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第 1章

序論

1.1 本研究の背景
世界保健機関（WHO：World Health Organization）は，広く市民に疾病や健康課

題を知らせるために，ファクトシートと呼ばれるレポートを発行している．ファ
クトシートの Cardiovascular diseases（CVDs）（11 June 2021）によると，世界中
で 2019年に推定 17億 9000万人が CVDで死亡し，死亡原因全体の 32%を占め
ることを公表している．CVDは，心血管疾患と訳され，心筋梗塞と脳梗塞を含み，
リスクに無理なダイエット，運動不足，喫煙，および過剰な飲酒を挙げており，そ
の行動が血圧，血糖値および血中脂肪の上昇と体重増加に現れることを知らせて
いる．そして，ファクトシートの Hypertension（17 May 2021）では，推定 11億
3000万人々が高血圧症であり，虚血性の心疾患を含む慢性疾患の総称である NCD

（Noncommunicable diseases）の対策に，2010年から 2025年の間で高血圧の有病
率を 25%下げる目標を掲げている．日本国内に目を向けると，高血圧性疾患の外
来患者数は，3年ごとに厚生労働省から発表される調査で，2017年に 64万人をこ
えた (1)．厚生労働省の令和元年（2019）の死因順位は，心疾患と脳血管疾患が各 2

位，4位であり，双方で全体の 22.7 %を占める．死因 2位の心疾患には，狭心症
と心筋梗塞が含まれる冠状動脈性心臓病が知られており，心臓に栄養を供給する冠
動脈の血流が阻害されることで発症し，高血圧症に関係することが報告 (2)–(4) され
ている．死因 4位の脳血管疾患には，脳梗塞，くも膜下出血および脳出血が知られ
ており，脳の血管が詰まるか破れてしまうと発症する．脳梗塞には，血栓（血のか
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たまり）が血流で流されて脳の血管を塞ぐ脳血栓症と，動脈硬化で血管内腔が狭小
化して血流が止まってしまう脳塞栓症が知られている．脳梗塞は，血管が完全に詰
まる虚血性の脳血管疾患なので，血流の無くなった脳細胞は壊死してしまう．脳の
どの部分が壊死するかによって症状が異なり，意識障害，言語障害のほかに命にか
かわることもある一方で，無症候の場合もある．無症候性脳梗塞を持つ人が，予後
に脳血管疾患を発症するか否かの研究 (5) では，合併症の高血圧に有意差が認めら
れている．Fig. 1.1は，JSH2019*1(6) から報告されている高血圧有病者の推計およ
び脳心血管病の危険因子である．

Fig. 1.1 本邦における高血圧有病者の推計と高血圧の危険性．（a）高血圧有
病者，薬物治療者，管理不良者などの推計数．（b）脳心血管病による死亡者数
への各種危険因子の寄与．（（a）：JSH2019(6)，図 1–6 より引用し抜粋；（b）：
JSH2019(6)，図 1–3より引用し抜粋）

本邦における，高血圧の人は約 4300万人いると推計され，その中で 1200万人だ
けが適切に血圧をコントロールされている．前述のとおり，WHOのファクトシー
トによれば，CVDのリスクになる行動によって血圧が上昇する．そのため，血圧
を知る頻度を高め，高血圧症を発症する前に対策を実施し，健康を保持することが

*1 日本高血圧学会高血圧治療ガイドライン作成委員会編：高血圧治療ガイドライン 2019．日本高
血圧学会，2019.
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求められている．安静時に聴診法で正確に血圧が測定され，血圧値が正常でも，日
常生活においては，ストレスなどが原因で血圧が高い時間帯がある仮面高血圧の問
題 (7) がある．血圧は，睡眠中にも夜間から早朝にかけて変動することが知られて
いるが，生理現象とは異なる過度な血圧モーニングサージには，心血管疾患の発症
リスクであることが確認 (8), (9) されているので，注意が必要である．そこで，日常
生活での仮面高血圧や血圧モーニングサージを見つけるために，15分などの間隔
で断続的に長時間にわたって血圧を測定する ABPM（Ambulatory blood pressure

monitoring）が用いられる．
ABPM は，一般の家庭に普及している自己の上腕血圧を測定するオシロメト

リック法に基づく血圧計と同様の機構を有し，測定を断続的に自動実行する．オシ
ロメトリック法は，血流が止まるようにカフの圧力を高め，その後，圧力を徐々に
下げて，カフ圧中の微小な心拍に同期する信号を測定し，収縮期，平均，拡張期の
各血圧を推定する．ABPMは，家庭向けに普及している血圧計に比べて高価でカ
フによる締付けが睡眠の妨げになることがある．本邦で医療機器の認証を受けて
いる経皮的に圧力を測定または推定する血圧計*2は，測定箇所の血管に対して加え
る圧力の制御が必要であり，圧力の低さでは，血管内の血流を止める必要が無いト
ノメトリ法が有利である．トノメトリとは，本来，測定対象物が持つ圧力に均衡す
る圧力を作用させ，それによって対象物の圧力を知る原理 (10) のことで，橈骨動脈
などの体表に近い動脈の圧力を感圧素子で得ることに応用されている．素子の接
触圧力を動脈の圧力に均衡させる必要はあるが，血流を止めるまで圧力を高める必
要はなく，1拍ごとの圧力波形および血圧の測定ができる．トノメトリ法に基づく
血圧計について，医療機器としての分類は非観血血圧モニタであり，自動電子血圧
計とは区別されており，オムロンによる試作機器 (11) が発表されている．そのほか
に，オシロメトリック法よりも人体に加える圧力が低い方式として，容積補償法が
知られている．容積補償法は，指先等について血管内圧の変動で生じる容積変化を
打ち消すようにカフに圧力を与え，その際の圧力で血圧を推定する．トノメトリ法
および容積補償法は，感圧素子を表皮に押し当てる機構と血管の圧力を感知する素
子の位置を定める手法の実装，感圧素子と表皮を液体で満たして圧力を得る手法な
どを実現する複雑な機構 (12) が必要なために，機器が高価になることもあり，双方

*2 令和 3年 11月 18日時点
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ともオシロメトリック法（自動電子血圧計）のように普及していない．
そこで，LED とホトディテクタの組み合わせで容易に得られる光電容積脈波

（PPG：Photoplethysmogram）を用いて血圧を推定する光電脈波法の研究が進んで
いる．PPG をセンサーは，表皮に近い血管中に生じる血液量の変化を，血液が光
を吸収することを利用して検出する．光電脈波法には，PPGセンサーおよび ECG

（Electrocardiograph）センサーの両方，または PPG センサーを複数個，あるいは
PPG センサーを一つ用いる血圧推定方式が提案されている (13)–(27)．ECG と PPG

センサーの双方あるいは複数個の PPGセンサーを用いる方式には，脈波伝播速度
（PWV：Pulse wave velocity）または脈波伝播時間（PTT：Pulse transit time）を得
て，血圧を管壁の圧力と弾性率の関係に基づいて推定する方式 (14)–(18) がある．一
方，PPG センサーを一つだけ用いる方式は，生理的あるいは数学的なモデルに基
づいた血流の流量および抵抗の情報を用いる方式 (20)–(22), (26), (27) と，機械学習およ
び PPG信号の輪郭の特徴を用いる方式 (19), (24), (25) が提案されている．光電脈波法
による血圧推定は，血流の流量および抵抗の情報を用いるモデルに基づく方式を用
いることで，血圧推定の過程で得た各情報の血圧推定値への紐付けと同時に，血圧
推定値の連続的なモニタリングを検討できる．具体的に，血圧は心臓が拍出する血
液量（心拍出量）および血流の末梢血管での抵抗（末梢血管抵抗）の影響を受けて
変動するので，血圧推定値に付与された各情報は，日常生活で血圧が高い時間帯が
現れる仮面高血圧に対して，血圧が上がる心身への負荷について推察する材料に利
用できると考えられる．手首などの一カ所で得た PPG信号で血圧値を推定する手
法は，自己の健康管理で血圧を知る機会を増やす目的で，低コストかつ測定準備が
容易な血圧推定機器への応用が期待されている．
しかしながら，一つの PPGセンサーでは主な動脈（大動脈，大腿動脈，および頸

動脈など）の弾性率に関係する PWVを得ることができないので，血管スティフネ
スの情報，血流の流量，および抵抗の情報，三つの全てに基づいた血圧値の推定は
困難であった．そこで本論文では，一つの PPGセンサーで，血流の流量と抵抗の
情報から演繹的に血圧を推定する先行研究 (26)，血管スティフネスとの相関が認め
られた情報を得る先行研究 (28) に着目し，三つの情報（血管スティフネスの情報，
血流の流量，および抵抗の情報）に基づいて血圧値の推定精度を向上する方式およ
び検証ついて述べる．
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1.2 本研究の目的
本論文の目的は，二つある．一つ目は，単一の PPGセンサーで得る血流の流量

および抵抗の情報に基づく先行研究 (26) のモデル式を改良し，血圧の推定精度を
高めた血圧推定方式の提案である．抵抗の指標は，ハーゲン・ポアズイユの式と
ダルシーの法則に基づいて，これまでに提案した方式を応用して得る．流量の指
標は，血管のコンプライアンスの情報として，頸動脈–大腿動脈間脈波伝播速度
（cfPWV：carotid–femoral pulse wave velocity）に相関することが検証された先行
研究 (28) の指標および抵抗指標を，ウィンドケッセルモデルに適用して得る．そし
て，流量と抵抗の各指標で演繹的に血圧を推定するモデル式を構成する．二つ目
は，提案方式の血圧推定精度の評価である．先行研究のモデル式による血圧推定方
式と，本研究のモデル式での血圧推定方式の血圧推定精度を比較する．血圧推定
精度の表記は，日本で医療機器を認証する独立行政法人 医薬品医療機器総合機構
（PMDA：Pharmaceuticals and Medical Devices Agency）が自動電子血圧計に要求
する個別規格である JIS T 1115:2018(29) に沿って，基準とした血圧測定法との誤差
の平均（平均的偏り）および誤差の標準偏差（精密度）を用いる．具体的に，本論
文では，基準とした血圧測定法との誤差の平均を（ME：Mean error），誤差の標準
偏差を（SD：Standard deviation）と表記し，血圧推定精度を，ME ± SDまたはME

の絶対値を用いて |ME| ± SDとする．JIS T 1115:2018では臨床性能試験の成績に
対する要求を，「基準とした血圧測定法（聴診法又は観血血圧測定法）との誤差の
平均が ±5mmHg（±0.7kPa）以内および誤差の標準偏差が 8mmHg（1.1kPa）以内
とする．」(29) と定めている．本論文が用いるデータは，PPG 信号および自動電子
血圧計の計測値を同時に記録したものであり，聴診法で測定した血圧値の記録では
ないが，医療機器認証を受けている自動電子血圧計を基準に用いた評価を行う．
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1.3 本論文の構成
本論文は全 7章で構成される．第 1章は序論である．第 2章では，経皮的に血圧

を推定する機器について，先発医療機器として製造販売の認証（基準適合性認証）
を受けた血圧計の種類および標準化されている認証要件について述べる．そして，
本研究の光電脈波法を含むカフレス血圧計に対する認証要件の動向ついて整理し，
考慮するべき機能および性能の要件について述べる．第 3章では，まず，PPG信
号の測定原理を述べる．そして，先行研究の流量および抵抗の情報ならびに血圧推
定方式について述べる．第 4章では，提案する血圧推定モデル式において，拡張期
血圧の推定に利用する血管のコンプライアンスの情報として，PPG信号で頸動脈–

大腿動脈間脈波伝播速度（cfPWV）に相関する指標を得る先行研究 (28) について述
べる．第 5章では，単一の PPGセンサーで得る血流の流量および抵抗の情報に基
づく，先行研究 (26) のモデル式を改良し，血圧を高精度に推定する提案方式につい
て述べる．具体的に，まず，ハーゲン・ポアズイユの式とダルシーの法則に基づい
て，抵抗の指標を求める方式を述べる．次に，流量の指標を，先行研究 (28) の方式
で得る血管スティフネスの情報と，抵抗の指標をウィンドケッセルモデルに適用し
て得る方式について述べる．そして，流量と抵抗の各指標で演繹的に血圧を推定す
るモデル式の構成について述べる．第 6 章では，血圧が変動しない安静状態およ
び血圧が変動する運動中に取得された PPG信号と，自動電子血圧計との同時測定
データを用いて，先行研究の方式と提案方式の血圧推定精度を比較し，提案方式の
有効性について述べる．第 7章は，研究全体を総括し，結論を述べる．



7

第 2章

血圧推定機器の医療機器名称と
認証要件

本章では，経皮的に血圧を推定する機器について，医療機器として製造販売の認
証（基準適合性認証）を受けた血圧計の種類および標準化されている認証要件につ
いて述べる．そして，光電脈波法を含むカフレス血圧計に対する認証要件の動向つ
いて述べる．

2.1 血圧推定機器の日本における医療機器としての名称
日本の各家庭に普及している血圧推定機器は，上腕に自動で加圧されるカフを装

着し，加圧後の減圧中にカフ内で生じる圧力振動波形から上腕血圧を推定する方式
（オシロメトリック式）が主流である．上腕血圧は，上腕動脈を測定対象に得た血
圧であり，中心血圧（大動脈内の血圧）(10) とは異なる．そして，臨床での血圧測
定は，上腕にカフを装着する上腕式の血圧計を用いて血圧を得ることが推奨 (6) さ
れている．理由は，手首にカフを装着する手首式および指にカフを装着する指式の
血圧計よりも，動脈の圧迫が手首と比較して確実に行えること，低温環境での血管
攣縮が指よりも緩やかなこと，そしてカフの高さを心臓の位置に合わせることで静
水圧の補正が行えるため (6) である．
推定した血圧を使用者に自己血圧として表示し，使用者の自己血圧管理を目的と

した上腕カフを用いる一般的な血圧推定機器について，独立行政法人 医薬品医療
機器総合機構（PMDA：Pharmaceuticals and Medical Devices Agency）が定める医
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療機器の名称は，自動電子血圧計である．自動電子血圧計は，定期的な保守点検が
必要な特定管理保守医療機器に該当しない血圧計であるが，測定精度を保つために
耐用期限および測定回数*1をメーカーが定めている．一方，医用電子血圧計は，定
期的な保守が必要な特定管理保守医療機器であり，自動電子血圧計とは区別されて
いる．上腕カフを用いる血圧計には，オシロメトリック式の他に，手動でカフを加
圧，減圧しコロトコフ音，またはＫ音と称する音を聴診器で聞き分けて，上腕血圧
を測定（聴診法）(10) する水銀柱式血圧計またはアネロイド式血圧計がある．ただ
し，水銀柱式血圧計は水銀汚染防止法等により既に製造が禁止されている．アネロ
イド式血圧計は，計量法に基づき，国立研究開発法人産業技術総合研究所計量標
準総合センター（NMĲ：National Metrology Institute of Japan）の型式承認試験を
受けて形式承認を得たものである．そのほかに，カフの加圧を手動とし，聴診法ま
たはオシロメトリック式のどちらかを測定者が選択する血圧計があり，PMDAが
定める医療機器名称は手動式電子血圧計である．
自動電子血圧計（カフ内で生じる圧力振動を用いるオシロメトリック式）あるい

は手動式電子血圧計（聴診器で得る音の発生タイミングとカフ圧を用いて血圧を
推定する）と異なる二つの血圧推定方式が知られている．その一つは，体表に感圧
素子を押し当て，橈骨動脈などの体表に近い動脈の圧力に素子の接触圧力を均衡
させて，経皮的に血圧を検出するトノメトリ法 (10) である．認証基準は，非観血血
圧モニタ及び多項目モニタ等基準であり，医療機器の名称は，非観血血圧モニタで
ある．もう一つは，血圧変動による血管容積変化を推定し，その時のカフ圧を血圧
測定値とする容積補償式血圧計である．自動および手動式電子血圧計で得られる
生体情報との違いは，1拍ごとの圧力波形および血圧の測定ができることである．
Table 2.1に各方式の概要，医療機器の名称および得られる血圧推定値の更新頻度
（多い：◦，少ない：×）を示す．

*1 自動電子血圧計の添付文書参照
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Table 2.1 非観血血圧推定の方式，医療機器の名称，血圧推定値の更新頻度．
方式 名称 更新頻度

聴診 水銀柱式血圧計，アネロイド式血圧計 ×
オシロメトリック 自動電子血圧計，医用血圧計 ×
トノメトリ 非観血血圧モニタ ◦
容積補償 容積補償式血圧計 ◦

2.2 血圧推定機器の医療機器製造販売に係る認証要件
日本における医療機器は，法律第百四十五号医薬品医療機器法第二条・第四項；

「この法律で「医療機器」とは，人若しくは動物の疾病の診断，治療若しくは予防
に使用されること，又は人若しくは動物の身体の構造若しくは機能に影響を及ぼす
ことが目的とされている機械器具等（再生医療等製品を除く．）であつて，政令で
定めるものをいう．」と定められている．血圧計が認証を受ける際に満たす必要が
ある要求項目には，通則と各医療機器に特有な個別規格がある．本邦の一般家庭で
用いられている自動電子血圧計の通則は，日本産業標準調査会*2（JISC：Japanese

Industrial Standards Committee）による日本産業規格 JIS T 0601-1:2017*3（邦文）
(30)である．JIS T 0601-1は，国際電気標準会議（IEC：International Electrotechnical

Commission）による IEC 60601-1から制定されており，安全と性能に関する一般
的要求が定められている．通則 JIS T 0601-1が医療機器に要求する内容は，Table

2.2に示すとおり，設置，運用から使用部品および設計プロセスに至るまで多岐に
わたる．通則の目的は，一般要求事項を規定し，個別規格に対する基礎を与えるこ
と (30) であり，さらに副通則*4によって各要求項目の詳細を補っている．

*2 日本工業標準調査会から名称変更
*3 令和 3年 10月 23日時点
*4 副通則は，JIS T 0601-1-xxまたは JIS T 60601-1-xxという番号で管理される．
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Table 2.2 日本産業規格 JIS T 0601-1:2017による医用電気機器および医用シス
テム通則の主な要求事項．JIS T 0601-1(30) から抜粋，血圧計の標準化 (31) 参照．

　　　　　　 ME（医用）機器またはMEシステムへの適用のための条件，
一般要求事項 ME機器またはMEシステムのためのリスクマネジメントプロセス，
　　　　　　 基本性能，予測耐用期間，機器およびシステムの安全性，故障時，電源
　　　　　　 サンプルの数，周囲温度，湿度及び気圧，
試験法　　　 供給電圧，電流の種類，
　　　　　　 電源の特性及び周波数，試験の順序
　　　　　　 電撃に対する保護，
クラス分類　 水の有害な浸入又は微粒子状物質の有害な侵入に対する保護，
　　　　　　 滅菌の方法，高酸素濃度雰囲気での使用の適性
機器の標識， 機器外部，内部の表示，制御および計器の表示，
表示及び文書 部品，表示ランプの色分け，附属文書
　　　　　　 電撃に対する保護，電源に対する要求，電圧，
電気的危険　 電流またはエネルギーの制限，機器の接地，等電位化，機器の絶縁，
　　　　　　 漏洩電流と患者測定電流，部品配置，配線
　　　　　　 動く部分に関わる危険，表面，角及び縁の危険，不安定性の危険，
機械的危険　 部品または破片等，飛散物の危険，音および振動，圧力容器，空気圧，
　　　　　　 水圧，油圧，荷重を受ける部品
　　　　　　 X線，アルファ線，ベータ線，ガンマ線，
放射の危険　 中性子線及びその他の粒子線，マイクロ波放射線，
　　　　　　 レーザ，可視電磁放射線，赤外線，紫外線
高温，　　　 火事の防止，防火用外装に対する構造，可燃性麻酔剤，可燃性薬品との使用，
その他の危険 水または微粒子状物質の侵入，組織，細胞，生体適合，停電
計器の精度，　 ユーザビリティ，アラームシステム，
出力，故障状態 特定の危険状態，単一故障状態
プログラマブル- リスクマネジメント，開発プロセス，アーキテクチャ，設計および実装，
電気医用システム 検証，変更管理，ITネットワークへの組み込み
機器の構造 操作および保守性，機械的強度
部品，組立 コネクタの構造
　　　　 般要求事項，附属文書，電源，外装，分離装置，
システム 漏れ電流，機械的危険に関する保護，
　　　　 部分的な電源供給の中断，接続および配線
電磁両立性 電磁現象が他の装置に与える影響

JIS T 0601-1および IEC 60601-1は，自動電子血圧計だけではなく，医用電子血
圧計，非観血血圧モニタおよび容積補償式血圧計の通則でもある．各血圧推定方式
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を基にした機器が，医療機器としての認証を得るためには，血圧推定技術のほかに
非常に多様な要素が要求される．Table 2.1に挙げた血圧計に利用されていない新
しい血圧推定方式の研究成果に基づく，新医療機器と見做される血圧計の上市につ
いては，研究の新しい知見と工業技術の円滑な合流が必要である．
医療機器品目ごとの要求事項を定めた一般に普及している自動電子血圧計の個別

規格には，IEC 80601-2-30:2013（Medical electrical equipment―Part 2-30: Particular

requirements for basic safety and essential performance of automated non-invasive

sphygmomanometers）および国際標準化機構（ISO：The International Standards

Organization）による ISO 81060-2:2018（Non-invasive sphygmomanometers－ Part

2: Clinical investigation of automated measurement type）がある．通則と同様に日
本では，IEC 80601-2-30および ISO 81060-2を基とした*5日本産業規格による JIS

T 1115:2018（邦文）(29) が参照される．個別規格 JIS T 1115:2018は，Table 2.3に
示すとおり，通則 JIS T 0601-1を引き継ぎ，カフなどの血圧計に特化した項目を要
求しており，血圧計の血圧推定精度の評価も含まれている．

Table 2.3 日本産業規格 JIS T 1115 による自動電子血圧計の要求事項．JIS T
1115:2018(29) から引用し抜粋．

　　　　　　 試験に対する一般要求事項，機器およびシステムの分類，機器の標識，
　　　　　　 表示及び文書，機器の電気的危険に関する保護，
　　　　　　 機器およびシステムの機械的危険に関する保護，
　　　　　　 放射の危険に関する保護，過度の温度および他の危険に関する保護，
　　　　　　 制御および計器の精度ならびに危険な出力に対する保護，
一般要求事項 危険状態および故障状態，プログラマブル電気医用システム，
　　　　　　 機器の構造，システム，機器およびシステムの電磁両立性，
　　　　　　 カフの要求事項，
　　　　　　 接続管及びカフコネクタ，認められていない分解または改造，
　　　　　　 最大膨張時間，自動繰返しモード，
　　　　　　 臨床性能試験による血圧測定の誤差
電磁両立性 要求事項および試験
ユーザビリティ IEC 60601-1-6:2010+A1:2013の適用
在宅医療環境 IEC 60601-1-11:2010の適用と変更内容（移動と保管に関する環境条件等）

*5 令和 3年 10月 23日時点
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個別規格 JIS T 1115:2018 の適用範囲は，「膨張可能なカフを用いて非侵襲的に
不連続な血圧を間接的に測定する電子血圧計の基礎安全及び基本性能について規
定する．注記非侵襲的に血圧を間接的に測定する機器は，血圧を直接測定しない．
血圧を推定するだけである．」(29) と記載されている．そして，自動電子血圧計に要
求される血圧推定精度は，Table 2.3の “一般要求事項―臨床性能試験による血圧
測定の誤差”が該当する．他方，血圧を連続的に測定できる機能を含む機器への要
求は，Table 2.4にその一部を示すとおり，カフを用いる自動電子血圧計を有する
場合には，非観血血圧計測にあたる JIS T 1115:2018の参照が可能であるが，カフ
を用いないトノメトリ法に基づく血圧計測機能には，国際電気標準会議（IEC）に
よる規格が参照される*6．

Table 2.4 血圧を連続的に測定できる機能を含む機器に要求される項目．厚生
労働大臣が基準を定めて指定する医療機器（平成 17 年厚生労働省告示第 112
号）別表第３の 599基本要件適合性チェックリスト（非観血血圧モニタ及び多項
目モニタ等基準）(32) から引用し抜粋．

非観血血圧計測（自動電子血圧計）による生体情報計測
JIS T 1115:2018または IEC 80601-2-30:2013

　　　　　　　　 201. 12. 1. 102環境条件による圧力表示誤差，
JIS T 1115:2018 201. 106臨床性能試験による圧力表示誤差，
　　　　　　　　 201. 11. 8. 101停止操作，201. 12. 1. 104正常状態の最大圧力

IEC 80601-2-30:2013 201. 12. 1. 104 Maximum pressure in normal condition

連続非観血血圧計測（トノメトリ法）による生体情報計測
IEC 60601-2-34:2011*7

　　　　　　　　　　 201.12.1.101.1 Measurement range，sensitibity，
IEC 60601-2-34:2011 repeatability nonlinearity，drift and hysteresis

　　　　　　　　　　 201.12.1.101.2 Accuracy of systolic and diastolic pressure

そして，アネロイド式血圧計の日本産業規格（JIS）による個別規格は，国際計
量法定計量機関（OIML：Organisation Internationale de Métrologie Légale）による
OIML R 16-1:2002 Non-invasive mechanical sphygmomanometers を基に，測定範
囲の変更など，技術的内容を変更して作成された JIS T 4203:2012*8 非観血式機械

*6 令和 3年 11月 18日現在
*8 令和 3年 10月 23日時点
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血圧計（Non-invasive mechanical sphygmomanometers）(29) である．

2.3 光電脈波法を含むカフレス血圧計に対する認証要件
の動向

前述したとおり，オシロメトリック式の血圧計は，国際電気標準会議（IEC）規
格ならびに日本産業規格（JIS）による通則および個別規格が整備され，認証され
た自動電子血圧計が各家庭に普及している．そして，本邦でトノメトリ法に基づく
連続非観血血圧計測を行う機器の認証は，Table 2.4に示すとおり，日本産業規格
（JIS）だけではなく，国際電気標準会議の IEC 60601-2-34:2011の要求に準拠する
必要があるが，厚生労働大臣の登録を受けた登録認証機関に第三者認証の申請を行
うことができる．しかしながら，カフレス血圧計の認証については，認証基準が策
定されるまでは，管理医療機器に該当する前提で，第三者認証の申請を行うことは
できないので，直接，PMDAと検討しなければならない．
一方，カフを用いるオシロメトリック式または感圧素子を用いるトノメトリ法

にも該当しない，光電脈波法を含むカフレス血圧計について，医薬品医療機器等法
（医薬品，医療機器等の品質，有効性及び安全性の確保等に関する法律*9）で定めら
れている医療機器製造販売の認証例 (33) はない*10．歴史的には，医療機器がリスク
に応じたクラス分類（高度管理医療機器，管理医療機器，および一般医療機器）を
されるようになった旧薬事法改正*11以前の 1992年に，カフまたは感圧素子を用い
ずに ECGを併用した光電脈波法で，間欠的に血圧を推定する血圧計として，製造
販売の承認を受けた BP-100（カシオ計算機）(34) が知られている．国外では，ViSi

Mobile System（Sotera Wireless, CA, USA）(35), (36)，CareTaker（Caretaker Medical

LLC, VA, USA）(37)，および BB-613（BioBeat Technologies Ltd, Israel）(38) の各機
器がアメリカ食品医薬品局（FDA：USA Food and Drug Administration）に承認 (34)

されている．これら国外の機器は，個人ごとにリファレンスにする血圧値での初期

*9 平 成 26 年 11 月 25 日 施 行 https://www.mhlw.go.jp/file/

06-Seisakujouhou-11120000-Iyakushokuhinkyoku/0000066816.pdf（Accessed on
11/18/2021）

*10 令和 3年 11月 18日現在
*11 平成 17年 4月 1日施行

https://www.mhlw.go.jp/file/06-Seisakujouhou-11120000-Iyakushokuhinkyoku/0000066816.pdf
https://www.mhlw.go.jp/file/06-Seisakujouhou-11120000-Iyakushokuhinkyoku/0000066816.pdf
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設定を必要とすることから，個人の血圧値の相対的な値を推定する機器であり，自
動電子血圧計のように，絶対的な血圧値の推定を行う方式ではない．
本邦の医薬品医療機器等法の下で，自動電子血圧計は IOSを引用する JIS T 1115

に準拠されるので，カフレス血圧計の個別規格も同様に，ISO/TC 121/SC 3（非侵
襲血圧測定装置の ISO技術委員会）による制定が考えられる．そのため，カフレ
ス血圧計戦略的国際標準化促進事業*12による ISO提案プログラムに沿った取組に
おいて，カフレス血圧計に係る審議が，継続中の非侵襲連続血圧計 ISO 81060-3に
係る容積補償式に基づく連続血圧計の臨床評価の審議の後で，開始される予定であ
ることが報告 (39) されている．同報告では，カフレス血圧計の ISO 企画案を作成
するために，Table 2.5に示す ISO提案プログラムに沿った新業務項目提案（NP：
New work item Proposal）および作業原案（WD：Working draft）の骨子を作成し
ている．

Table 2.5 国際標準化機構（ISO）制定手順．日本規格協会 国際規格の作り方
(40), (41) を参考に作成．
制定段階（プロジェクト） 略称 文書名称

0―（予備段階） PWI 予備業務項目（Preliminary work item）
1―（提案段階） NP 新業務項目提案（New work item Proposal）
2―（作業段階） WD 作業原案（Working draft）
3―（委員会段階） CD 委員会原案（Committee draft）
4―（委員会段階） DIS 国際規格案（Draft International Standard）

CVD 投票用委員会原案（Committee draft for Vote）
5―（承認段階） FDIS 最終国際規格案（Final Draft International Standard）
6―（発行段階） PAS 公開仕様書（Publicly Available Specification）

TS 技術仕様書（Technical Specification）
TR 技術報告書（Technical Report）
IS 国際規格（International Standard）

同報告では，作業原案（WD）の骨子とした項目で考慮したカフレス血圧計の適
用および血圧推定値の評価について，次のように説明している．はじめに，カフレ
ス血圧計の適用（用途）は，ICU（Intensive Care Unit）といった重症または病状が
急変した場合の血圧測定ではなく，高血圧症などの慢性期の血圧，あるいは高血圧

*12 経済産業省戦略的国際標準化加速事業委員会–戦 02低侵襲な循環動態測定法に関する国際標準化
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症の傾向がある人をみつけるスクリーニングに利用することが望ましいとしてい
る．そして，具体的な技術方式は光電脈波法に限らないが，血圧値の初期設定が必
要な機器の規格としている．また血圧推定値の評価には，安静時の安定性，急激な
血圧変動に対する応答性，精度および長期間安定性を考慮することを挙げている．

2.4 カフレス血圧計が考慮するべき機能および性能の
要件

前述したとおり，カフレス血圧計の企画案は，血圧値の初期設定が必要な機器を
対象とした．つまり，カフレス血圧計の製造販売者が，各利用者が自己血圧の管理
をするにあたり，血圧値の初期設定を行う手段を提供することを想定できる．光電
脈波法が用いる PPG信号の周波数，位相および各周波数の振幅は，測定部位と吸
光特性，そして PPGセンサーの違いで異なることを想定する必要がある．そのた
め，初期設定には，信号処理の調整手法およびリファレンスとする血圧値の測定方
法が関係する．したがって，カフレス血圧計に適用する血圧推定技術の研究におい
て，各血圧推定方式に対する血圧推定値の精度評価には，初期設定の手法も重要と
考えられる．
カフレス血圧計に要求される血圧推定精度ついては，自動電子血圧計と同様に，

安静時（ISO 81060-2:2018）および血圧変動（ISO DIS 81060-3.2）の各規格を参
考に，備える必要があると考えられる．同報告は，カフレス血圧計が連続血圧推定
機能を有する場合の評価について，血圧変動時の評価を唯一認められている聴診法
で施行するには，現状のプロトコール（ISO DIS 81060-3.2）では，最短で 6分 30

秒，ほかの動作を考慮すると，7分以内に更新される標準値は得られないことを指
摘している．理由は，カテーテルを健常人の動脈に挿入して圧力を測定する直接測
定は，倫理的な理由で求められていないので，聴診法による間接的な血圧値との比
較となるためと説明している．そのほかに，血圧変動時の評価では，聴診法の測定
所要時間が 60秒ほどであるから，上昇あるいは下降した血圧値をできるだけ安定
した状態に保つことが困難であることも示している．カフレス血圧計が，利用者の
血圧変動に対する基準をクリアすることは，初期設定後に血圧値の動きを高精度に
推定できているかを示す重要な要件である．
カフレス血圧計は，カフによる圧迫がないので，睡眠中に下降した血圧が起床前



2.4．カフレス血圧計が考慮するべき機能および性能の要件 16

に上昇するモーニングサージと呼ばれる血圧変動など，無意識下での血圧記録が期
待できる．無意識下での血圧は，より頻繁に数多くの値を記録するために，体動が
無く安静であるときに短時間で血圧推定を実行できれば，家庭で自動電子血圧計の
血圧値は正常にもかかわらず，クリニックでは高血圧を示す白衣高血圧のスクリー
ニングにも活用できる．したがって，カフレス血圧計が，安静時の自己血圧管理お
よびスクリーニングへの適用から実用化されるならば，カフレス血圧計には測定の
平易さ，そして短い測定所要時間を長所にすることが考えられる．
また同報告は，カフレス血圧計について，PMDAとしてはエビデンスの提供を

望んでいること，そして将来，カフレス血圧計の上市するには，エビデンスを蓄積
する努力が必要であることを知らせている．光電脈波法でのカフレス血圧計は，感
圧素子によるトノメトリ法および容積補償法を用いる機器と比較して，血圧推定機
器の構造をシンプルにできるメリットを有するも，圧力そのものを測定していな
い．したがって，医療機器認証を鑑みて，カフレス血圧計に利用する血圧推定方式
については，機器に応じて定めた適用での推定精度の確保だけではなく，オシロメ
トリック，トノメトリ法および容積補償法が認知されてきたように，血圧推定の理
論を確立する必要がある．以上のカフレス血圧計に関する規格案の動向から，エビ
デンスとして蓄積する血圧推定方式の精度評価の報告は，推定手法の内容，初期設
定の手法，血圧が変化していないときと血圧が上昇あるいは下降したときの推定精
度の評価方法および制限などの記載が求められる．またエビデンスを蓄積する取
組は，血圧計，PPGセンサーなどを人に装着した実験を要するため，ヘルシンキ宣
言*13

(42) に則り，倫理委員会を組織して実施することが必須である．したがって，
倫理委員会の設置に精通している大学での研究が期待される．

*13 https://www.wma.net/what-we-do/medical-ethics/declaration-of-helsinki/（Ac-
cessed on 11/18/2021）

https://www.wma.net/what-we-do/medical-ethics/declaration-of-helsinki/
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第 3章

PPG信号で得る血流の流量と抵
抗の情報で演繹的に血圧を推定
する先行研究

本章では，はじめに，PPG信号を得るために用いる PPGセンサーの出力値と生
体の血液量との関係を，先行研究 (43), (44) に基づいて述べる．次に，PPGセンサー
の出力値を用いて，血流の流量と抵抗に関する情報で，演繹的に血圧を推定する先
行研究 (26) の方式について述べる．

3.1 PPGの測定原理
PPGセンサーは，LED（Light emitting diode）で光を照射し，PD（Photodiode）

で組織を通過して減衰した光を受けて，電圧に変換して出力する．一般に PPGセ
ンサーは経皮的に用いるので，LEDで照射した光は，生体の中で散乱して吸収さ
れるが，吸収されずに透過して PPG センサーの PD に入射する透過光の強度が，
PPGセンサーの出力値である．Fig. 3.1のモデルおいて，PPGセンサーの LEDか
ら照射された光の強度を入射光強度 𝐼0 とすると，心臓の収縮と拡張に起因して，
PDに入射した光の強度は変化する．心臓の収縮により，血管内の血液量が増加し
たときに PDに入射する光の強度を 𝐼𝑡+𝑣+𝑎 とする．一方，拡張により，血管内の血
液量が定性的に少ないときに PD に入射する光の強度を 𝐼𝑡+𝑣 とする．そして，血
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Fig. 3.1 （a）PPG センサーと心臓の収縮期で血液を多く含む血管を透過して
進む光（光路）．PPG センサーの LED から照射された光の強度（𝐼0）は，血
液，皮膚，そのほかの組織に吸収されて徐々に弱くなる．そして，透過光の強度
（𝐼𝑡+𝑣+𝑎）は，血管内の血液量の増加に対して，減少する方向に変化する．血液量
の定性部分（𝐼𝑣）．血液量の変動部分（𝐼𝑎）．（b）PPGセンサーと心臓の拡張で一
定かつ少ない血液量の血管を透過して進む光（光路）．透過光の強度（𝐼𝑡+𝑣）．（c）
PPG センサーの出力と透過光強度の関係．透過光の強度（𝐼𝑡+𝑣+𝑎 および 𝐼𝑡+𝑣）
は，血液，皮膚，そのほかの組織を透過した光の強さ．PPG センサーの出力値
（𝐸𝐼）は，最大出力値（𝐸0）よりも低い．（文献 (45)，Fig. 2より引用し一部改変）

液量の増減に注目せずに PDに入射した光の強度を表す記号を 𝐼 とする．光路の物
質に十分な光が照射されている場合に，ランベルト・ベールの法則より次の各式が
成立する．

𝐼/𝐼0 = exp(−𝜖𝑎𝐶𝑎𝑉𝑎 − 𝜖𝑣𝐶𝑣𝑉𝑣 − 𝜖𝑡𝐶𝑡𝑉𝑡 ) (3.1)
𝐼𝑡/𝐼0 = exp(−𝜖𝑡𝐶𝑡𝑉𝑡 ) (3.2)

ここで， 𝜖𝑎，𝜖𝑣 および 𝜖𝑡 は，それぞれ血液量の変動成分，定性成分およびそのほ
かの組織のモル吸光係数である．同様に，𝐶𝑎，𝐶𝑣，および 𝐶𝑡 は濃度，𝑉𝑎，𝑉𝑣，お
よび 𝑉𝑡 は各々の体積である．(3.1)式を (3.2)で除して，次式が得られる．

𝐼/𝐼𝑡 = exp(−𝜖𝐶𝑉) (3.3)

ここで，𝑉は全体の体積，𝜖はモル吸光係数の平均；𝑉 = 𝑉𝑎+𝑉𝑣，𝜖 = (𝜖𝑎𝑉𝑎+𝜖𝑣𝑉𝑣 )/𝑉
である．血液の主な吸光成分はヘモグロビンであり，𝐶𝑎 および 𝐶𝑣 は，双方とも
ほぼ同じ一定の濃度と仮定し，𝐶𝑎 = 𝐶𝑣 = 𝐶 とする．
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透過光の強度を用いて，血液量の変化を得るために，(3.3)式を 𝑉 について微分
し，(3.1)式を用いて整理する．

𝑑 (𝐼/𝐼𝑡 )
𝑑𝑉

= −𝜖𝐶 exp(−𝜖𝐶𝑉)

= −𝜖𝐶 (𝐼/𝐼𝑡 ) (3.4)

そして，(3.4)式を，血液量の変化を Δ𝑉 で表して変形する．

Δ𝑉 = (−𝜖𝐶)−1 (𝐼𝑡/𝐼)𝑑 (𝐼/𝐼𝑡 )
= (−𝜖𝐶)−1Δ𝐼/𝐼 (3.5)

次に，(3.5)式において，血液量の変化が脈動で生じることを明示的に Δ𝑉𝑎 で表し，
その際に変化する透過光強度を Δ𝐼𝑎 で表すことで，次式が導かれる．

Δ𝑉𝑎 = (𝜖𝐶)−1Δ𝐼𝑎/𝐼 (3.6)

ここで，(3.6)式の濃度およびモル吸光係数の平均を一定であると仮定し，(𝜖𝐶)−1

を定数として省くことで，NPV（Normalized pulse volume）(43) が得られる．

NPV = Δ𝐼𝑎/𝐼 (∼ Δ𝑉𝑎) (3.7)

NPVは，血液量の変化に正比例する情報を，PPG信号で検出可能な透過光の強度
で得る手法として利用される．

(3.7) 式の NPV は，ランベルト・ベールの法則から導かれているが，PPG セン
サーの LEDから照射された光は，生体組織内で散乱するので，散乱光路長を考慮
した拡張ランベルト・ベールの法則に基づいた再定義が報告されている．拡張ラ
ンベルト・ベールの法則では，光が照射されてから検出されるまでの透過行程の距
離について，生体のような散乱体では，平均光路長を用いる．NPV導出における
(3.1)式の時点から，次に示す違いが生じる．

𝐼/𝐼0 = exp(−𝜖𝑎𝐶𝑎𝑉𝑐𝑎 − 𝜖𝑣𝐶𝑣𝑉𝑐𝑣 − 𝜖𝑡𝐶𝑡𝑉𝑐𝑡 − 𝑆𝑡+𝑣+𝑎) (3.8)

ここで，𝑆𝑡+𝑣+𝑎 は光が散乱することによる減衰，𝑉𝑐𝑎，𝑉𝑐𝑣，および 𝑉𝑐𝑡 は平均光路
長に応じて調整された体積を示す．同様に，(3.3)式は，次の変更を受ける．

𝐼𝑡/𝐼0 = exp(−𝜖𝑡𝐶𝑡𝑉𝑐𝑡 − 𝑆𝑡 ) (3.9)
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ここで，𝑆𝑡 は光が散乱することによる減衰を示す．(3.3)式の導出と同様に，(3.8)

式を (3.9)で除して，次式が得られる．

𝐼/𝐼𝑡 = exp(−𝜖𝐶𝑉𝑐 + 𝑆) (3.10)

ここで，𝑉𝑐 は調整された全体の血液量，𝑆 は血液中で生じる散乱による減衰を示
す．血液量の体積変化を得るために，(3.10)式を 𝑉𝑐 について微分する．

𝑑 (𝐼/𝐼𝑡 )
𝑑𝑉𝑐

= −𝜖𝐶 exp(−𝜖𝐶𝑉𝑐 + 𝑆)

= −𝜖𝐶 (𝐼/𝐼𝑡 ) (3.11)

そして，(3.11)式において，血液量の変動を Δ𝑉𝑎，その際に変化する透過光強度を
Δ𝐼𝑎 と表記すると，次式が導かれる．

Δ𝑉𝑎 = (𝑢𝜖𝐶)−1Δ𝐼𝑎/𝐼 (3.12)

ここで，𝑢は光の散乱による調整を受けた Δ𝑉𝑐 を Δ𝑉 に換算する係数；Δ𝑉𝑐 = 𝑢Δ𝑉

である．(3.12)式の濃度およびモル吸光係数の平均を一定であると仮定し，係数を
含む (𝑢𝜖𝐶)−1 を定数として扱うことで，

mNPV = Δ𝐼𝑎/𝐼 (∼ Δ𝑉𝑎) (3.13)

修正規準化脈波容積（mNPV：modified NPV）(44) が得られる．NPVおよびmNPV

は，(3.7)式および (3.13)式で示されるように，同一の式である．NPVは，手指の血
圧/血流量で求めた抵抗と NPVの対数をとった値との間で高い相関（𝑐𝑜𝑟𝑟. = 0.83）
(43) が報告されている．さらに，mNPVは，左手中指で Fig. 3.1（a）に示した反射
型の PPGセンサーを用いて，CPT（Cold pressor test）によるストレスの有無を判
別（𝑝 < 0.01）できる (44) ことが示されている．CPTの実験では，𝐼𝑎 で見られる
透過光強度の変化量が，𝐼 よりも非常に少ないので，次式が用いられている．

mNPV = Δ𝐼𝑎/𝐼𝑑𝑐 (∼ Δ𝑉𝑎) (3.14)

前述したとおり，PPGセンサーの LEDから照射された光の光路における血液量の
変動の情報は，mNPV により，透過光強度で得られることが示されている．次式
は，(3.14)式で示した mNPVを PPGセンサーの出力値で表記したものである．

mNPV = Δ𝐸𝑎/𝐸𝑡+𝑣 (∼ Δ𝑉𝑎) (3.15)
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ここで，𝐸𝑎 は PPGセンサーの出力値を示した Fig. 3.1（c）に示す波形として観
察される部分（𝐸𝑎 = 𝐸𝑡+𝑣 − 𝐸𝑡+𝑣+𝑎）である．したがって，血液量の変動の情報を
mNPV で得る際には，(3.14) 式を PPG センサーの出力値で表した (3.15) 式を用
いる．

3.2 流量および抵抗の情報ならびに血圧推定方式
平均血圧（MAP：Mean arterial pressure）は，心拍出量（CO：Cardiac output）と

全末梢抵抗（TPR：Total peripheral resistance）を用いて，次式で表される (46)．

MAP = CO × TPR (3.16)

心拍出量（CO）は，心臓が送り出す 1分あたりの血液量 [L/min] である．一回拍
出量を 𝑎𝑚 [𝐿] と表記すると，心拍出量（CO）は，次式で表される．

CO = 𝑎𝑚 × PR (3.17)

ここで，PRは脈拍数（PR：Pulse rate）である．したがって，(3.16)式に基づく平
均血圧値の推定に必要な流量の情報は，(3.17)式に示した一回拍出量（𝑎𝑚）と脈拍
数（PR）である．次に，全末梢抵抗（TPR）は，心拍出量が内在の血管と表皮に近
い血管の状態が変わらなければ，皮膚血管抵抗を表す指標である CVR（Cutaneous

vascular resistance）を用いて次式で表すことができる．

TPR = 𝑏𝑚 × CVR (3.18)

ここで，𝑏𝑚 は比例定数である．先行研究 (26) は，NPVが CVRに相関する (43) こ
とを利用し，mNPV（NPVの拡張ランベルト・ベールの法則に基づいた再定義）で
次の関係を仮定している．

TPR = 𝑏𝑚 × mNPV (3.19)

(3.19)式は，(3.18)式の CVRをmNPVに置き換えた式である．(3.18)式において，
CVR[𝑚𝑚𝐻𝑔/𝑚𝐿/𝑚𝑖𝑛/100 g] は，平均血圧 [mmHg] を皮膚血流 [𝑚𝐿/𝑚𝑖𝑛/100 g]
で除して得られる．NPVと CVRの相関（−0.830, 𝑝 < 0.01）は，13名の被験者に
ついて，二種類のストレスと通常状態（Mental arithmetic，Mirror drawing，および
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Baseline）における平均血圧と皮膚血流を，血圧計ならびに Laser–Doppler血流計
で測定することで確認 (43) されている．
先行研究が用いる PPG信号での流量と抵抗の情報は，それぞれ (3.17)，(3.19)式

に示されるように，PRおよび mNPVである．そして，(3.16)式に基づいて，一つ
の PPGセンサーだけで平均血圧推定値（𝐸𝑠𝑀𝐴𝑃）を得る手法として，次の方式を
提案している．

𝐸𝑠𝑀𝐴𝑃 = exp(𝑎𝑚 ln PR + 𝑏𝑚 ln mNPV + 𝑐𝑚) (3.20)

ここで，𝑎𝑚は一回拍出量に係る数値，PRは脈拍数であり，心拍出量（CO）が，一
回拍出量 ×脈拍数であることに基づいている．そして，𝑏𝑚 は，修正規準化脈波容
積（mNPV）を全末梢抵抗（TPR）に換算する係数であり，mNPVが血管緊張度を
反映する (44) ことに基づいている．𝑐𝑚 は切片である．(3.20) 式は，(3.16) 式に自
然対数をとり，最小二乗法（LSM：Least squares method）で未知数である各モデ
ルパラメータ（𝑎𝑚，𝑏𝑚，および 𝑐𝑚）を定めることを可能にしている．
同様に，拡張期血圧（DBP：Diastolic blood pressure）の推定値 𝐸𝑠𝐷𝐵𝑃 および

収縮期血圧（SBP：Systolic blood pressure）の推定値 𝐸𝑠𝑆𝐵𝑃を，

𝐸𝑠𝐷𝐵𝑃 = exp(𝑎𝑑 ln PR + 𝑏𝑑 ln mNPV + 𝑐𝑑) (3.21)
𝐸𝑠𝑆𝐵𝑃 = exp(𝑎𝑠 ln PR + 𝑏𝑠 ln mNPV + 𝑐𝑠) (3.22)

で得ている．ここで，𝑎𝑑，𝑏𝑑，𝑐𝑑，𝑎𝑠，𝑏𝑠，および 𝑐𝑠 は 𝐸𝑠𝑀𝐴𝑃と同様に，上腕
式血圧計測定値を用いて LSM で定める定数である．mNPV は，PPG センサーの
出力値が透過光強度を示すとき，Fig. 3.2に示した基線で，透過光の強度が最も変
化する PPG信号の谷から頂点までの高さを除算 (47) して得る．なお，PRは，1分
（60 000 ms）を Fig. 3.2の IBI（Interbeat interval）で除して得る．

(3.21) 式および (3.22) 式で推定した拡張期血圧および収縮期血圧の評価は，血
圧の変動を暗算負荷で誘引した実験 (26) で行われている．各式のモデルパラメータ
は，指先での PPG信号を用いた 45秒ごとの平均で，個人ごとではなく解析対象の
データ全体に対する初期設定（キャリブレーション）として設定されている．血圧
推定精度に関しては，モデルパラメータを設定するときに用いた同じデータに対す
る LSMのフィティング結果として，次のように報告されている．
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Fig. 3.2 （a）透過光強度の基線．（b）mNPVおよび IBI．（文献 (45)，Fig. 1よ
り引用し一部改変）

Table 3.1 LSMによるフィティングの結果．（文献 (26)，Figure 2（B）より引用し抜粋）

収縮期血圧 拡張期血圧

|ME| mmHg SD mmHg 相関係数 |ME| mmHg SD mmHg 相関係数
0.65 12.5 0.726 0.34 7.5 0.791

Table 3.1に示すとおり，フィッティングの精度は，収縮期血圧について 0.65±12.5

mmHg，拡張期血圧について 0.34 ± 7.5 mmHgである．
JIS T 1115:2018の要求精度は，ME（誤差の平均）が± 5 mmHg以内および SD

（誤差の標準偏差）が 8 mmHg以内であり，拡張期血圧のフィッティングの精度が
要求を満たしている．しかしながら，モデルパラメータの設定および評価に用いる
データをそれぞれ分けた推定精度の評価，そして JISの要求精度を目標に，血圧の
推定精度を向上させる取組が望まれる．
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第 4章

PPGセンサーで脈波伝播速度に
相関する情報を得る先行研究

本章では，はじめに，脈波伝播速度（PWV：Pulse wave velocity）と血圧推定
との関係を述べる．次に，PPG 信号を用いて，頸動脈–大腿動脈間脈波伝播速度
（cfPWV：carotid–femoral pulse wave velocity）(6) に相関する情報を得る先行研究

(28) について述べる．

4.1 脈波伝播速度と血圧推定の関係
経皮的に血圧を推定する機器は，2.1節に述べたとおり，外部からの圧力を制御

する方式（聴診，オシロメトリック，トノメトリ，および容積補償）を用いている．
一方で，外部の圧力を制御せずに，弾性率，圧力，および脈波伝播速度（PWV：
Pulse wave velocity）の関係を用いて，血圧を推定する手法 (14)–(18) がある．

𝑈 = 𝑈0𝑒
𝜁 𝑃 (4.1)

(4.1)式は，血管の弾性率（𝑈）と血管内の圧力（𝑃）の関係を表す Hughesの式 (48)

である．ここで，𝑈0 は圧力が 0のときの弾性率，𝜁 は係数*1である．PWVと弾性
率の関係は，Moens–Kortewegの式 (50)，

𝑃𝑊𝑉 =

√
𝑈ℎ0

2𝜌𝑟0
(4.2)

*1 0.016 mmHg−1 以上，0.018 mmHg−1 以下 (49)
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で表される．ここで，𝑈 は圧力 𝑃での弾性率，ℎ0 は血管の壁厚，𝜌 は血液の密度，
𝑟0 は内腔半径である．血圧の推定に，PWVを用いる手法は，(4.1)および (4.2)式
から次のモデルを構築する．

圧力 = 関数 ( 脈波伝播速度 )

具体的に，次の (4.3)式 (51) が知られている．

𝑃 =
1
𝜁

{
ln ( 2𝑟0𝜌𝐿

2

𝑈0ℎ0
) − 2 ln (𝑃𝑇𝑇)

}
(4.3)

ここで，𝑃𝑇𝑇 は，脈波が伝播する距離を 𝐿とした脈波伝播時間（PTT：Pulse transit

time）であり，次の (4.4)式で表される．

𝑃𝑇𝑇 =
𝐿

𝑃𝑊𝑉

= 𝐿/
√
𝑈ℎ0

2𝜌𝑟0
(4.4)

(4.3)式を用いる血圧推定は，PTTについて偏微分することで血圧変動として用い
る手法 (52)–(54) がある．基本は，血圧の差分を用いた次式である．

𝑃𝐸 = 𝑃𝑏 − Δ𝑃 (4.5)

ここで，Δ𝑃は血圧の差分値である．(4.3)式を PTTで微分した結果を，(4.5)式の
Δ𝑃に用いることで，次式 (52) が得られる．

𝑃𝐸 = 𝑃𝑏 − 2
𝜁𝑃𝑇𝑇𝑏

Δ𝑃𝑇𝑇 (4.6)

ここで，𝑃𝐸 は血圧推定値，𝑃𝑏 は推定開始時の血圧測定値，𝑃𝑇𝑇𝑏 は測定開始時の
PTT実測値，Δ𝑃𝑇𝑇 は PTTの差分値である．(4.6)を応用し，収縮期血圧および拡
張期血圧を推定する．

PWVは，弾性率（𝑈）を含むので，動脈のスティフネス（コンプライアンスの
逆数）を反映すると考えられている．なお，PWVは，日本高血圧学会の高血圧治
療ガイドライン (6) で血管の機能評価の指標として活用されている．
大動脈は，心臓の拍動で振動して脈波を生じる．PWVは，大動脈の振動が末梢

に向かって伝播する速度であり，距離が離れた異なる測定部位で脈波を同時に測定
し，脈波が到達する時間差を計算して得る．PWVは，測定部位によって名称が異
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なり，頸動脈と大腿動脈で脈波を測定した場合には，頸動脈–大腿動脈間脈波伝播
速度（cfPWV：carotid–femoral pulse wave velocity）(6)，そして上腕と足首では，上
腕–足首間脈波伝播速度（baPWV：brachial-ankle pulse wave velocity）(6) と区別す
る．cfPWVは，高血圧，糖尿病，慢性肝臓病，およびメタボリック症候群で高値を
示す (6) ことからも，血圧の推定に有効な指標である．PWV に利用する脈波の測
定は，カフの加圧で得るカフ容積脈波を用いる医療機器*2が使われている．PWV

は，脈波伝播時間（PTT）を用いて表すと，

𝑃𝑊𝑉 =
𝐿

𝑃𝑇𝑇
(4.7)

となる．PTTは二つの離れた測定部位に脈波が到達する時間の差，𝐿 は，二つの測
定部位の距離である．一つの PPGセンサーではなく，PPGと ECGの同時測定を
必要とするが，PWVを得る平易な手法に，ECGの R波と，指先で計測する PPG

センサー値の輪郭を用いる手法 (16), (55) がある．

Fig. 4.1 ECGの R波ならびに指先で計測する PPGセンサー値の輪郭を用いた
PWVの生成例．（文献 (45)，Fig. 8より引用し一部改変）

Fig. 4.1に示すように，はじめに，次の二つの時刻，ECGの R波の時刻，心臓
の拍出による PPGセンサー値の輪郭の立ち上がりの傾斜が最大になる時刻を，そ

*2 特定保守管理医療機器の VaSera（フクダ電子社）(6)
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れぞれ得る．そして，各時刻の差を PTTとし，𝐿 は身長の 1/2として，(4.7)式で
PWVを得る．

4.2 PPG信号による血管のばね定数
弾性がある血管壁は，心臓の拍動で送出された血液によって変位する．血管外

の組織を押すように，血管壁が動くと，血管内の血液量が増えて光路が長くなるの
で，PPGセンサーの PDに入射する透過光の強度は弱くなる．そして，血管外の組
織を押していた血管壁が元の位置に戻り，血管内の血液量が減ると，透過光の強度
は強くなる．前述のとおり，PPG センサーの出力値は血液量の増減を反映するこ
とから，血管壁の変位の情報を含んでいる．
そこで，PPGの輪郭を，血管壁質点の運動として，外力と減衰のある 1自由度

系運動方程式を構築し，ばね定数が頸動脈–大腿動脈間脈波伝播速度（cfPWV）に
相関することが報告 (28) されている．1 自由度系運動方程式は，X 軸に時間（𝑡），
血管径が増加する血管壁質点の変位を，Y軸で正の方向にとる関数 𝑓 (𝑡) を用いて，
次式で定義される．

𝑑2 𝑓 (𝑡)
𝑑𝑡2

+ 𝜂 𝑑𝑓 (𝑡)
𝑑𝑡

+ 𝑘 𝑓 (𝑡) = 𝐹 (4.8)

ここで，𝜂 は減衰係数，𝑘 はばね定数，𝐹 は外力である．1 拍あたりの 𝑓 (𝑡) の例
を，Fig. 4.2の 𝑓 (𝑡) に示す．
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Fig. 4.2 1拍あたりの 𝑓 (𝑡)．

(4.8)式は，一般的な外力と減衰のある強制運動と同等に見ることができるので，
粘性減衰力は 𝜂 𝑑 𝑓 (𝑡)

𝑑𝑡 であり，そして，復元力は 𝑘 𝑓 (𝑡) である．そこで，粘性減衰
力と外力が双方 0とみなせる時点，具体的に Fig. 4.2の時刻 𝑒では，次式が成立す
る．

𝑑2 𝑓 (𝑡)
𝑑𝑡2

= −𝑘 𝑓 (𝑡) |𝑡=𝑒 (4.9)

そして，ばね定数は，Fig. 4.2の Sおよび Aを (4.9)式に代入して，次式で得られ
る．

𝑘 =
|𝐴|
𝑆

(4.10)
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4.3 PPG信号による血管のコンプライアンス
ばね定数 [N/mm]は，一般に物質に固有な数値ではないが，管の収縮および拡張

の性質に関係する．動脈硬化が生じていると考えられている糖尿病の患者と健常
者を，脈波伝播速度で判別する報告 (56) がある．そこで，先行研究 (28) は，糖尿病
患者の頸動脈–大腿動脈間脈波伝播速度（cfPWV）とばね定数との相関を評価して
いる．Table 4.1は，先行研究が報告した cfPWVとばね定数との相関である．

Table 4.1 1 型および 2 型の糖尿病患者における cfPWV とばね定数の相関．
（文献 (28)，Fig. 3より引用し改変）

被験者人数 範囲（cm/s） 相関係数
70 650 < cfPWV < 1300 -0.72（𝑝 < 0.001）

1型および 2型糖尿病の被験者を対象にした実験で，cfPWVとばね定数との間
に，負の相関があることが確認されている．
脈波伝播速度（PWV）は，動脈硬化によって血管が劣化したり血管内腔径が狭

くなると，速くなるので，血管のスティフネスの指標に用いられる．(4.2)式で表
される PWVにおいて，弾性率（𝑈）は次式 (48) で表される．

𝑈 =
Δ𝑃
Δ𝑉

2
ℎ0

√
𝑉3

𝜋𝐿
(4.11)

ここで，Δ𝑉 は血管内腔の容積変化，𝑉 は容積である．スティフネスと対になる言
葉に，コンプライアンスがある．血管のコンプライアンス（𝐶）は，次式 (57) が知
られている．

𝐶 =
Δ𝑉
Δ𝑃

(4.12)

(4.12)式で表される血管のコンプライアンスが高いと，(4.11)式からスティフネス
は低くなるので，PPG 信号による血管のばね定数は，コンプライアンスの情報と
して利用できると考えられる．
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第 5章

提案手法

本章は，単一の PPGセンサーで得る血流の流量および抵抗の情報に基づく従来
研究のモデル式を改良し，高精度に血圧を推定する方式について述べる．

PPG センサーは，LED（Light emitting diode）から光を照射し，生体に吸収さ
れずに透過した光の強度を，PD（Photodiode）で受けて電圧に変換し，PPG信号
として出力する．PPG 信号の輪郭を形作る光の吸収の時間経過において，心臓の
拍出で量が変動している血液の吸収，拡張期から収縮期の間で量が少ない血液の
吸収，そして血液を含まない組織による光の吸収を，Fig. 5.1に示す．人の皮膚組
織は，三層構造をとっており，外側から順に，角層（厚さ 0.02 mm），表皮（厚さ
0.2 mm），真皮（厚さ 2 mm）がある．さらに体内側には，皮下組織があり，毛細血
管は，表皮と真皮の間に存在する．

PPG信号の輪郭で波を形成する要因は，体動がなければ，細動脈から毛細血管に
流れ込む血液量の変動である．自動電子血圧計が観測対象にする上腕動脈内の血
液量の変動と，毛細血管の血液量の変動には，時間差がある．本章では，Fig. 5.1

に示す PPG信号の輪郭（𝐸0 − 𝐸𝐼）が谷になる時刻での血液量を，拡張期血圧での
血液量と表現する．

PPG 信号を用いる光電脈波法を含むカフレス血圧計の血圧推定手法は，繰り返
す心臓の動きで生じる血流で，血管壁が受けている圧力に均衡する外力の生成と制
御をしないので，血液量の変動の情報だけを有する PPG信号で，拡張期血圧と収
縮期血圧という異なる圧力を，各個人ごとに精度良く推定する方式を構築すること
が課題である．



5．提案手法 31

Fig. 5.1 （a）PPGセンサーと血管を透過して進む光（光路）．PPGセンサーの
LEDから照射された光の強度（𝐼0）は，血液とそのほかの組織に吸収されて徐々
に弱くなる．そして，透過光の強度（𝐼𝑡+𝑣+𝑎）は，血管内の血液量の増加に対し
て，減少する方向に変化する．（b）PPGセンサーの出力値と LEDから照射され
た光の透過．血液量には，定性部分（𝐼𝑣）および変動部分（𝐼𝑎）がある．透過光
の強度（𝐼𝑡+𝑣+𝑎 および 𝐼𝑡+𝑣）は，血液，皮膚，そのほかの組織を透過した光の強
さである．PPGセンサーの出力値（𝐸𝐼）は，最大出力値（𝐸0）よりも低い．（文
献 (45)，Fig. 2より引用し一部改変）

はじめに，拡張期血圧を高精度に推定する手法の方針について述べる．平均血圧
は，3.2節で述べたとおり，次のように表される (46)．

MAP = CO × TPR (5.1)

平均血圧（MAP：Mean arterial pressure）は，心拍出量（CO：Cardiac output）と
全末梢抵抗（TPR：Total peripheral resistance）の積である．流量と抵抗に基づい
て，拡張期の血圧を得るためには，拡張期の流量と TPRを個別に定める必要があ
る．(5.1)式で，平均血圧を得る際の流量と抵抗は，それぞれ CO，TPRであるが，
拡張期の流量（𝐶𝑂𝐷𝐵𝑃）を次のように COだけを用いて表すことができない．

𝐶𝑂𝐷𝐵𝑃 = 比例定数 × CO (5.2)

このことは，“平均血圧が同じであれば，拡張期血圧値も同じである” という命題
が，全ての人で真ではないので明らかである．したがって，本論文では，(5.2)式
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の右辺を，個人ごとに拡張期流量の情報を得る関数に変えて，拡張期血圧を推定
する．
次に，収縮期血圧を高精度に推定する手法について述べる．Fig. 5.1に示す PPG

信号の輪郭（𝐸0 − 𝐸𝐼）で，谷と頂点の Y軸の値を各々個別に物差しとして扱うの
は困難である．しかしながら，双方（谷と頂点の Y軸の値）組み合わせると，物
差しにすることができる．具体的に，LEDから照射される光の強度が同じで，出
力レベルが異なる二種類の PPGセンサーの出力値を用いて，双方の PPGセンサー
が正確に示すことができる物質の特性は，吸光度である．理由は，吸光度は，ラン
ベルト・ベールの法則を用いて，次式で求められるからである．

𝐴 = −(log
𝐼𝑥
𝐼0
)

= モル吸光係数 ×濃度 × 𝑥 (5.3)

ここで，𝐴は吸光度，𝐼𝑥 は物質の厚さ（𝑥：光路の長さ）のときの透過光の強度，𝐼0
は物質の厚さがないとき（𝑥 = 0）の光の強度（入射する光の強度）である．物質
に入射する光が，光路全体にわたり一様に照射されているならば，出力レベルが異
なる PPGセンサーでも，透過光の強度（𝐼𝑥）と入射する光の強度（𝐼0）に対応する
各出力値は異なるが，吸光度（𝐴）は同じになる．(5.3)式は，物質のモル吸光係数
と濃度が一定であれば，異なる PPGセンサー間で光路の長さの変化量を等しく得
られることも示している．(5.3)式において，光の強度（𝐼𝑥）および 𝐼0 に，それぞ
れ Fig. 5.1に示す 𝐼𝑡+𝑣+𝑎 および 𝐼𝑡+𝑣 を代入すると，次式が得られる．

𝐴𝑎𝑐 = −(log
𝐼𝑡+𝑣+𝑎
𝐼𝑡+𝑣

) (5.4)

PPGセンサーの対象である血液のモル吸光係数と濃度が一定であると仮定するこ
とで，𝐴𝑎𝑐 は，PPG 信号の輪郭に現れる血液量の変動を示し，各個人ごとに比較
ができる情報である．血液量の変動（𝐴𝑎𝑐）は，Fig. 5.1 に示す PPG 信号の輪郭
（𝐸0 − 𝐸𝐼）で，谷と頂点の Y軸の値の差分で生じる．したがって，谷と頂点の Y

軸の値を，それぞれ拡張期血圧，収縮期血圧での血液量に対応させると，各 Y軸
の差分は脈圧（収縮期血圧 -拡張期血圧）に対応すると考えられる．そこで，本論
文では，PPG 信号で脈圧を推定し，拡張期血圧の推定値との和で収縮期血圧を推
定する．
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5.1 PPG信号処理

Fig. 5.2 （a）PPGセンサーと心臓の収縮期で血液を多く含む血管を透過して進
む光（光路）．PPGセンサーの LED（Light emitting diode）から照射された光の
強度（𝐼0）は，血液，皮膚，そのほかの組織に吸収されて徐々に弱くなる．そし
て，透過光の強度（𝐼𝑡+𝑣+𝑎）は，血管内の血液量の増加に対して，減少する方向
に変化する．血液量には，定性部分（𝐼𝑣）および変動部分（𝐼𝑎）がある．（b）PPG
センサーと心臓の拡張で一定かつ少ない血液量の血管を透過して進む光（光路）．
透過光の強度（𝐼𝑡+𝑣）には，変動部分がない．（c）PPGセンサーの出力と透過光
強度の関係．透過光の強度（𝐼𝑡+𝑣+𝑎 および 𝐼𝑡+𝑣）は，血液，皮膚，そのほかの
組織を透過した光の強さである．PPGセンサーの出力値（𝐸𝐼）は，最大出力値
（𝐸0）よりも低い．（文献 (45)，Fig. 2より引用し一部改変）
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本論文では，PPG センサーの出力値を，血管壁が受ける圧力の情報を含む信号
に変換して利用する．圧力の情報は，ひずむ対象が，血管壁および血管壁を囲む物
質と考え，次式で表される体積ひずみを利用する．

𝑒 = − 𝑃
𝐾

(5.5)

ここで，𝑒 は体積ひずみ，𝑃 はひずむ対象が受ける圧力，𝐾 は体積弾性率である．
なお，(5.5) 式は，物質の応力が働く方向を正としているので負の符号を有する．
次に，PPGセンサーの出力値を，体積ひずみに変換する手法について述べる．

PPGセンサーは，LEDから照射され，血液を含む血管や組織に吸収されて減衰
した光を PD で受けて電圧に変換する．Fig. 5.2 のモデルにおいて，LED からの
入射光の強度 𝐼0 での PPGセンサー値を 𝐸0 とする．血管を除く組織による光の減
衰量は，光路の物質に光が均一に照射されていると仮定することで，ランベルト・
ベールの法則より，

𝐸0 − 𝐸𝑡 = 𝐼0𝛾𝑡𝑉𝑡 (5.6)

と表せる．ここで， 𝐸𝑡 は血管への入射光強度 𝐼𝑡 の PPGセンサー値，𝛾𝑡 は血液を
除く組織のモル吸光係数と濃度の積を含む比例定数，𝑉𝑡 は光路にある組織（血液
を除く）の体積である．同様に，組織と非脈動時の血管での減衰量は，

𝐸0 − 𝐸𝑡+𝑣 = 𝐼0𝛾𝑡𝑉𝑡 + 𝐼𝑡𝛾𝑏𝑉𝑣 (5.7)

と表せる．ここで，𝐸𝑡+𝑣 は非脈動時の PPGセンサー値，𝛾𝑏 は血液のモル吸光係数
および濃度の積を含めた比例定数，𝑉𝑣 は光路にある非脈動時の血液を含む血管お
よび組織の体積である．さらに，組織，非脈動および脈動時の血管での減衰量は，

𝐸0 − 𝐸𝑡+𝑣+𝑎 = 𝐼0𝛾𝑡𝑉𝑡 + 𝐼𝑡𝛾𝑏 (𝑉𝑣 +𝑉𝑎) (5.8)

と表せる．次に，(5.6)式で，(5.7)および (5.8)式をそれぞれ除して次式を得る．
𝐸0 − 𝐸𝑡+𝑣
𝐸0 − 𝐸𝑡

= 1 + 𝐼𝑡𝛾𝑏𝑉𝑣
𝐼0𝛾𝑡𝑉𝑡

𝐸𝑡 − 𝐸𝑡+𝑣
𝐸0 − 𝐸𝑡

=
𝐼𝑡𝛾𝑏𝑉𝑣
𝐼0𝛾𝑡𝑉𝑡

(5.9)

𝐸0 − 𝐸𝑡+𝑣+𝑎
𝐸0 − 𝐸𝑡

= 1 + 𝐼𝑡𝛾𝑏 (𝑉𝑣 +𝑉𝑎)
𝐼0𝛾𝑡𝑉𝑡

𝐸𝑡 − 𝐸𝑡+𝑣+𝑎
𝐸0 − 𝐸𝑡

=
𝐼𝑡𝛾𝑏 (𝑉𝑣 +𝑉𝑎)

𝐼0𝛾𝑡𝑉𝑡
(5.10)
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ここで，𝐸𝑡+𝑣+𝑎 は組織と非脈動・脈動の双方を含めた血管を透過した光の PPGセ
ンサー値であり，脈動での血液を含む血管の体積増分 𝑉𝑎 による吸光の影響を受け
る．(5.10)を (5.9)式で除して整理する．

𝐸𝑡−𝐸𝑡+𝑣+𝑎
𝐸0−𝐸𝑡

𝐸𝑡−𝐸𝑡+𝑣
𝐸0−𝐸𝑡

=

𝐼𝑡𝛾𝑏𝑉𝑣+𝐼𝑡𝛾𝑏𝑉𝑎

𝐼0𝛾𝑡𝑉𝑡

𝐼𝑡𝛾𝑏𝑉𝑣

𝐼0𝛾𝑡𝑉𝑡

𝐸𝑡 − 𝐸𝑡+𝑣+𝑎
𝐸𝑡 − 𝐸𝑡+𝑣

=
𝐼𝑡𝛾𝑏 (𝑉𝑣 +𝑉𝑎)

𝐼𝑡𝛾𝑏𝑉𝑣

=
𝐼𝑡𝛾𝑏 (𝑉𝑣 +𝑉𝑎)

𝐼𝑡𝛾𝑏𝑉𝑣
𝐸𝑡 − 𝐸𝑡+𝑣+𝑎
𝐸𝑡 − 𝐸𝑡+𝑣

= 1 + 𝑉𝑎
𝑉𝑣

(5.11)

(5.11)式の 𝑉𝑎 は，脈動成分なので Δ𝑉，𝑉𝑣 を 𝑉 で表し，次のように整理して，血
液を含む血管の非脈動成分と脈動成分の体積ひずみを得る．

𝐸𝑡 − 𝐸𝑡+𝑣+𝑎
𝐸𝑡 − 𝐸𝑡+𝑣

− 1 =
Δ𝑉
𝑉

(5.12)

（5.12）式は，PPGセンサー値から得られる各パルスの基線のドリフトが無く，光
路の物質に光が十分に照射されている条件の下で，脈動での体積変化に比例する．
（5.12）式において，𝐸𝑡 の正確な値は得られないので，本研究で利用する PPG信号
を，

𝑓 =
𝑓𝑏
𝑓𝑣

(5.13)

で定める．ここで， 𝑓𝑏 および 𝑓𝑣 はそれぞれ 𝑀 − 𝐸𝑡+𝑣+𝑎，𝑀 − 𝐸𝑡+𝑣 である. 𝑀

は，毛細血管網のある真皮と呼ばれる層と表皮が接合する基底層までの透過率
（𝑇𝑒 = 𝐼𝑡/𝐼0）に比例する透過光強度 𝐼𝑡 を，PPG センサー値に換算する値である．
透過率（𝑇𝑒）を得ることは困難なので，次式で高低を得る．

𝑇𝐸 |𝑀=𝐸0 =
𝑓𝑏 − 𝑓𝑣
𝑓𝑣

=
𝛼

𝛾𝑡
𝛾𝑏𝑇𝑒

+ 𝛽
(5.14)

ここで，𝛼 および 𝛽 は，光路にある非脈動時の血液を含む血管の体積を 𝑉𝑏 とし
て，それぞれ 𝑉𝑎/𝑉𝑡，𝑉𝑏/𝑉𝑡 である．真皮での毛細血管網における血液の体積分率
が 0.2 %から 0.6 %程である一方で，透過率（𝑇𝑒）に影響するメラニンを生成する
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メラノソーム（Melanosomes）と称する細胞内器官の表皮に対する体積分率は 1 %

から 5 %以上であり，前者に対して 10倍の開きがある (58) ので，(5.14)式 は 𝛼，
𝛽 よりも 𝑇𝑒 の値域に影響を受ける．透過率（𝑇𝑒 [0, 1]）と 𝑇𝐸 は，𝑙𝑖𝑚𝑇𝑒→0𝑇𝐸 = 0，
𝑙𝑖𝑚𝑇𝑒→1𝑇𝐸 = 𝑉𝑎/𝑉𝑏（∵ 𝛾𝑡 |𝑇𝑒=1 = 0）の関係にある．したがって，(5.13) 式の 𝑀

を，𝑇𝐸 [0, 𝑉𝑎/𝑉𝑏] の値に応じて割り当てる方法が考えられるが，本論文では，従来
手法および提案手法に，ランベルト・ベールの法則を用いた信号処理を含むので，
光路の血管に光が十分に照射された状態で得られる PPG信号を，精度比較に用い
る．そのために，従来手法および提案手法の双方で，𝑇𝐸 の値が大きい PPG セン
サー値を用い，そして提案する血圧推定方式では，𝑀 = 𝐸0 で (5.13)式を用いる．

5.2 抵抗の指標
前述したとおり，拡張期血圧を高精度に推定する手法は，個人ごとに拡張期流

量の情報を得る関数を用いる．関数は，ウィンドケッセルモデルを基に構成する．
ウィンドケッセルモデルには，3素子モデルおよび 4素子モデル (59), (60) もあるが，
最も簡素な 2素子モデル (57) を用いる．(5.15)式は，2素子のウィンドケッセルモ
デルを示しており，心臓の血液の拍出による圧力の供給がなくなる収縮期後期の圧
力は，血流の抵抗と血管のコンプライアンスで緩和され，次の圧力の供給が開始さ
れる時間にかけて降下し，拡張期血圧となる．

𝑃𝑑 (𝑡) = 𝑃𝑒𝑠e−
𝑡
𝜏 (5.15)

ここで，𝑡 は時間，𝑃𝑒𝑠 は収縮期後期の血圧，𝜏 は抵抗とコンプライアンスで構成
される．収縮期後期は，血液を送り出すために心筋のスティフネスが最も増大した
時刻 (61) である．その後で，心臓は次の拍出を行う準備を始め，拡張期が始まる．
PPG 信号の輪郭において，収縮期と拡張期を区別するマーカーは，輪郭の頂点と
次のパルスの谷の間に見られる重複切痕 (62) が知られている．しかしながら，PPG

信号で観察される輪郭の鮮明さは，指先あるいは手首など，測定する身体の部位に
依存 (63) するので，PPGセンサーを接触させる身体の部位によっては，重複切痕を
安定的に検出できない．そこで，本論文では拡張期血圧の推定に用いる時刻（𝑡）の
始点（0秒）を，輪郭の頂点とする．血流の抵抗について，従来方式では，3.2節で
述べたとおり，mNPVを利用する．mNPVは，パルスごとに一つだけ最大の容積
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変化量に比例する情報なので，変域を定めるためには，多数のデータを収集して標
準化する必要がある．そのほかに，PPG信号の輪郭から値の変域を定める方法は，
輪郭の頂点を堺に領域を収縮期と拡張期に分けて，各々の情報を作成し，双方の比
率を用いることが考えられる．そこで，本論文では抵抗の情報について，収縮期と
拡張期での値を個別に定めて，それぞれの値の比を用いる抵抗指標を提案する．
経皮的に血流の抵抗の情報を得る方法として，血流速度の最大値と最小値を

用いた抵抗の指標が知られている．血流速度は UDF（Ultrasonic Doppler blood

flowmeter）あるいは LDF（Laser–Doppler flowmeter）などで測定できる．血流計
で，最高流速および最低流速を測定すれば，S/D（Systolic/diastolic ratio）を知るこ
とができる．S/Dは最高流速を最低流速で除算した比率であり，末梢の循環抵抗の
指標である．経皮的に血流速度を測定するためには血流計が必要であるが，ハーゲ
ン・ポアズイユの式を用いた相対流速を表す式と PPG信号から得る容積変化量を
用いて，S/Dとの相関が高い指標 (64) が提案されている．
ハーゲン・ポアズイユの式は，直円管内の圧力差と流速に関する定理であり，次

式で表される．

𝑢𝑚 =
𝑟2

4𝜇
(−𝑑𝑝
𝑑𝑧

) (5.16)

ここで，𝑧軸が流れの方向，𝑢𝑚 は最大流速，𝑑𝑝/𝑑𝑧は圧力差，𝜇は粘性係数，𝑟 は
内腔半径である．Fig. 5.3 は，(5.16) 式の 𝑟2/4𝜇 とダルシーの法則での流速との
関係を示し，4𝜇/𝑟2 が流れの抵抗である．血管内の中心は，流速（𝑢𝑚）と圧力差
（𝑑𝑝/𝑑𝑧）が変動しているので，次の相対流速での抵抗を利用する．

𝑢𝑑 |𝑉 ≤1 = 𝑢𝑚 − 𝑢𝑚𝑉−1

= 𝜅(Δ𝑟)2 𝑉

Δ𝑉
𝑑𝑝

𝑑𝑧
𝑅𝑣 (5.17)

ここで，𝑉 は内腔の体積，𝜅 は粘性係数 𝜇 を含む定数である．𝑅𝑣 は 𝑉 と Δ𝑉 を用
いて，次式 (64) で表される．

𝑅𝑣 =
1 −𝑉
Δ𝑉

(5.18)

(5.17)および (5.18)式は，直円管の内腔半径（𝑟）が変化して 𝑟 +Δ𝑟 になったとき，
体積変化（Δ𝑉）と元の体積（𝑉）の関係 (65)，

Δ𝑟 =
𝑟Δ𝑉
2𝑉

(5.19)
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Fig. 5.3 ダルシーの法則と (5.16) 式の関係．（a）ダルシーの法則．（b）(5.16)
式における流れの抵抗．

を用いている．(5.17)式は，最大流速 𝑢𝑚 の原点を基準流速に移した相対流速であ
り，(5.18)式の 𝑅𝑣 は内腔半径（𝑟）の 2乗に応じて，相対流速を低下させる．PPG

センサー値の輪郭に生じる谷と頂点の差を，1 未満に基準化したデータを用いて
(5.18)式で得た値は，S/Dとの間に正の相関（𝑐𝑜𝑟𝑟. = 0.92）が報告 (64) されてい
る．提案方式は，抵抗の変域を (0, 1] にするために，PPG 信号の各パルスについ
て，収縮期の抵抗の情報（𝑅𝑠）と拡張期の抵抗の情報（𝑅𝑑）を (5.18)式で得て，各
情報の比をとる．Fig. 5.4に示す PPG信号 𝑓 (𝑡) を用いた次式は体積（𝑉）に比例
する．

𝑔(𝑡) = 𝑓 (𝑡) − 1 (5.20)

(5.20) 式を用いて，時刻 t1 における収縮期の抵抗の情報（𝑅𝑠 (t1)）を，次式で得
る．

𝑅𝑠 (t1) =
1 − 𝑔(t1)
𝑔′(t1) (5.21)

ここで，t1 は，PPG 信号 𝑓 (𝑡) の一階微分の最大値を与える時刻である． 𝑓 (t1)
は，ばね定数の導出（4.2 節）における平衡点 (28) であり，定常性がある (66)．一



5.3. 流量の指標 39

Fig. 5.4 𝑓 と内腔半径の変化との関係．（文献 (45)，Fig. 3より引用し一部改変）

方，Fig. 5.4に示す時刻 t2では，重複切痕による急峻な変化が生じる場合がある．
そこで，収縮期の抵抗の情報を (5.21) 式で得るのと同様に，拡張期の抵抗の情報
（𝑅𝑑 (t2)）を得るとき，𝑔′(t2) は，時刻 t2 とパルスの終わりを示す時刻 t3 におけ
る 2点 (t2, 𝑔(t2)) および (t3, 𝑔(t3)) での直線の傾きを用いる．そして，抵抗の情報
は，拡張期の値に対する収縮期の値の比をとる．

𝑅 =
𝑅𝑠 (t1)
|𝑅𝑑 (t2) |

(5.22)

本論文の抵抗指標は，(5.22)式とする．

5.3 流量の指標
心拍出量には個人差があり，具体的に大凡 2 L/minから 12 L/minの間で年齢や

体重などで異なることが報告 (67) されている．高精度かつ非侵襲*1に流量を計測
するために必要な血管断面積は，超音波を用いて計測する方法 (69)，Strain-gauge

plethysmogram を用いて計測する方法 (65) がある．しかしながら，一つの PPGセ

*1 色素希釈法 (68) のように，測定自体は非侵襲であるが，測定手順に色素（ジアグノグリーン）を
血管に注入する手法を除く．
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ンサーで血流の速度と血管内腔径は計測できない．
従来方式では，3.2節に述べたとおり，心拍出量（CO）を，未知の一回拍出量と

観測可能な脈拍数との積で表し，流量の情報に用いている．拡張期の流量について
は，前述の (5.2)式で個人差を表現するのが難しいと考えられる．そこで，本論文
では，PPG 信号で個人ごとに拡張期流量の情報を，血管コンプライアンスの情報
と抵抗指標の双方を用いて得る．
第 4章に述べたとおり，スティフネスの情報である cfPWVに相関する情報を一

つの PPGセンサーで得る手法 (28) がある．具体的に，PPGセンサー値の輪郭に見
られる波形の 1パルスを切り出し，輪郭の変位を，血管壁質点の運動に見て，減衰
と外力のある 1自由度系運動方程式で表す．そして，スティフネスの情報を，運動
方程式のばね定数として得る．Fig. 5.4でのばね定数 𝑘 は，

𝑘 = − 𝑓
′′(𝑡)
𝑆

|𝑡=0 (5.23)

で得られる (28)．前述のとおり，コンプライアンス（スティフネスの逆数）を用い
て拡張期血圧を得る方法に，ウィンドケッセルモデルが知られており，具体的に拡
張期の血圧変化 𝑃𝑑 (𝑡) は，

𝑃𝑑 (𝑡) = 𝑃𝑒𝑠e
−𝑡
RC (5.24)

で表される．ここで，𝑡 は時間，𝑃𝑒𝑠 は後期の収縮期血圧，𝑅は抵抗，𝐶 はコンプラ
イアンスである．RCを 𝜏 で表記し，R が一定の基で拡張期の流量 𝑄𝑑 は，(5.24)

式から，

𝑅𝑄𝑑 (𝑡) = 𝑅𝑄𝑒𝑠e−
𝑡
𝜏

𝑄𝑑 (𝑡) = 𝑄𝑒𝑠e−
𝑡
𝜏 (5.25)

である．提案方式は，後期の収縮期流量 𝑄𝑒𝑠 を，Fig. 5.4 に示す内腔半径の拡張
Δ𝑟 で生じる容積の増分を用いた体積流量で定める．具体的に，内腔半径の変化 Δ𝑟

を，5.2節の (5.19)式および Fig. 5.4の 𝑆 と 𝐷 を用いて，次のように表すことが
できる．

Δ𝑟 =
𝑟𝑆

2𝐷

=
𝑆

2𝐷

√
𝐺𝐷

𝜋𝐿
(5.26)
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ここで，𝐺 は比例定数，𝐿 は管長，容積 𝑉 は 𝐺𝐷，そして容積の変動 Δ𝑉 は 𝐺𝑆で
ある．拡張期流量の指標（𝑄𝑑）は，(5.25)に (5.26)式で表す半径変化（Δ𝑟）の平
均変化率を代入し，

𝑄𝑑 (𝑡) |𝑡=t3 = 𝜋𝐿
Δr
t2

2
e−

t3
𝜏

= 𝐺
𝑆2

4𝐷 (t2)2 e−
t3
𝜏 (5.27)

で得る．ここで，𝜏は RCであり，Rは (5.22)式の抵抗指標，そして 𝐶 は (5.23)式
のばね定数で得る．

5.4 血圧推定モデル式
提案方式は，拡張期血圧を抵抗指標（5.2節）および流量指標（5.3節）を用いて

推定する．そして，抵抗指標を用いる脈圧推定値と拡張期血圧推定値の和で収縮期
血圧を算出する．
はじめに，拡張期の上腕血圧（BrDBP：Brachial Diastolic Blood Pressure），脈圧

（BrPP：Brachial Pulse Pressure）を推定する各モデル式を提案し，次にそれぞれの
モデル式のモデルパラメータを定める方法を述べる．そして，定めたモデルパラ
メータを用いた血圧の推定値の取得について述べる．
上腕の拡張期血圧（BrDBP）を，次の (5.28)式で表す．

ln BrDBP = 𝑎𝑑1 ln𝑄𝑑1 + 𝑎𝑑2 ln𝑄𝑑2 + 𝑏𝑑 ln 𝑅 + 𝑐𝑑 (5.28)

ここで，𝑄𝑑1および𝑄𝑑2を，(5.27)式の流量指標を用いて，それぞれ (5.29)，(5.30)

式で表す．

𝑄𝑑1 =
𝑆2

4𝐷 (t2)2 (5.29)

𝑄𝑑2 = e−
t3
𝜏 (5.30)

(5.28)式は，流量指標と抵抗指標の積で血圧を推定し，PLSR（Partial least squares

regression）で各モデルパラメータ（𝑎𝑑1，𝑎𝑑2，𝑏𝑑，および 𝑐𝑑）を定めるために，
流量指標と抵抗指標の積に自然対数をとった式である．(5.28)式の二つの説明変数
は，それぞれ抵抗指標 𝑅 を含む．一つは，係数 𝑎𝑑2 の (5.30)式の ln𝑄𝑑2，もう一
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つは，係数 𝑏𝑑 の ln 𝑅である．そのため，双方の相関が強まる可能性を否めないの
で，PLSRを用いて多重共線性の問題を避ける．
次に，上腕の脈圧（BrPP）を，次の (5.31)式で表す．

ln BrPP = 𝑎𝑝 ln PR + 𝑏𝑝 ln 𝑅 + 𝑐𝑝 (5.31)

ここで，BrPPは収縮期血圧−拡張期血圧，PRは脈拍数（PR：Pulse rate）である．
PR は，先行研究の血圧推定方式（3.2 節）に述べた手法で得る．上腕の拡張期血
圧（BrDBP）と同様に，各モデルパラメータ（𝑎𝑝，𝑏𝑝，および 𝑐𝑝）は，PLSRで
定める．
そして，定めた各モデルパラメータを用いて，次のとおりに，血圧の推定値を計

算する．拡張期血圧の推定値（EsDBP：Estimated Diastolic Blood Pressure）は，次
の (5.32)式で得る．

𝐸𝑠𝐷𝐵𝑃 = exp(𝑎𝑑1 ln𝑄𝑑1 + 𝑎𝑑2 ln𝑄𝑑2 + 𝑏𝑑 ln 𝑅 + 𝑐𝑑) (5.32)

ここで，各モデルパラメータ（𝑎𝑑1，𝑎𝑑2，𝑏𝑑，および 𝑐𝑑）は，(5.28)式で定めた
値である．次に，脈圧の推定値（EsPP：Estimated Pulse Pressure）を，次の (5.33)

式で得る．

𝐸𝑠𝑃𝑃 = exp
(
𝑎𝑝 ln PR + 𝑏𝑝 ln 𝑅 + 𝑐𝑝

)
(5.33)

ここで，各モデルパラメータ（𝑎𝑝，𝑏𝑝，および 𝑐𝑝）は，(5.31)式で定めた値であ
る．最後に，収縮期血圧の推定値（EsSBP：Estimated Systolic Blood Pressure）を，
(5.32)式の 𝐸𝑠𝐷𝐵𝑃と (5.33)式の 𝐸𝑠𝑃𝑃の和で得る．

𝐸𝑠𝑆𝐵𝑃 = 𝐸𝑠𝐷𝐵𝑃 + 𝐸𝑠𝑃𝑃 (5.34)

なお，平均血圧の推定値（EsMAP：Estimated Mean arterial pressure）は，(5.34)式
の 𝐸𝑠𝑆𝐵𝑃および (5.32)式の 𝐸𝑠𝐷𝐵𝑃を用いて，次の (5.35)式で算出する．

𝐸𝑠𝑀𝐴𝑃 =
𝐸𝑠𝑆𝐵𝑃 − 𝐸𝑠𝐷𝐵𝑃

3
+ 𝐸𝑠𝐷𝐵𝑃 (5.35)

上述のとおり，提案する血圧推定方式は，モデルパラメータの同定が必要な式の個
数は，拡張期と脈圧の各推定値を得る二つである．収縮期血圧の推定値および平均
血圧の推定値は，拡張期および脈圧の各推定値を用いて，平易に算出できる．
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第 6章

血圧推定精度の評価

本章は，血圧が変動しない安静状態および血圧が変動する運動中に取得された
PPG信号と自動電子血圧計の同時測定データを用いて，先行研究の方式と提案方
式の血圧推定精度を比較し，提案方式の有効性について述べる．

6.1 実験対象と方法
本節は，先行研究の方式と提案方式との血圧推定精度を比較する目的で，30名の

被験者に，安静，運動，そして安静（休憩）で，血圧の上昇と下降を誘引し，自動電
子血圧計の血圧測定値と PPGセンサー値を同時に記録する実験について述べる．

6.1.1 対象

健康な 20歳代から 60歳代の男性 30名を対象とする．実験の対象者に，研究目
的，方法，個人情報の保護，機密保持権利，自己決定および協力拒否・中断の権利
の保証について，文書と口頭で説明し，同意書へのサインとその回収を以て同意を
得る．実験は，東北医科薬科大学の倫理審査委員会の下に，東北医科薬科大学病院
の心臓リハビリ室でプライバシーを確保して実施する．

6.1.2 方法

血圧の上昇を，エルゴメータでの運動によって誘引する．はじめに，実験対象者
は，仰臥位の態勢でエルゴメータのペダルに足をかけ，エルゴメータの漕ぎ易いよ
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うに，体の位置関係を検査者と共に調整する．次に，検査者は，対象者の左腕の上
腕に自動電子血圧計のカフを巻き，左腕の手首に腕時計型の PPGセンサー Aを付
け，左手の第二指に PPG・ECGセンサー Bを付け，そしてセンサー Bに接続され
ている ECGの電極を左右肩甲骨付近に貼り付ける．エルゴメータ，センサー A，
B，および自動電子血圧計の位置ならびに実験対象者の姿勢を Fig. 6.1の本実験条
件に示す．

Fig. 6.1 本実験条件．手首の PPG信号はセンサー Aで取得する．指先の PPG
信号と ECG信号はセンサー Bで取得する．（文献 (45)，Fig. 4 より引用し一部
改変）

エルゴメータ，センサー A，B，および自動電子血圧計，各機器の名称を Table

6.1に示す．
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Table 6.1 エルゴメータ，センサー A，B，および自動電子血圧計，各機器の名称

本論文での表示 使用目的 機器の名称 メーカー

エルゴメータ 一定負荷の運動で– てらすエルゴ 昭和電機–

血圧を上昇させる 株式会社
センサー A 手首（左手甲側） MAX– Maxim Integrated –

PPG測定 REFDES101 Products, Inc.

センサー B 第 2指（左手指腹側） MAX86150 Maxim Integrated –

PPG測定，ECG測定 Products, Inc.

自動電子血圧計 自己上腕血圧 HEM–7511T オムロン–

測定および記録 ヘルスケア株式会社

提案方式は，拡張期血圧の推定に，ばね定数を用いる．ばね定数が cfPWVに相
関する報告 (28) は，1型糖尿病および 2型糖尿病の被験者を対象に，第 2指の PPG

を用いている．本論文は，健康な被験者を対象とするので，センサー Bのデータ
を用いて，ばね定数の PWVに対する傾向を考察する．ばね定数は，4.2節に述べ
たとおり，PPG信号を二階微分して得られる加速度脈波を用いて算出する．
血管内の重力による静水圧が，各被験者で異なるのを防ぐ施策には，アームキャ

スト*1を用いた．Fig. 6.1に示すアームキャストに，各被験者の左手から肘までを
載せることで，自動血圧計のカフおよび各センサーと心臓との位置が，各被験者ご
とに変わるのを抑制する．センサー Aの装着は，血流が悪くならないように，バ
ンドの締め付けで測定部位が圧迫されないようにした．測定部位の圧迫は血管へ
の外圧になり，血管のコンプライアンスにも影響する (70) ので，制御できない外圧
を避ける．

*1 本実験専用に 3Dプリンターで制作．
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Fig. 6.2 実験手順．（文献 (45)，Fig. 5より引用し一部改変）

実験のプロトコールを，Fig. 6.2 に示す．実験所要時間は，一人の被験者につ
き，20分間である．仰臥位の各被験者は，実験開始直後から 5分間，エルゴメー
タに足をかけたまま，安静を保つ．センサー Aおよび Bは，実験開始から終了ま
で，中断することなく稼働を続け，二台のパーソナルコンピュータ（PC1 および
PC2）に計測値を記録する．上腕血圧値は，検査者が手動で，1分ごとに自動電子
血圧計の計測開始ボタンを押して測定する．5分間の安静後から，10分間，エルゴ
メータを毎分 60回漕ぐ．漕ぐタイミングは，メトロノームに合わせることで調整
する．エルゴメータの運動で被験者にかかる推定負荷は，50 Wである．10分間の
運動後，血圧値を下降させるために，被験者は 5分間の安静を保つ．
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6.1.3 データ解析

データを解析する流れを，Fig. 6.3に示す．

Fig. 6.3 データ分析手順のブロック図．破線のブロックは，先行研究の血圧推
定方式で用いる脈拍数と mNPV を得る処理である．テクスチャのブロックは，
提案する血圧推定方式が用いる抵抗，流量，および脈拍数を得る処理である．
PTTは，ばね定数および PWVの関連性を確認するために利用し，血圧推定には
用いない．（文献 (45)，Fig. 6より引用し一部改変）
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血圧推定精度比較の前処理を Table 6.2に示す手順で行う．なお，全てのデータ
解析をMATLAB® で実行する．

Table 6.2 血圧推定精度比較の前処理．

1 自動電子血圧計による血圧測定終了後の PPG信号を抽出する
2 先行方式の修正規準化脈波容積および提案方式で用いる信号を生成する
3 PWVを生成する

6.1.4 PPG信号の抽出

Fig. 6.4 （a）血管を含む生体組織によって，吸収されて減衰した光の強度を示
す PPG信号の変化．PPG信号は，自動電子血圧計によるカフ圧力の影響を受け
る．（b）血圧値の推定に用いるパルスの抽出．PPG信号の基線は，吸収される
光の強度を記録した場合，各パルスの谷に現れる．（文献 (45)，Fig. 7 より引用
し一部改変）

2.4節に前述のとおり，カフによる圧迫がないカフレス血圧計は，何時もの睡眠
のままに血圧の変動が記録されるので，睡眠中に下降した血圧が起床前に上昇する
生理現象に異常がないかといった，モーニングサージの確認に活用できる．カフに
よる圧迫がないのは，無意識下での血圧推定を可能にすることにつながる．白衣高
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血圧として知られる血圧の測定に身構える心理的な影響を抑え，普段の血圧変動を
観察し，日常生活の高血圧な時間を見逃さないためには，体動が無く安静であると
きに短時間で血圧推定を実行し，血圧推定値を数多く，より頻繁に記録することが
望まれる．
そこで，本論文では，5秒間の PPG信号で 1回の血圧推定を行う場合の精度を

評価する．約 1分ごとの自動電子血圧計による血圧測定の合間から，5秒間の PPG

信号を抽出し，3個の推定値（EsDBP，EsPP，および EsSBP）を得る．自動電子血
圧計を用いる測定では，カフの圧迫で血流が遮られ，PPG信号に Fig. 6.4（a）に
示す脈拍数よりも長い周期の変化が生じる．血圧の推定に用いる 5秒の期間は，カ
フ圧がなくなり，PPG信号の低周波成分に変曲点が生じる時刻（cuff）の 37秒前
から 5秒間とする．5秒の期間を含む PPG信号の拡大図を，Fig. 6.4（b）に示す．

6.1.5 先行方式の修正規準化脈波容積ならびに提案方式で用いる信
号の生成

センサー Aから出力される信号（𝐸𝑡+𝑣+𝑎）のサンプリング周波数は，100 Hzで
ある．Fig. 6.3の破線部分は，先行方式の修正規準化脈波容積（mNPV）を生成す
る処理である．mNPV を生成するために，信号（𝐸𝑡+𝑣+𝑎）を，次のように処理す
る．はじめに，脈波に該当するパルスの始点と終点をピーク検出で定めるために，
信号（𝐸𝑡+𝑣+𝑎）を，低域カットオフ周波数 0.5 Hz，高域カットオフ周波数 3.5 Hz

の FIR–BPF（Finite Impulse Response – Bandpass Filter）で処理し，𝐵𝑃𝐹_𝐸𝑡+𝑣+𝑎

を得る．そして，𝐵𝑃𝐹_𝐸𝑡+𝑣+𝑎 を用いて，パルスの始点と終点の各時刻（𝑇𝑠𝑡𝑎𝑟𝑡
および 𝑇𝑒𝑛𝑑）を定める．なお，始点および終点は，信号を時系列に見た輪郭の頂
点である．次に，各パルスの基線（直流成分）を得るために，（FIR–BPF で処理
する前の）信号（𝐸𝑡+𝑣+𝑎）を，通過帯域周波数 15 Hzの FIR–LPF（Finite Impulse

Response – Lowpass Filter）で処理し，𝐿𝑃𝐹_𝐸𝑡+𝑣+𝑎 を得る．そして，各パルスの基
線（𝐿𝑃𝐹_𝐸𝑡+𝑣）は，𝐿𝑃𝐹_𝐸𝑡+𝑣+𝑎 を用いて，時間を X軸として，二つの点，（𝑇𝑠𝑡𝑎𝑟𝑡
，𝐿𝑃𝐹_𝐸𝑡+𝑣+𝑎 (𝑇𝑠𝑡𝑎𝑟𝑡 )）および（𝑇𝑒𝑛𝑑，𝐿𝑃𝐹_𝐸𝑡+𝑣+𝑎 (𝑇𝑒𝑛𝑑)）を結ぶ直線とする．各
パルスの基線（𝐿𝑃𝐹_𝐸𝑡+𝑣）の例を，Fig. 6.5（a）に示す．mNPVは，3.1節に述
べたとおり，信号（𝐿𝑃𝐹_𝐸𝑡+𝑣+𝑎）の変化量を，一定と仮定する基線（𝐿𝑃𝐹_𝐸𝑡+𝑣）
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で除した最大値として得る．

mNPV = max
𝐿𝑃𝐹_𝐸𝑡+𝑣 (𝑡) − 𝐿𝑃𝐹_𝐸𝑡+𝑣+𝑎 (𝑡)

𝐿𝑃𝐹_𝐸𝑡+𝑣 (𝑡)
(6.1)

各パルスについて，(6.1)式の mNPVを与えた時刻（𝑡）を，脈拍数を得るために，
パルス間隔（IBI：interbeat interva）(71) として保持する．mNPV および IBI の例
を，Fig. 6.5（b）に示す．

Fig. 6.5 センサー Aの出力信号を用いた mNPVの生成例．（a）PPGセンサー
値 𝐿𝑃𝐹_𝐸𝑡+𝑣+𝑎 と基線 𝐿𝑃𝐹_𝐸𝑡+𝑣．（b）PPGセンサー値 𝐿𝑃𝐹_𝐸𝑡+𝑣+𝑎 および
基線 𝐿𝑃𝐹_𝐸𝑡+𝑣 を用いて生成する mNPV．（文献 (45)，Fig. 1 より引用し一部
改変）

一方，提案方式では，𝑀 を含む信号（𝑀 − 𝐸𝑡+𝑣+𝑎）を用いる．𝑀 は，PPGセン
サーの最大出力値 524287（19𝑏𝑖𝑡）とする．各パルスの始点，終点および基線を得
る手続きは，𝑀 を含む信号（𝑀 − 𝐸𝑡+𝑣+𝑎）を用いること，各パルスの始点および
終点が，信号を時系列に見た輪郭の谷であることを除き，先行方式と同じである．
そして，(5.13)式（5.1節）に基づき，𝑀 − 𝐸𝑡+𝑣+𝑎 および 𝑀 − 𝐸𝑡+𝑣 による次の信
号を利用する．

𝑓 (𝑡) = 𝐿𝑃𝐹{𝑀 − 𝐸𝑡+𝑣+𝑎 (𝑡)}
𝐿𝑃𝐹{𝑀 − 𝐸𝑡+𝑣 (𝑡)}

(6.2)
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Fig. 6.6 VPG信号ならびに APG信号の例．◦印は提案方式が利用する APG信号の値．

提案方式はさらに， 𝑓 (𝑡) を一階微分した速度脈波（VPG：Velocity photoplethys-

mogram）信号および二階微分した加速度脈波（APG：Acceleration photoplethys-

mogram）信号を用いる．Fig. 6.6 は，VPG 信号ならびに APG 信号の例である．
拡張期の 𝑓 (𝑡) に生じる緩やかで小さい変化は，ノイズの影響を受けやすいので，
生体の振る舞いによる変化の抽出が難しい．提案方式が利用する APG信号の情報
は， 𝑓 (𝑡) の最大値を与える時刻（0）を基に定まる ◦印の値に限定され，それ以降，
拡張期の値を利用しないので，ノイズの影響が抑制される．

mNPV ならびに（5.13）式に示した提案方式で用いる信号 𝑓 (𝑡) は，双方と
もに，透過率の高いパルス（𝑇𝐸 ≥ −38.8 dB）を用い，mNPV は (𝐿𝑃𝐹_𝐸𝑡+𝑣 −
𝐿𝑃𝐹_𝐸𝑡+𝑣+𝑎)/𝐿𝑃𝐹_𝐸𝑡+𝑣 で得る．

mNPV は，各パルスの基線を形作る各物質（血管を除く組織，脈動成分を除く
血液）の体積が一定と考える仮定 (43), (44) で導出されている．水平でない，ふらつ
いた基線のパルスでは，脈動成分と非脈動成分の分離が正確に行われない．した
がって，各方式の血圧推定精度は，ふらつきの少ない PPG信号のパルスを用いて
比較する．ふらつきは，各パルスごとに，最小値から最大値の幅を 1に揃えて評価
する．最小値は，各パルスの始点あるいは終点の値であり，最大値は頂点の値であ
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る．そして，ふらつきの程度は，両端の差の絶対値（Wandering %）とする．パル
スの基線が水平であれば，両端の差は 0 なので，Wandering は 0 % である．本論
文では，Wanderingが 25 %未満のパルスを利用する．

6.1.6 脈波伝播速度の生成

PWVは，センサー Bの出力（ECGおよび PPG）信号の各パルスごとに，脈波
伝播時間（PTT：Pulse transit time）を用いて生成する．PTTは，速度脈波（VPG）
信号および ECG信号の R波を用いて，次式で得る．

𝑃𝑇𝑇 = 𝑇max(𝑉 𝑃𝐺) − 𝑇𝑅 (6.3)

ここで，𝑇max(𝑉 𝑃𝐺) は VPGの値が最大になる時刻，𝑇𝑅 は ECGの R波の時刻であ
る．次に，PWVを次に示す (6.4)式で得る．

𝑃𝑊𝑉 =
BDC ×身長

𝑃𝑇𝑇
(6.4)

ここで，BDC（Body correlation factor）は 0.5(16), (72), (73)，身長の単位は [cm]，
𝑃𝑇𝑇 [ms] は (6.3)式で得る値，𝑃𝑊𝑉 の単位は [cm/ms] である．センサー Bの信
号を用いた PTTの生成例を，Fig. 6.7に示す．

Fig. 6.7 センサー Bの出力信号を用いた PTTの生成例．（文献 (45)，Fig. 8 よ
り引用し一部改変）
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PTTの生成に用いる PPG信号の期間は，血圧推定に用いる 5秒間の PPG信号
を，センサー Aの信号から抽出する手順（6.1.4項）と同様に定める．
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6.2 結果
本節は，先行研究の方式と提案方式の血圧推定精度を比較し，提案方式の有効

性を示す．先行方式には，3.2節に述べた血圧推定モデル式を用いた．提案方式に
は，5.4 節に述べた血圧推定モデル式を用いた．各方式での血圧推定には，6.1 節
に述べた実験で得られたデータを使用した．
はじめに，血圧精度の比較に用いた自動電子血圧計による上腕血圧測定値の分布

を示す．そして，各血圧推定モデル式を機能させる初期設定について述べる．初期
設定は，血圧推定モデル式のモデルパラメータを定める手続きである．自動電子血
圧計の計測値は，モデルパラメータの設定に用いる目的変数および血圧推定精度の
算出に用いる基準血圧値とする．自動電子血圧計は，聴診法または観血血圧測定法
で正確に測定した血圧値を基準値として，JIS T 1115:2018に規定される血圧推定
精度を満たした血圧計である．そのため，先行研究は，血圧推定精度の評価に用い
る血圧の基準値に，自動電子血圧計の測定値を用いる (26)．本節も同様に，各方式
の血圧推定精度を評価する際の基準値に，自動電子血圧計の測定値を用いる．次
に，生成したばね定数と PWVの傾向を考察し，先行方式および提案方式の血圧推
定精度を比較する．

6.2.1 先行方式と提案方式の初期設定

自動電子血圧計の計測値について，拡張期血圧（BrDBP）と収縮期血圧（BrSBP）
ごとに分けたヒストグラムを，Fig. 6.8に示す．ビンの幅は 5 mmHgである．拡張
期の上腕血圧値（BrDBP）は，54 mmHg以上 99 mmHg以下であった．収縮期の
上腕血圧値（BrSBP）は，103 mmHg以上 164 mmHg以下であった．
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Fig. 6.8 自動電子血圧計による上腕血圧値記録の分布を示すヒストグラム（階
級幅は 5 mmHg）．BrDBPは拡張期血圧値，BsSBPは収縮期血圧値を示す．（文
献 (45)，Fig. 9より引用し一部改変）

JSH2019*2(6) が，成人に設定している診察室外血圧値の上腕血圧による分類で，
正常血圧の範囲は，BrDBP が 75 mmHg 未満かつ BrSBP が 115 mmHg 未満であ
る．そして，血圧値の高い群は，Iから III度高血圧に分類される．
拡張期血圧が最も低い被験者（Fig. 6.8）の BrDBPは，54 mmHgで，同被験者の

BrSBPは，106 mmHgであった．JSH2019での分類は，正常血圧である．正常血
圧の閾値に対する BrDBPおよび BrSBPの差は，それぞれ −21 mmHg，−9 mmHg

であり，BrDBPは正常血圧の人の中でも低い値である．一方，収縮期血圧が最も高
い値を示した被験者は，BrDBPが 98 mmHg，BrSBPが 164 mmHgであり，分類と
しては最も高い，III度高血圧である．なお，III度高血圧は，BrDBPが 100 mmHg

以上，かつ／または，BrSBPが 160 mmHg以上である．実験で得られた自動電子
血圧計の計測値は，JSH2019(6) による分類で，低い血圧の正常血圧，高い血圧の
III 度高血圧の双方を含んでいる．したがって，広範囲の基準血圧値に対する血圧
推定精度を評価できる．

*2 日本高血圧学会高血圧治療ガイドライン作成委員会編：高血圧治療ガイドライン 2019．日本高
血圧学会，2019.
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本節で用いる検証データは，上腕血圧値（基準血圧値）とセンサー Aの PPG信
号から得た各情報（mNPV，PR，𝑄𝑑1，𝑄𝑑2，𝑅）で構成した．検証データは，安静
と運動の双方を含み，各方式の汎化性能を評価するために，二つに複製した．各複
製データは，設定と評価用データに分離した．設定用データは，血圧推定モデル式
のモデルパラメータを設定するために用いた．設定用データの作成手順は，はじめ
に，BrSBPの頻度が 3以上の各ビン（5 mmHg）から昇順に，それぞれ 2個の血圧
測定値を取り出した．次に，取り出したビンあたり 2個の血圧測定値について，血
圧値の低い方を設定用 1とし，もう一方を設定用 2とした．設定用 1および 2の
データ数は，BrDBP，BrSBPにつき，各 11個であった．Fig. 6.9に設定用 1を用
いたモデルパラメータ設定の概要を示す．設定用 1 を用いて，従来方式および提
案方式，双方の血圧推定モデル式のモデルパラメータ 1を設定した．同様に，設定
用 2 を用いて，モデルパラメータ 2 を設定した．モデルパラメータを設定すると
きに，基準血圧値を目的変数としたフィッティング血圧値を得た．フィッティング
血圧値は，散布図，相関係数，95 %予測区間（Prediction interval），Bland–Altman

プロット，基準血圧値との誤差の平均（ME：平均的偏り），および誤差の標準偏差
（SD：精密度）で評価する．

Fig. 6.9 設定用 1を用いたモデルパラメータ設定の概要．



6.2.1．先行方式と提案方式の初期設定 57

設定用 1および 2を用いて，各方式のモデルパラメータを定めた．Table 6.3に，
従来の血圧推定モデル式のモデルパラメータに設定された値を示す．Table 6.4に，
提案した血圧推定モデル式のモデルパラメータに設定された値を示す．“No.”は設
定用 1 または 2 であることを示し，“Norm.” は設定用データから生成した説明変
数を，平均 0かつ分散 1に標準化して用いたことを示す．

Table 6.3 先行研究の血圧推定モデル式のモデルパラメータ．“No.”は，設定用
データの識別を示す．正規化されたデータを使用したモデルパラメーター（係数
と切片）は，“Norm.”の列に示す．（文献 (45)，Table 1より引用し抜粋）

No. 𝑎𝑑 × 102 𝑏𝑑 × 102 𝑐𝑑 𝑎𝑠 × 102 𝑏𝑠 × 102 𝑐𝑠

1 4.06 18.9 3.32 42.3 9.16 3.39

Norm. 7.50 5.29 4.37 7.82 2.56 4.91

2 4.72 −7.10 2.03 38.4 −2.23 3.13

Norm. 11.5 −2.52 4.39 9.34 −0.790 4.92

Table 6.4 提案血圧推定モデル式において，設定用 1と 2を各々用いて，個別に
定められたモデルパラメータ．“No.”は，設定用データの識別を示す．正規化さ
れたデータを使用したモデルパラメーター（係数と切片）は，“Norm.”の列に示
す．（文献 (45)，Table 1より引用し抜粋）

No. 𝑎𝑑1 × 102 𝑎𝑑2 × 102 𝑏𝑑 × 102 𝑐𝑑 𝑎𝑝 × 102 𝑏𝑝 × 102 𝑐𝑝

1 17.6 −0.108 77.9 5.63 43.1 −15.5 1.92

Norm. 10.4 −4.73 9.14 4.37 6.43 0.972 4.03

2 13.4 −0.0771 77.5 5.58 28.6 −8.19 2.65

Norm. 10.4 −3.66 9.86 4.39 3.44 1.17 4.02

各血圧推定方式のモデルパラメータを定めたときに，フィッティング血圧値が得
られた．従来方式によるフィッティング血圧値について，設定用データに含まれる
基準血圧値に対する精度を，Table 6.5に示す．
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Table 6.5 先行研究の血圧推定モデル式における設定用 1 と 2 を各々用いた
フィッティングの精度．“No.” は，設定用データの識別を示す．正規化された
データを使用したモデルパラメーター（係数と切片）を用いた精度は，“Norm.”
の列に示す．（文献 (45)，Table 1より引用し抜粋）

フィッティングの精度 文献 (26) の報告に対する差
SBP DBP SBP DBP

No. ME SD ME SD ME SD ME SD

1 −0.37 10 −0.51 8.9 △0.28 △2.5 ▼0.17 ▼1.4

Norm. −0.37 10 −0.51 8.9

2 −0.41 11 −0.60 10 △0.24 △1.5 ▼0.26 ▼2.5

Norm. −0.41 11 −0.60 10

先行研究の文献 (26) において，従来手法のフィッティング血圧値の精度（ME

± SD）は，収縮期血圧，拡張期血圧について，それぞれ −0.65 ± 12.5 mmHg，
−0.34 ± 7.5 mmHg である．なお，MEは “フィッティングで得た値 - 血圧測定値
（基準血圧）”である．設定用データでの従来方式によるフィッティング血圧値の
精度と，文献で報告されている精度について，MEおよび SDの差を Table 6.5の
右側に示す．設定用 1 と 2 の双方で，収縮期基準血圧値に対するフィッティング
の精度が向上し，拡張期基準血圧値に対する精度が低下した．従来方式は，3.2節
に述べたとおり， 収縮期と拡張期の各基準値に対するフィッティングを，同一の
説明変数で行う．したがって，精度の差は，収縮期と拡張期の双方で同じ傾向を示
すと考えられたが，それぞれ逆になった．
先行研究の文献と検証用データとの違いは，三つある．一つは，測定部位が異な

り，文献は指先，検証用データは手首の PPG信号である．二つ目は，血圧推定に
用いる PPG信号の期間が異なり，文献は 45秒間の平均，検証用データは 5秒間の
平均である．三つ目は血圧を上昇させる手段が異なり，文献は暗算による負荷，検
証用データは運動（エルゴメータ）による負荷である．
二つ目，PPG 信号の期間は，本節で用いた検証データが先行研究の文献の 1/9

と短いが，収縮期基準血圧値に対するフィッティングの精度は向上したので，拡張
期基準血圧へのフィッティングに，影響を与えたとは思われない．したがって，測
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定部位と負荷の与え方が影響したと思われる．従来方式のフィッテング精度につ
いて，先行研究の文献との差，つまり，収縮期と拡張期で逆の傾向を示した要因
は，測定部位と負荷の種類の違いで生じる PPG信号の変化に，どのような特徴が
あるかを明らかにする必要があり，今後の課題である．
一方，Table 6.6 は，提案方式によるフィッティング血圧値の精度である．設定

用データに対する標準化の有無で，収縮期基準血圧値に対するフィッティングの精
度に，ME，SDにそれぞれ最大で，0.08 mmHg，0.3 mmHgの差が生じた．フィッ
ティングの精度は，設定用 1，設定用 2，標準化有り，および標準化無しの全てに
おいて，JIS T 1115:2018の要求を満たした．本論文では，標準化による外れ値の
影響を避けるために，PPG 信号から得られる流量および抵抗指標のままに，血圧
推定モデル式の血圧推定精度を評価する．

Table 6.6 提案血圧推定モデル式における設定用 1 と 2 を各々用いたフィッ
ティングの精度．“No.” は，モデルパラメータ設定データの識別を示す．正規
化されたデータを使用したモデルパラメーター（係数と切片）を用いた精度は，
“Norm.”の列に示す．（文献 (45)，Table 1より引用し抜粋）

SBP DBP

No. ME SD ME SD

1 −0.33 6.4 −0.10 3.8

Norm. −0.38 6.3 −0.10 3.8

2 −0.33 5.6 −0.050 3.1

Norm. −0.41 5.9 −0.050 3.1

Fig. 6.10は，設定用 1（標準化なし）の収縮期と拡張期のフィッティング血圧値
を，一つに纏めた散布図ならびに Bland–Altmanプロットである．同様に，設定用
2のフィッティング血圧値を，Fig. 6.11に示す．
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Fig. 6.10 設定用 1 を用いたフィッティングの結果. EsBP（Estimated Blood
Pressure）は EsDBP および EsSBP の双方を含む血圧推定値である. BrBP
（Brachial Blood Pressure）は 自動電子血圧計で測定された上腕の拡張期および
収縮期の双方を含む基準血圧値である. （a）は先行研究の血圧推定方式で得ら
れた血圧推定値と基準血圧値との散布図，そして（b）は Bland–Altmanプロッ
トである. （c）は提案の血圧推定方式で得られた血圧推定値と基準血圧値との
散布図，そして（d）は Bland–Altmanプロットである. 散布図には 95 %予測区
間（Prediction interval）を示す．MEの正規性について，Bland–Altmanプロッ
トには 95 %一致限界および Kolmogorov-Smirnovテストの P値を示す．（文献
(45)，Fig. 10より引用し一部改変）
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Fig. 6.11 設定用 2を用いたフィッティングの結果. Fig. 6.10と同じ．ただし，
設定用 2を用いた．

設定用 1の基準血圧値にフィッティングした値によれば，提案方式の血圧推定モ
デル式は，Fig. 6.10（a）および（c）に示す散布図により，予測区間を改善した．
さらに，6.10（b）および（d）の Bland–Altmanプロットは，誤差の正規性を確保
した SDの改善を示している．
そして，設定用 2の基準血圧値にフィッティングした血圧値の Fig. 6.11は，設

定用 1の結果と同様に，予測区間および SDの改善を示している．
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6.2.2 ばね定数の脈波伝播速度に対する傾向

6.1.6項に述べた手法で生成した PWVと，ばね定数との関係を確認した．安静
の PWVとばね定数の散布図を Fig. 6.12（a）に示す．運動の散布図は，Fig. 6.12

（b）である．ピアソンの積率相関係数は，安静（0.36），運動（-0.23）であった．先
行研究の文献 (28) に報告されている cfPWV およびばね定数を，Fig. 6.12（c）に
示す．1 型と 2 型糖尿病の被験者を対象にしているので，cfPWV は速く，大凡，
650 cm/sから 1300 cm/sの範囲に分布している．
一方，本実験は，健康な男性を対象に実施されたので，PWVは文献の報告より

も低速の値が観測された．安静の PWVは，375.0 cm/s以上，588.7 cm/s以下であ
り，運動は，379.3 cm/s以上，610.8 cm/s以下であった．安静は，PWVの変域が
狭く，文献の大凡 650 cm/sに対して，PWVの範囲は 213.7 cm/s，そして運動は
231.5 cm/sであった．血圧が上昇する運動の PWVとばね定数には，負の相関が認
められた．相関が先行研究の文献よりも弱いのは，PWVの変域が狭いために，交
差積和の絶対値が小さいためと考えられる．
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Fig. 6.12 （a）安静の PWVとばね定数の散布図．（b）運動の PWVとばね定数
の散布図．（a）および（b）の PWVは，20歳代から 60歳代の健康な男性を対
象に，6.1.6項に述べた手法で得た．（c）1型糖尿病 4名，2型糖尿病 66名の被
験者を対象とした cfPWVとばね定数の散布図．（（a），（b）：文献 (45)，Fig. 11
より引用；（c）：文献 (28)，Fig. 3より引用）

6.2.3 先行方式および提案方式の血圧推定精度比較

評価用データを用いて，従来方式および提案方式の推定精度を評価した．評価用
データは，評価用 1および評価用 2で構成した．評価用 1を用いた血圧推定の概
要を，Fig. 6.13に示す．評価用 1は，設定用 1を除くデータとした．血圧推定値
は，評価用データを，血圧推定モデル式に入力して得た．評価用 1の血圧推定は，
設定用 1で定めたモデルパラメータ 1を持つモデル式を用いる．同様に，評価用 2
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の血圧推定は，設定用 2で定めたモデルパラメータ 2を持つモデル式を用いる．

Fig. 6.13 評価用 1を用いた血圧推定の概要．

従来方式の血圧推定値は，収縮期血圧推定値（EsSBP）を (3.22)式，拡張期血圧
推定値（EsDBP）を (3.21)式で得た．一方，提案方式の血圧推定値は，はじめに，
拡張期血圧推定値（EsDBP）を (5.32) 式で得た．次に，脈圧推定値（EsPP）を，
(5.33)式で得て，その後で，収縮期血圧推定値（EsSBP）を (5.34)式で，拡張期血
圧推定値（EsDBP）と脈圧推定値（EsPP）の和として得た．
血圧推定精度は，安静と運動を分けて，別々に算出した．このため，4種類（［評

価用 1–安静］，［評価用 1–運動］，［評価用 2–安静］，および［評価用 2–運動］）の評
価を行った．全ての血圧推定精度評価で得た |ME| および SDについて，それぞれ
の最大値を Table 6.7に示す．従来方式での収縮期血圧および拡張期血圧の推定精
度は，それぞれ −3.9+ 12 mmHg，−4.7+ 11 mmHgであった．一方，提案方式での
収縮期血圧および拡張期血圧の推定精度は，それぞれ −2.5 + 7.2 mmHg，2.7 + 7.8

mmHgであった．Table 6.7の内訳を Table 6.8に示す．推定精度を，評価用 1と 2

ごとに，安静と運動に分けて記載した．
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Table 6.7 |ME| と SDの最大値．JIS T 1115:2018の要求精度は，ME（誤差の
平均）が± 5 mmHg以内および SD（誤差の標準偏差）が 8 mmHg以内である．
先行研究の方式では SDが基準に及ばないが，提案の方式では達成した．（文献
(45)，Table 2より引用し抜粋）

SBP（mmHg） DBP（mmHg）
方式 |ME| SD |ME| SD

先行研究の血圧推定方式 3.9 12 4.7 11

提案方式 2.5 7.2 2.7 7.8

Table 6.8 先行研究の血圧推定方式（上段）と提案方式（下段）の血圧推定精度
の比較．（文献 (45)，Table 3より引用し抜粋）

評価用 1を用いたME，SD（mmHg），および相関係数（cor.）
安静 運動

SBP DBP SBP DBP

ME SD cor. ME SD cor. ME SD cor. ME SD cor.

-2.2 11 .57 -3.8 9.7 .62 -3.9 12 .24 -4.7 10 .33

-1.1 7.2 .85 1.4 6.9 .84 -2.5 7.1 .80 2.0 7.1 .82

評価用 2

安静 運動
SBP DBP SBP DBP

ME SD cor. ME SD cor. ME SD cor. ME SD cor.

2.2 9.2 .58 0.92 11 .44 0.05 10 .33 3.0 10 .10

2.4 6.5 .84 1.0 7.8 .77 0.3 6.8 .81 2.7 7.1 .79

Table 6.8 に示した各精度の詳細を，散布図ならびに Bland–Altman プロットを
用いて，Fig. 6.14，Fig. 6.15，Fig. 6.16，および Fig. 6.17に示す．
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Fig. 6.14 ［評価用 1–安静］を用いた血圧推定結果．（a）から（d）は先行方式
の血圧推定値精度である．（e）から（h）は提案方式の血圧推定値精度である．
（a），（c），（e），および（g）は散布図と 95 %予測区間である．（b），（d），（f），
および（h）は Bland–Altmanプロットである．
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Fig. 6.15 ［評価用 1–運動］を用いた血圧推定結果．Fig. 6.14と同じ．ただし，
運動時のデータである．
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Fig. 6.16 ［評価用 2–安静］を用いた血圧推定結果．（a）から（d）は先行方式
の血圧推定値精度である．（e）から（h）は提案方式の血圧推定値精度である．
（a），（c），（e），および（g）は散布図と 95 %予測区間である．（b），（d），（f），
および（h）は Bland–Altmanプロットである．
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Fig. 6.17 ［評価用 2–運動］を用いた血圧推定結果．Fig. 6.16と同じ．ただし，
運動時のデータである．
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従来方式は，評価用 1 および 2 の双方で SD が大きく，全ての評価で JIS T

1115:2018 の要求精度に及ばなかった．一方，提案方式は，収縮期血圧推定値
（EsSBP）を拡張期血圧推定値と脈圧推定値との和（EsDBP + EsPP）で得ているに
も関わらず，従来方式よりも高い推定精度を得て，評価用 1と 2を用いた全評価で
許容範囲を満足した．

Fig. 6.18 は，従来方式と提案方式について，評価用 1での安静と運動の双方を
含む血圧推定結果である．
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Fig. 6.18 評価用 1を用いた血圧推定値．EsBPは，拡張期血圧の推定値（EsDBP）
および収縮期血圧の推定値（EsSBP）の総称である．BrBP は，自動電子血圧
計で測定された拡張期血圧値の基準値（BrSBP）および収縮期血圧値の基準値
（BrDBP）の総称である．従来方式の血圧推定精度を，（a）の散布図，（b）の
Bland–Altmanプロットに示す．提案方式の血圧推定精度を，（c）の散布図，（d）
の Bland–Altmanプロットに示す．（a）と（c）の各散布図には，95 %予測区間
の上限と下限を示す．（文献 (45)，Fig. 12より引用し抜粋）

各モデル式での血圧推定値によれば，提案方式は，Fig. 6.18（a）および（c）に
示す散布図により，95 %予測区間を改善した．そして，Fig. 6.18（b）および（d）
に示す Bland–Altmanプロットにより，提案方式は SD（精密度）及び従来方式に
見られる低い血圧値が高く，高い血圧値が低く推定される傾向を改善した．
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本論文では，血圧推定値を頻繁に記録できるように，1 回の血圧推定を測定部
位が静止している 5秒間の PPG信号で実行する場合の精度を評価した．測定所要
時間が短いことは，血圧の急激な変化を捉える可能性を高める．より長い期間の
PPG 信号が利用できる場合には，個人あるいは集団について，室温などの環境に
左右される血圧の特性を統計処理でより正確に解析することも可能になる．
なお，提案方式に必要な全ての信号処理を Python（主なモジュールは，pandas，

numpy，および scipy）で実装すると，5 秒間の PPG 信号から 1 回の推定を完了
するために要する時間は，Linux 5.10.60+，ARM11（ARMv6，1.25 DMIPS/MHz）
にて 0.5 秒未満*3であった．したがって，スマートウォッチなどの処理性能で，6

秒のリアルタイムにて連続した血圧推定が可能と考えられる．

*3 469.3 ms（10回の推定における 1回あたりの平均所要時間）
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第 7章

結論

7.1 本研究の総括
本論文では，一つの光電容積脈波（PPG）センサーで得る信号で，血圧値を推定

する先行研究の方式を改良し，従来研究が示した血流の流量と抵抗の情報に基づい
て，演繹的に血圧を推定するコンセプトのままに，高精度に血圧を推定するモデル
式を提案した．以降では，本論文の各章の概要を示す．第 2章では，経皮的に血圧
を推定する機器について，医療機器として製造販売の認証（基準適合性認証）を受
けた血圧計の種類および標準化されている認証要件を説明した．そして，本研究の
光電脈波法を含むカフレス血圧計に対する認証要件の動向ついて整理し，考慮する
べき機能および性能の要件を示した．第 3章では，まず，PPG信号の測定原理を
説明した．そして，先行研究の流量および抵抗の情報ならびに血圧推定方式につい
て説明した．第 4 章では，本論文で提案した血圧推定モデル式において，拡張期
血圧の推定に利用する血管のコンプライアンスの情報として，PPG信号で頸動脈–

大腿動脈間脈波伝播速度（cfPWV：carotid–femoral pulse wave velocity）に相関す
る指標を得る先行研究の方式を説明した．第 5章では，単一の PPGセンサーで得
る血流の流量および抵抗の情報に基づく，先行研究のモデル式を改良し，血圧を高
精度に推定する血圧推定方式を提案した．具体的に，まず，ハーゲン・ポアズイユ
の式とダルシーの法則に基づいて，抵抗の指標を求める方式を提案した．次に，流
量の指標を，cfPWVに相関することが検証された，先行研究の方式で得る血管ス
ティフネスの情報と，抵抗指標をウィンドケッセルモデルに適用して得る方式を提
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案した．そして，流量と抵抗の各指標で演繹的に血圧を推定するモデル式を提案し
た．第 6章では，安静状態の血圧および血圧が上昇する運動中に取得された PPG

信号と，自動電子血圧計との同時測定データを用いて，先行研究の方式と提案方式
の血圧推定精度を比較し，提案方式の有効性を示した．

7.2 本研究の今後の課題
PPG 信号を利用する容積脈波法は，経皮的に血管にかかる圧力を測定するトノ

メトリ法および容積補償法を用いる機器と比較して，血圧推定機器の構造をシンプ
ルにできるメリットを有するも，圧力そのものを測定していない．そのため，カフ
レス血圧計の医療機器基準策定に貢献する次のエビデンスを蓄積する必要がある．
本論文が対象にできていない人，具体的に高血圧症が進行している人，糖尿病と

いった動脈スティフネスが増大していると考えられる人，あるいは一般的な脈拍数
と異なる安静時に徐脈または頻脈な人について，血圧値の推定精度を評価する必要
がある．さらに，流量および抵抗指標を用いた判別で PPG 信号をクラス分類し，
各クラスごとにモデルパラメータを定める手法により，より高精度な血圧推定が実
現されると考えられる．
また血圧推定精度の評価に用いた PPG信号は，健康な男性を対象に仰臥位の態

勢で，PPG センサーがほぼ動かない無い状況で取得されている．提案方式を実装
した血圧推定機器で，血圧推定精度を良く維持できる頻度と利用範囲を明確にする
ために，睡眠中といったより長時間のデータ，あるいは車の運転中といった日常生
活でのデータを用いて，血圧推定精度を検証する研究が求められる．
本論文で提案した容積脈波法が，自己血圧管理に安心して手軽に利用できる血圧

推定機器として具現化されるように，以上の 2点が本研究における今後の課題とし
てまとめられる．
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