�x
S
· · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · (4)

と表現できる。以上より，出力電圧 |V2|は，式（3），式（4）
よりセンサに印加される圧力 Pを基準に

|V2| =
∣∣∣∣∣ 1

α + jβ
M(P)

∣∣∣∣∣ · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · (5)

という関数で表すことができる。ただし，

α =
L1

V1

β = − R1

ωV1

M(P) =
μ

4π

N∑
n=1

N∑
n=1

∫ 2π

0

∫ 2π

0
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(a + φ(n − 1))2 cos(θ1 − θ2)√
2(a + φ(n − 1)2(1 − cos(θ1 − θ2)) + (d − S

k P)2

dθ1dθ2

である。従って，式（5）より，提案センサでは皮膚表面に
生じる血管内圧成分 Pが入力されると，対応した出力電圧
|V2|が得られる。
以上より，（I）計測者がセンサを通じて頸動脈圧を知覚可
能であること，（II）小型で脱着が用意であること，（III）計
測時はセンサ姿勢が安定していることを満たす頸動脈波計
測センサが提案できたため，次に提案センサを用いた頸動
脈波計測の妥当性について検証を行う。

3. 実 験

まず，提案センサの基本性能を確認するため，センサ内
部のばね定数，およびセンシングプラスチック部にかかる
圧力 Pに対する出力電圧 |V2|を実測した。実験環境を Fig. 5

に示す。センサのセンシングプラスチック部にポテンショ
メータ（JCL300B-5K-5%，COPAL ELECTRONICS）およ
び力センサ（NANO5-4-S15，BLオートテック）を取り付
け，力センサを用いてセンサプラスチックに力が印加され
た時のセンサ内部のばね変位に相当するセンサプラスチッ
ク変位およびセンサの出力電圧を同時計測した。ここで，各
信号は AD変換器（CSI-360116, Interface）を介してサン
プリング周波数 1000 [Hz]で PCへ保存された。センシン
グプラスチックの面積 S に一様に力がかかっている時，セ
ンサが受ける圧力 Pは以下の式で表せる。ただし，F は力
センサがセンシングプラスチック部に印加した力，M′はセ
ンシングプラスチック質量，gは重力加速度を表し，本論
文で試作した提案センサはそれぞれ S = 1.13 × 10−4 [m2]，
M′ = 0.8 [g]である。

P =
F + Mg

S
· · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · (6)

次に，提案センサを用いて頸動脈波の非観血計測を試み
た。提案センサはトノメトリの原理に基づいているため，セ
ンサに与える押し付け圧の大きさによって動脈の扁平状態
が変化し，それによって計測波形が変化する。そこでまず，
センサの押し付け圧に対して出力電圧がどの程度変化する
か計測した。次に最適押し付け圧を検討するため，市販の
連続血圧計から得られた血圧脈波と比較した。最初に，提
案センサを上腕二頭筋へ配置し，デジタルフォースゲージ
（FGP-5, NIDECSHIMPO）を用いて押し付け力に対する出
力電圧 |V2|を計測する。次に，提案センサから左総頸動脈の
血圧脈波（以後，提案センサ脈波）を計測する。また，生体
情報モニタ（BP-608，OMRON COLIN）から，心電図と左
橈骨脈波の血圧と圧脈波を同時計測する。上記の計測信号は
サンプリング周波数 1000 [Hz]でAD変換機（CSI-360116，
Interface）を介し，パソコンに保存される。被験者は健常
男性 7 名（年齢：22.4 ± 1.4）とし，仰臥位状態で 1 分間
の計測を行った。提案センサへの押し付け力 F f（Fig. 3参
照）は，計測者の指でセンサの中心部に法線方向から与え

Fig. 5. Experimental setup for measuring output volt-

ages of the proposed sensor and displacements of the

sensing plastic chip when it is pressed using the force

sensor

た。最適な押し付け力 F f の評価として，心電図の R波タ
イミングで一拍毎に切り出した際のセンサ脈波の最大値と
最小値の差分である変動量（以下，提案センサ脈波振幅），
センサ脈波と動脈血圧の 30拍分における波形間の相関係
数を算出した。
次に，決定した押し付け圧を提案センサに印加して計測

した際に波形が頸動脈派の概形を捉えられているかを確認
するため，本提案センサとセンサ脱着の容易さが同程度な
市販の頸動脈計測用脈波・心音センサ（TK-701T，日本光
電工業）から計測された波形と比較した。ここで，提案セ
ンサと脈波・心音センサを同箇所で同時計測を行うことは
センサの大きさの都合上不可能である。そのため，計測プ
ロトコルは，まず提案センサに決定した押し付け圧を印加
して左総頸動脈のセンサ脈波を計測し，同時に生体情報モ
ニタを用いて心電図を計測した。この時，計測されたセン
サ脈圧，心電図はサンプリング周波数 1000 [Hz]で AD変
換機を介しパソコンに保存された。次に，総頸動脈同部位
に脈波・心音センサを取り付け，脈波信号（以下，心音セ
ンサ脈波）と心電図を同時計測した。脈波・心音センサで
計測された波形は，心尖拍動心音カプラ（AK-650H，日本
光電工業）で増幅された後に心電図と同時にサンプリング
1000 [Hz]で AD変換機を介しパソコンに保存された。そ
の後，保存された提案センサ脈波，および心音センサ脈波
をそれぞれ IIR型 2次 Band pass filter: 0.3–10 [Hz]に通過
させた。ここで，心電図の R波タイミングで一拍毎に切り
出した際の，提案センサ脈波と心音センサ脈波の一拍毎に
おける波形間の相関係数を算出するために，切り出した提
案センサ脈波が心音センサ脈波の一拍と同データ数となる
ようにリサンプリングした。また，フィルタ通過前後の計
測波形を用いて提案センサの SN比を算出した。なお，本
実験はヘルシンキ宣言に則り，事前に被験者へインフォー
ムド・コンセントを得て行った。

4. 結 果

力センサおよびポテンショメータを用いてセンサ内部の
ばね変位に対する出力電圧を計測した結果を Fig. 6 (a)に示
す。結果より提案センサで用いたばねはヒステリシス特性
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(a) Measured output voltages when the

displacement of the internal spring is

changed

(b) Measured spring constants depend-

ing on the displacement of the inter-

nal spring

(c) Measured output voltages when the

forces were applied to the sensing

plastic chip

(d) Measured output voltages depending

on the pressures applied to the sens-

ing plastic chip

Fig. 6. Measurement results of the output voltages and

the spring constants depending on the displacements of

the spring and the applied forces or pressures to the sens-

ing plastic chip

Fig. 7. Change of the output voltage |V2| with the ap-

plied force to the proposed sensor F f

を有していることがわかる。Fig. 6 (b)にセンサ内部のばね
変位に対するばね定数 kを計測した結果を示す。結果より，
ばねの変位が 0.5 [mm]を下回る領域では，ばね初動の静止
摩擦が影響していると考えられるため，強い非線形性を示
している。また 1.5 [mm]を上回る領域では底付きによる飽
和が生じている。しかしながら，頸動脈血圧脈波を計測する
際に使用する 0.5-1.0 [mm]の領域ではほぼ線形性を示して
おり，ばね定数 kは 385 ± 91 [N/m]であった。Fig. 6 (c)に
提案センサセンシング部に配置した力センサによって印加
された力に対する出力電圧 |V2|を計測した結果，Fig. 6 (d)

にセンシング部に印加された圧力に対する出力電圧 |V2|計
測結果を示す。Fig. 6 (d)のグラフ横軸は式（6）を用いてセ
ンシングプラスチック部にかかる圧力 Pに変換した値であ
る。結果より，Fig. 6 (d)同様，ヒステリシス特性を有して
いることが確認できた。

Fig. 7に提案センサを頸動脈上の皮膚に上腕に配置後，押
し付け力 F f をセンサに印加した際の出力電圧 |V2|を，Fig. 8

に頸動脈の提案センサ脈波および同時計測した撓骨動脈血
圧波形の一例として Subject Aの結果を示す。図中の赤線は
提案センサを用いて頸動脈波を計測した出力電圧値，青線
は生体情報モニタを用いて計測した撓骨動脈血圧値を示し
ている。(a)–(g)はそれぞれセンサへの押し付け力 F f を変

Fig. 8. Amplitude variation of output waves when the

pressure applied to the proposed sensor was changed

化させ，提案センサ脈波の拡張期血圧に相当する電圧（以
後 Vd）が 0.6–1.4 [V]になるよう計測した結果である。結果
より，提案センサ脈波に追従して撓骨動脈波形が計測され
ていることが確認できる。この理由は，心臓から総頸動脈
の距離が，心臓から撓骨動脈までの距離より短いため，脈
波がより短時間で伝搬するためである。また，結果より押
し付け力 F f の違いにより提案センサの概形および振幅が
変化することを確認した。心電図の R波タイミングを利用
して Fig. 8の計測波形を一拍ごとに切り出し後，30拍を用
いて算出した相関係数と標準偏差を Fig. 9 (a)に，電圧 Vd

に対する提案センサ脈波の振幅値変化を Fig. 9 (b)に示す。
Fig. 9 (a)より，電圧 Vd が 0.9–1.4 [V]となるようセンサを
押し付ければ提案センサ脈波と撓骨動脈波形が似ており，
0.8（p < 0.01）以上の相関係数が得られることを確認した。
一方，Fig. 9 (b)より，センサの押し付け力 F f によって提
案センサ脈波振幅が変化していることが確認できる。ここ
で，振幅が最大となる電圧 Vd が得られる時，Fig. 9 (a)の
相関が最大となることを確認した。他の被験者でも同様に，
提案センサ脈波振幅が最大となる電圧 Vdが得られるようセ
ンサの押し付け力 F f を与えた時，提案センサ脈波と撓骨動
脈波形の相関が最大となった。またこのとき，全ての被験
者において，提案センサの上から指で頸動脈を触診できる
ことを確認した。以上より，各被験者への最適な押しつけ
力 F f は，提案センサ脈波振幅が最大になる力と決定した。
Fig. 10に各被験者における最適な押しつけ力 F f に対する
拡張期の出力電圧 Vd を示す。この時，全被験者の平均電圧
Vd は 0.946 ± 0.009 [V]，押しつけ力 F f は 2.46 ± 0.01 [N]

となった。
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(a) Correlation coefficients between pulse waves measured by the

proposed sensor and the tonometry sphygmomanometer

(b) Amplitude voltage per one beat measured by the proposed

sensor

Fig. 9. Variation of parameters when the diastolic volt-

age Vd was changed

Fig. 10. Measured output voltages Vd of diastolic blood

pressures when the optimal external force F f was applied

to the proposed sensor

Fig. 11. Output voltage and estimated displacement of

the sensing plastic chip

センサ最適予圧で計測された出力電圧（Fig. 8 (b)）を
Fig. 6 (b) を用いて変位に変換した結果を Fig. 11 に示す。
収縮期（最高）血圧に相当するセンサ出力電圧が得られる
ときの最大変位は約 0.7 [mm]，拡張期（最低）血圧に相当
する変位は約 0.5 [mm]となった。脈圧に相当する変位振幅
は 0.2 [mm]程度であり，Fig. 6 (b)よりこの範囲ではほぼ線
形性が保たれていることがわかる。

Fig. 12に提案センサに最適な押し付け力を印加し計測し
た提案センサ脈波と心音センサ脈波計測結果の一例として
Subject Bの結果を示す。Fig. 12より両方の波形とも拡張期，

(a) Measured result of the proposed sensor

(b) Measured result of the pulse wave transducer

Fig. 12. Examples of filtered pulse wave of carotid

artery (Subject B)

(a) Comparison of output voltages of the proposed sensor and the

pulse wave transducer

(b) Lissajous waves based on output voltages between proposed

sensor and the pulse wave transducer

(c) Correlation coefficients between waves measured by the pro-

posed sensor and the pulse wave transducer

Fig. 13. Measurement results of the proposed sensor

and the pulse wave transducer

収縮期血圧を捉えられていることが確認できた。Fig. 12 (a)

を用いて提案センサ脈波の SN 比を求めた結果，SN 比は
12.71± 1.14 [dB]であった。Fig. 13 (a)に Subject Bに関し
て Fig. 12 (b)の波形をそれぞれ心電図の Rタイミングを用
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いて一拍ずつ切り出し後，心音センサのみをリサンプリン
グした結果を示す。Fig. 13 (b)に Fig. 12から 15拍波形を用
いた波形間の相関関係と回帰直線を示す。Fig. 13 (a), (b)よ
り，提案センサ脈波と心音センサ脈波はよく似ており，決
定係数 R2 = 0.91 (p < 0.01)が得られた。Fig. 13 (c)に提案
センサ脈波および心音センサ脈波の 15拍波形を用いて算
出した被験者全員の相関係数を示す。全被験者で 0.9以上
の相関を確認した。また，被験者全員の相関係数平均値は
0.922 ± 0.018であった。

5. 考 察

Fig. 8，Fig. 9より，計測される出力電圧 |V2|の最低電圧
が Vd = 1.2 [V]程度となるよう押し付け圧を加圧した際に，
提案センサ脈波と撓骨動脈の波形間で最も高い正相関が得
られること，このとき出力電圧 |V2|の振幅が最大になるこ
とが確認できる。出力電圧 |V2|の最低電圧が Vd > 1.2 [V]

の領域で相関および出力電圧 |V2| 振幅が低下した理由は，
血管内圧より大きな押し付け圧を与えると血管壁が押しつ
ぶされた状態になり，その状態で血管内圧の拍動を計測し
ているために提案センサ脈波が乱れたためと考えられる。
逆に Vd < 1.2 [V]の領域で相関および出力電圧 |V2|振幅が
低下した理由は，血管内圧より小きな押し付け圧を与える
と血管が Fig. 3の様な扁平状態にならず，血管内圧成分を
十分に計測できないためと考えられる。従って，本提案セ
ンサを用いて頸動脈波形を計測する際は，出力電圧 |V2|の
振幅が最大となる押し付け圧を与えれば良いことが明らか
になった。なお，Fig. 10より F f，Vd には個人差が存在す
ることがわかる。この個人差は，被験者の血圧値の違いや
頸動脈の皮膚からの距離等に起因していると考えられる。
今後，詳細な検討を行う予定である。
提案センサで頸動脈波計測に対し十分な SN比が得られ
た理由は，提案センサで用いた支持部が高摩擦ゴムである
ため，計測中にセンサの皮膚に対する横ずれが起きず，体
動影響が計測結果に反映されなかったためだと考えられる。
Fig. 13では，全被験者で心音センサ脈波と提案センサ脈波
間で高い正相関が得られたため，本提案センサを用いるこ
とで被験者に関係なく頸動脈波が精度よく計測できている
ことが確認できた。提案センサには頸動脈血圧計測範囲にお
いて非線形性，およびヒステリシス特性が存在する（Fig. 6

参照）ものの，出力電圧の増加時と減少時を区別すれば較
正曲線（Fig. 6 (d)）に用いることにより出力電圧に対して
圧力を一意に求めることができる。非線形性やヒステリシ
ス特性が頸動脈血圧脈波計測に与える影響については，今
後より詳細に検討したいと考えている。なお，Fig. 13のリ
サージュ波形が直線とならなかった理由は，市販の心音セ
ンサがセンサ部の空気圧を計測しているため，空気の容積
変化の影響を受けて位相遅れを生じたためと考えられる。
提案センサでは圧変化を直接的に計測しているため，この
ような位相遅れは生じないのである。

Fig. 6の結果および最適押し付け圧で計測された提案セ

ンサ脈波結果 Fig. 8 (b) より，拡張期血圧に相当する皮膚
圧力 Pは 17 [mmHg]程度，収縮期血圧に相当する皮膚圧
力 Pは 25 [mmHg]程度となった。一方，仰臥位で同時計
測している撓骨動脈の拡張期血圧，収縮期血圧がそれぞれ
60 [mmHg]，120 [mmHg]程度であった。例えば，Fig3に
示した血管内圧成分 F′b と支持部が押される力 F f のなす
角 θを約 40 [deg.]とすると，式（2）に含まれるゲイン α
はおよそ 4となり，センサで計測されている血管内圧は真
の血管内圧の約 1

4
程度となるため，提案センサ脈波から補

正された拡張期血圧，収縮期血圧はそれぞれ 68 [mmHg]，
100 [mmHg]程度になる。心臓から遠ざかるにつれて平均
血圧値は変わらず圧脈波振幅のみ増大して脈圧値が高くな
ること，およびこの傾向は若年健常者で顕著に現れること
が報告されている (16)ため，本実験において非観血方法で計
測された頸動脈血圧値が妥当な値を示している可能性があ
ることがわかる。提案センサのみを用いて非侵襲で式 (2)の
減衰率 αを厳密に決定することは現状では困難であり，こ
れ以上の精度確認は難しい。αの決定法に関しては，まず，
予め多くの被験者を対象としてこの αを推定し，個人差の
影響を詳細に検討するとともに，市販のトノメトリ法血圧
計と同様に上腕血圧をリファレンスとして補正を行うこと
が考えられるが，今後どのように計測精度を検証するか詳
しく検討する予定である。

6. 結 論

本論文では，救急の現場でも使用可能な頸動脈波計測セ
ンサの開発のため，（I）計測者がセンサを通じて頸動脈圧
を知覚可能であること，（II）小型で脱着が用意であること，
（III）計測時はセンサ姿勢が安定していること，（IV）高い
SN比で連続計測可能であることという 4つの条件を満た
す電磁誘導型脈波センサを開発した。また開発したセンサ
を用いることで精度よく頸動脈波成分が計測可能であるこ
とを示した。また開発したセンサを用いることで精度よく
頸動脈波成分が計測可能であることを示した。本センサを
用いることにより，計測者は頸動脈の有無のみならず頸動
脈血圧の強弱まで触診可能であるが，この点を定量的に示
すことは極めて困難である。今後は，臨床医などの医療従
事者に提案センサを用いて触診可能性を検証するとともに，
計測レンジが広がるような内部ばねの最適設計，より持ち
やすい頸動脈波センサの形状検討，提案センサ出力電圧か
ら頸動脈血圧値への変換法，頸動脈血圧計測精度の検証法，
開発したセンサを利用した救急用脈波計測システムの設計
などを行うことを予定している。
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