
 

 

 

 

 

信州大学審査学位論文 

 

 

光ファイバ型ひずみセンサによる 

簡便で非侵襲な生体計測の実用化 

に向けた研究 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

2022年 3月 

 

長谷田 祐喜 
 



 

 

 

 

  



 

ii 

 

 

目次 

第１章 序論 ............................................................................................................................ 2 

1.1 研究背景 ............................................................................................................................. 2 

1.2 研究の動向と現状 ............................................................................................................. 5 

1.3 研究目的 ............................................................................................................................. 9 

1.4 博士学位論文の構成 ....................................................................................................... 12 

1.5 信州大学医学部医倫理委員会による承認 ................................................................... 13 

第２章 測定原理・装置と解析方法 .................................................................................. 16 

2.1 FBGセンサ ...................................................................................................................... 16 

2.2 傾斜フィルタ型 FBGセンサシステム ......................................................................... 19 

2.2.1 傾斜フィルタとその原理 ........................................................................................ 19 

2.2.2 センサシステム ........................................................................................................ 22 

2.3 波長掃引型 FBGセンサシステム ................................................................................. 24 

2.3.1 波長掃引方式 ............................................................................................................ 24 

2.3.2 センサシステム ........................................................................................................ 26 

2.4 脈動ひずみとバイタルサインおよび血糖値 ............................................................... 28 

2.4.1 容積脈波信号と脈動ひずみ信号 ............................................................................ 28 

2.4.2 脈動ひずみ信号によるバイタルサインや血糖値の測定 .................................... 31 

2.5 部分最小二乗回帰による血圧と血糖値算出 ............................................................... 33 

第３章 FBGセンサシステムによる脈波に基づいた非侵襲血糖値計測の検証.......... 38 

3.1概要 ................................................................................................................................... 38 

3.2 実験方法 ........................................................................................................................... 38 

3.2.1 脈動ひずみ信号と参照血糖値の測定および解析 ................................................ 38 

3.2.2 血糖値算出のための検量モデル構築方法 ............................................................ 42 

3.2.3 血糖値評価方法 ........................................................................................................ 45 

 



 

iii 

 

3.3 結果と考察 ....................................................................................................................... 47 

3.3.1 被験者専用血糖値算出 ............................................................................................ 47 

3.3.2 汎用検量モデルによる血糖値算出 ........................................................................ 53 

第４章 手首での脈動ひずみ信号測定のための FBGセンサ設置範囲の検証............. 62 

4.1概要 ................................................................................................................................... 62 

4.2 実験方法 ........................................................................................................................... 62 

4.3結果と考察 ....................................................................................................................... 64 

第５章 プラスチック製 FBGセンサによる脈動ひずみ信号とバイタルサイン測定 . 70 

5.1概要 ................................................................................................................................... 70 

5.2 プラスチック製 FBGセンサと測定システム ............................................................. 70 

5.2.1 プラスチック製 FBGセンサ .................................................................................. 70 

5.2.2 測定システムの構築 ................................................................................................ 72 

5.3 実験および解析方法と結果 ........................................................................................... 75 

5.3.1 肘での脈動ひずみ信号測定と血圧算出 ................................................................ 75 

5.3.2  指尖部でのひずみ信号の最適な測定条件の検証 ............................................... 94 

5.3.3  血流変動時のひずみ信号の測定 ......................................................................... 100 

5.3.4  指尖部での脈動ひずみ信号測定による脈拍数算出 ......................................... 103 

第６章 結言 ........................................................................................................................ 108 

6.1 各章のまとめ ................................................................................................................. 108 

6.2 本研究のまとめと将来展望 ......................................................................................... 110 

6.3 今後の課題 ..................................................................................................................... 112 

参考文献 ................................................................................................................................... 115 

本論文に関係する論文リスト ............................................................................................... 121 

謝辞 ........................................................................................................................................... 122 

 
 

 



 

iv 

 

 

 

 

 

 

 

 



 

 

 

 

 

 

第  1  章 
 

序論 
  



 

2 

 

第１章  序論 
 

1.1 研究背景 

ヒトが豊かな日常生活を営むうえで，心身ともに健康的な状態を維持するこ

とは必要不可欠である．近年では医学の進歩や福祉サービスの品質向上，食生

活の充実によって平均余命や健康寿命が長くなっており，我が国に限らず世界

規模でこの傾向が確認されている[1]．我が国においては，平均余命は2019年で

は男性が 81.41年，女性は 87.45年と過去最高記録を更新した[2]．これは，医学

や福祉サービスの高水準での維持・発展により，国民の健康が担保されている

ことの証左であると考えられる． 

このように医療技術や福祉サービスが発展する一方で，社会的な課題も山積

している．少子高齢化の進展に伴う医療従事者の不足や医療費の増大があげら

れる．我が国においては，65 歳以上人口が総人口の 28.8%である 3,619 万人と

世界第 1 位の高齢化率となっており，超高齢社会を迎えている[2]．一方で，医

療や福祉をはじめ様々な分野で社会基盤を支える 15～64歳の生産年齢人口は平

成 7年の 8,716万人をピークに減少し続けており，2020年度には総人口の 59.3%

である 7,449 万人にまで減少した[2]．今後も高齢化率の増大が予想されており，

医療や福祉を必要とする人口の急増に対して十分な医療従事者数の確保が困難

になることから，医療現場での負担の増加や，必要な医療サービスを提供でき

なくなる懸念が存在する．また，国民が 1 年間に医療機関での傷病治療に消費

した国民医療費は年々増加しており，2017年度では 43兆 710億円まで増加した
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[3]．さらに，国民医療費の国民所得に対する比率も増加しており，2017 年度で

は，10.66%まで増加したことから，医療費の支出による社会や国民への経済的

負担が増加している [3]． 

また，食生活をはじめ生活習慣の変化が激しい現代においては，生活習慣病

患者数の増加が社会問題となっている．生活習慣病とは，食生活や運動，喫煙

や飲酒などの生活習慣要因によって発症する疾病であり，高血圧や糖尿病，メ

タボリックシンドロームなど多種多様である[4]．我が国においては死因の約 6

割が生活習慣病に起因しており，厚生労働省が実施する特定検診・特定保健指

導にて生活習慣の改善が進められている現状である[5]．さらに，糖尿病は失明

や下肢切断，心臓発作などの重篤な症状を発現する特徴があり，WHO（世界保

健機関）や IDF（国際糖尿病連盟）の報告では患者数が世界規模では 1980 年の

1億 8,000万人から 2021年の 5億 3,700万人まで増加しており，2030年には 6億

4,300万人まで増加すると予想されている[6, 7]． 

このような背景から，医療機関や福祉サービスへの依存度を高めるのではな

く，日常生活において自己健康管理を行い，自らが健康増進と疾病の予防に努

めることが重要視されている[8, 9]．日常生活での健康管理においては，自身の

健康状態を客観的かつ正確に把握することが望ましい．このため，バイタルサ

インや血糖値の常時モニタリングを実現して，健康状態を定量的に可視化する

ことが重要であると考えられている[10]．バイタルサインとして，脈拍や呼吸，

血圧や体温，意識レベルの 5 つが定義されており，人間の健康状態を示す基礎

的な生体情報である[10]．また，血糖値は血液中のグルコース濃度を示してお
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り，糖尿病患者の健康状態の監視において必要不可欠な指標である．これらバ

イタルサインや血糖値は，日常生活においては運動などの身体的な活動や緊張

やストレスなどの精神的な活動，さらには摂食行為によって絶えず変動する．

このため，日常生活の様々な場面においてバイタルサインや血糖値の常時モニ

タリングが可能な測定システムが必要である． 

しかし，従来市販されている測定システムでは常時モニタリングが困難であ

るという課題が残っている．血圧測定においてはカフを用いた据え置き型の血

圧計が主流であり，カフの加圧により測定部を締め付けることで測定を行う．

常時モニタリングを想定した場合，カフの締め付けにより血液の循環を長時間

停滞させることは健康上のリスクとなるだけでなく，ユーザーに痛みやストレ

スを伴うため，常時測定そのものが身体的負担や精神的負担となる欠点がある．

また，血糖値測定では採取した血液中のグルコース濃度を酵素電極法により算

出する観血式血糖値計が主流であるが，穿刺時に痛みを伴うことから，ユー

ザーへの身体的負担や精神的負担が大きい．さらに，測定時に測定装置，穿刺

器具，針，電極を使用する必要があることから測定に手間がかかり，常時モニ

タリングは困難である．他にも，採血に用いた針や電極は再利用ができず，血

液感染のリスクもあるため，ランニングコストの発生や廃棄方法が煩雑である

欠点も存在する．以上より，日常生活の様々な場面において，低拘束で非侵襲

にバイタルサインや血糖値を常時測定可能な生体モニタリングシステムを実用

化する意義は大きい． 
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1.2 研究の動向と現状 

前節で述べた背景から，装着型の生体モニタリングシステムの実用化に関す

る研究が世界中で報告されており，製品として実際に販売されているデバイス

も存在する． 

例として，研究報告が多く製品として実用化されている光電容積脈波計

（Photoplethysmography：PPG）が挙げられる．この測定方式は，Light Emitted 

Diode（LED）を用いて動脈中の酸化ヘモグロビンの濃度変動から，血管の容積

変化を時系列で連続測定する方法である[11]．酸化ヘモグロビンは緑色や赤色，

近赤外線の波長領域において吸光特性を有しており，心臓の拍動に同期して血

液中での濃度が周期的に変動する．このため，動脈上の皮膚表面に LEDとフォ

トダイオードを装着して，酸化ヘモグロビンにて吸光後の反射光および透過光

の強度を連続測定すると，周期的な信号波形が得られる[11]．この特性を応用

することで，指尖部や手首などの部位において脈拍数やストレスの測定例が報

告されている[12, 13]．また，赤色光および近赤外光を放射する LEDを用いて，

血中の酸素飽和度を測定することも可能である[14]．酸素飽和度の測定により

呼吸器系の疾患による血中酸素濃度の低下をリアルタイムで検知できるため，

新型コロナウイルス感染症が世界中で流行する昨今では重要な指標である．ま

た，近年の MEMS 技術の進歩によって LED やフォトダイオード，演算処理回

路を超小型の半導体チップ上に容易に集積可能である．この技術を応用するこ

とで，Apple Watchのような腕時計に生体モニタリングシステムを統合した製品

も販売されており，本体付属のモニターやスマートフォンにてリアルタイムで
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の脈拍数や酸素飽和度の測定が可能である[15]．他にも，PPG を用いた血圧算

出の試みも報告されている．Rolandas らは PPG の信号波形における駆出波の立

ち上がり領域から収縮期血圧を算出する方法を提案している[16]．この手法で

は，計 19名の被験者において左上腕でのカフ式血圧計による参照血圧値の測定

とともに，左手の指尖部においてパルスオキシメータ（CMS50FW：CONTEC）

による容積脈波信号の測定を行い，容積脈波信号の駆出波の立ち上がりより収

縮期血圧を算出した．その結果，参照血圧値との間の相関係数は 0.86 と高度に

有意であり，誤差は±8 mmHgであった．さらに，Tanvirらはスマートフォンで

指尖部を撮影した動画から容積脈波信号を抽出し，多変量解析を用いて非侵襲

に血糖値を算出する方法を提案している[17]．この手法では，17 歳から 61 歳ま

での計 52名の被験者に対して参照血糖値計による測定とスマートフォンによる

指尖部の撮影を行った．この後，動画より抽出された容積脈波信号を用いて，

主成分回帰分析，部分最小二乗回帰，サポートベクター回帰，ランダムフォレ

スト回帰にて血糖値の算出モデルの構築・検証を行い，部分最小二乗回帰では

±17.02 mg/dlの精度で血糖値を算出できた． 

このように，PPG ではバイタルサインや血糖値の算出による生体モニタリン

グへの応用例が多いが，一方で課題も残っている．PPG では人体に光を照射す

るため発汗や皮膚の色，体毛などの皮膚表面の状態によっては測定精度が低下

する[18]．また，血糖値の算出においては，スマートフォンのカメラレンズ上

に指尖部が撮影範囲から逸脱しないよう設置し続ける必要がある．このため，

測定時にカメラと照明を起動する手間を要することや，睡眠時は測定が不可能
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であるなどの課題がある．さらに，動画撮影時には照明を点灯させて大容量の

撮影データを処理する必要があるため消費電力の増大が懸念され，長時間のモ

ニタリングを実施する場合は不利であると考えられる．また，スマートフォン

には通話機能をはじめ日常生活で必要不可欠な機能も搭載されているが，測定

中の動画撮影によりこれら機能の使用が困難となり，ユーザーにとって不便と

なることも想定される． 

 生体モニタリングシステムに関しては PPG 方式以外にも様々な研究報告や製

品が存在しており，例えば血圧測定においては腕時計サイズまで小型軽量化し

たウェアラブル血圧計（HeartGuide：オムロン）が販売されている[19]．この製

品は直径 48 mm，厚さ 14 mm，バンド幅 30 mm，重量 115 gの本体内に約 25 mm

幅のカフを搭載しており，従来の血圧計と同様にオシロメトリック法での血圧

測定が可能である．このため，外出時など在宅でなくとも±3 mmHg の精度で

血圧測定が可能である．また，脈拍数も同時に測定可能であり，これら測定結

果を Bluetooth でスマートフォンに送信できるため，日常生活での自己健康管理

に有用である．しかし，カフ以外のセンサが未搭載であるため血圧と脈拍数以

外のバイタルサインや血糖値を測定できない．また，血圧測定では座位の姿勢

でこの製品と心臓の高さが一致した状態で測定ボタンを押し，測定完了まで待

機する必要があるため，常時測定に不向きであることも課題である． 

 血圧だけでなく，血糖値算出においても生体モニタリングシステムの研究は

盛んである．人体は血液以外にも涙液や唾液，細胞間に存在する間質液や汗液

などの様々な体液を分泌するが，これら体液中にもグルコースが含まれており，
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その濃度は血糖値との間に有意な相関があることが知られている．Farandos ら

はコンタクトレンズに実装した電界効果型トランジスタによるグルコースセン

サを用いて涙液中のグルコース濃度の測定により血糖値を算出する手法を提案

しているが，測定部位が眼球に制限されるうえに電源供給面での課題があった

[20]．また，Kim らは生体適合性の高い素材で形成されたマウスガードに唾液

中のグルコース濃度を直接測定可能なセンサを一体化することで，口腔内での

血糖値算出手法を提案している[21]．しかし，口腔内にデバイスを装着する必

要があるため，長時間の測定ではユーザーに不快感をもたらす懸念があること

や，健康面の問題から生体適合性の極めて高いデバイスが要求される課題もあ

る．間質液中のグルコース濃度による血糖値算出においては，皮膚表面下に存

在する間質液にセンサとして機能する微小な針型電極を穿刺して測定する方式

が実用化されており，商品としては Abbott社が販売している FreeStyleがあげら

れる[22]．また，電気泳動法により間質液中のグルコース濃度から血糖値を算

出する試みも存在しており，例として 2002 年に米国で販売された GlucoWatch

があげられる[23]．GlucoWatch は，腕時計型の端末に測定用の電極を実装して

おり，皮膚表面に電界を印加することで，電気泳動法による血糖値測定が可能

である．しかし，針型電極を皮膚表面下に穿刺する際には，電極を皮膚表面に

射出する手間や心理的負担がユーザーに加わる課題もある．また，電気泳動法

による測定では電極を長時間皮膚表面に接触させることで炎症を誘発すること

や，1 回の測定に長い時間を要することが課題であった．汗液による血糖値算

出では，リストバンドタイプおよびパッチタイプの柔軟な電極を皮膚表面に貼
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り付けることで，皮膚表面に分泌された汗液中のグルコース濃度から血糖値を

算出する報告も存在する[24, 25]．しかし，汗液中のグルコース以外の物質が測

定誤差として影響することや，衛生面の問題から定期的に皮膚表面を消毒する

手間が必要であること，発汗時以外は測定が不可能であるため常時測定に向か

ないなどの課題も残っている．他にも，これら体液中のグルコース濃度は血液

中のグルコース濃度と比較して低いため，低血糖時には測定精度が低下するこ

とや，高感度なセンサが必要であるなどの課題もある． 

 

1.3 研究目的 

そこで，不特定多数のユーザーが日常生活の様々な場面でストレスなく簡単

にバイタルサインや血糖値を 1 つのセンサで測定する環境を実現するため，光

ファイバ型のひずみセンサである Fiber Bragg Grating （FBG）センサを用いた低

拘束で非侵襲な装着型生体モニタリングシステムを提案する．FBG センサは細

長い光ファイバのコア内部に回折格子を形成したひずみセンサであり，1 本の

光ファイバに複数の FBGセンサを形成することができる．この特性を活用して，

従来は建物や橋梁などの構造物に発生するひずみや温度の監視に応用されてき

た[26]．他にも，センサ部が小型で軽量なことや，水や腐食性の物質による影

響を受けにくいこと，ひずみに対して高感度であるなどの特性を有するため，

生体計測への応用が期待できる[27]． 

この FBGセンサを用いた装着型生体モニタリングシステムを実用化するには，

要求仕様として①小型で軽量であること，②1 つのセンサで複数のバイタルサ
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インや血糖値を測定可能であること，③簡便で実用的な測定手法により不特定

多数のユーザーにおいて測定可能とすることを満足する必要がある．これを踏

まえたうえで，実用化に向けて様々な研究が進められてきた．宮内らは FBGセ

ンサを動脈の脈動ひずみを検出できる皮膚表面（脈動点）に貼り付けることで，

脈動ひずみ信号を測定した[28]．さらに，測定された脈動ひずみ信号から脈拍

数や呼吸数を算出することで，FBG センサの生体計測分野への応用を示した

[28]．千野や Katayama らは血圧算出に関する研究を進めており，人工血管モデ

ルを用いた FBGセンサでの血圧算出の原理解明や，医療機関で測定された年齢

や健康状態が多様に異なる被験者の脈動ひずみ信号から，信号形状の分類と血

圧算出を試みている[29-31]．また，PLSR や機械学習による血圧算出により，1

つの FBGセンサで血圧算出の可能性を示した[32, 33]．他にも，急激な血圧変動

の測定の可能性を示すなど，アプリケーションとしての血圧算出の実用性を高

めている[34]．また，Kurasawa らは PLSR や機械学習による脈動ひずみ信号の

解析から，新たに血糖値を算出する方法を提案している[35, 36]．以上により，

1 つの FBG センサから複数のバイタルサインや血糖値を算出する基礎的手法を

確立したといえる．しかし，これらの手法では据え置き型の測定デバイスを用

いており，人体に装着した状態での測定は不可能である．そこで，Ogawa らは

傾斜フィルタを採用した人体に装着可能な測定デバイスを開発し，このデバイ

スによる脈動ひずみ信号の測定を実証している[37]．以上より，要求仕様①お

よび②に関しては実用化が進んだ． 
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一方，要求仕様③に関する検証は進んでいない．FBG センサによる装着型生

体モニタリングシステムを実用化するためには，FBG センサを脈動点に設置し

て脈動ひずみが測定されれば，直ちにバイタルサインや血糖値が算出・表示さ

れることが理想であるが，以下に示す課題が残っている．例えば，先行研究に

おいて FBGセンサの設置位置は各測定部位での脈動ひずみが最大となる脈動点

に限られていた．さらに，FBG センサ設置後に体動によりセンサ位置が脈動点

からずれた場合は FBGセンサを再設置する手間が必要であった．日常生活では

身体活動により FBG センサの設置位置がずれて測定が不可能となるおそれがあ

る．そこで，FBG センサがずれても測定を継続可能な範囲を示すことができれ

ば，FBG センサの再設置の手間を減らすことができるため，ユーザーにとって

測定が簡便となる．また，PLSR や機械学習による血糖値の算出では，被験者

ごとに検量モデルを構築する手間を要することが課題である．さらに，検量モ

デル構築の際には採血による参照血糖値測定を繰り返し行う必要があるため，

ユーザーにとって痛みやストレスなどの負担を伴う．そこで，不特定多数の

ユーザーに適用可能な検量モデルを構築できれば，FBG センサを脈動点に設置

するだけで採血による痛みやストレスを伴わずに血糖値を算出できる．また，

先行研究では石英ガラス製の光ファイバ内に形成した FBGセンサを用いている

が，近年では Bonefacinoらが Polymethyl methacrylate （PMMA）などの有機高分

子で構成されたプラスチック製の光ファイバに FBGセンサを形成した報告も存

在する[38]．ガラス製光ファイバのヤング率が 73 GPaである一方，PMMAで構

成されたプラスチック製光ファイバはヤング率が 4 GPa と相対的に小さく，プ
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ラスチック製光ファイバはひずみに対してより大きく変形する特性がある[38]．

この特性を応用することで，脈動ひずみ信号の信号レベルが高くなるため，ガ

ラス製 FBGセンサでは検出が困難な脈動ひずみも容易に測定可能となる．しか

し，プラスチック製 FBGセンサを生体計測分野に応用した報告例は少ない．こ

のことから，プラスチック製 FBGセンサによる脈動ひずみ信号測定とバイタル

サイン算出の試みは，脈動ひずみ信号測定の簡便化や実用化に寄与するだけで

なく，プラスチック製 FBGセンサの生体計測分野への新規的応用という観点か

ら学術的な新規性も高いと考えられる． 

以上の背景から，ユーザーにとって簡単にバイタルサインや血糖値を測定可

能な手法の開発を目的として研究を進めた． 

 

1.4 博士学位論文の構成 

 前節で述べた目的を達成するため，まずは被験者毎に検量モデル構築の手間

が必要であった血糖値の測定手法の簡便化を進めるため，複数被験者の汎用検

量モデルによる血糖値算出と時系列での血糖値算出を行い，その有効性を示す

ことで，これを第 3 章とした．しかし，第 3 章においては FBG センサ貼り付け

位置は橈骨動脈上の一点に限られており，FBG センサの設置と脈動ひずみ信号

測定に関する簡便化は進んでいない．そこで，橈骨動脈と尺骨動脈上の皮膚表

面に複数の測定点を定義して，測定可能な範囲を実証することで第 4 章とした．

以上までは，ガラス製 FBGセンサを用いていたが，ひずみに対して高感度であ

るプラスチック製 FBGセンサを用いることで，高い信号レベルでの脈動ひずみ
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信号測定やバイタルサインの算出が期待できるため，測定の簡便化・実用化が

より進展すると考えられる．そこで，左肘の上腕動脈においてプラスチック製

FBG センサによる脈動ひずみ信号測定と血圧算出を行うと共に，新たに指尖部

における微弱な脈動ひずみ信号を測定することで測定の簡便化を進め，これを

第 5章とした． 

 

1.5 信州大学医学部医倫理委員会による承認 

 本論文で掲載した被験者実験においては信州大学医学部医倫理委員会の承認

後，十分な説明により同意書に被験者の署名を得た上で実施された（FBG

（Fiber Bragg Grating）センサを用いたウェアラブルバイタルサイン測定システ

ムによる血圧，脈拍数，血糖値測定の原理の解明と連続測定の検証：承認番号

第 3202号）． 
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測定原理・装置と解析方法 
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第２章               

測定原理・装置と解析方法 
 

2.1 FBGセンサ 

光ファイバは石英ガラスやプラスチックなどの透明な物質でできており，

屈折率が高いコアの部分と，その外周を覆う屈折率の低いクラッドで構成さ

れる．屈折率の境界面では全反射となるため，コアに入射した光はコアの中

だけを進むことになる．この光ファイバのコア内部に屈折率を周期的に変調

させた回折格子を形成したものが，Fig. 2.1に示す FBGセンサである．FBGセ

ンサが形成された光ファイバのコア内部に広帯域の近赤外光が入射すると，

回折格子での干渉作用により特定の波長の光のみが相互に強め合って光源の

方向に反射し，その他の光は透過する．この FBG センサからの反射波長をブ

ラッグ波長といい，（1）式で定義される[39]．  

𝜆𝐵 = 2𝑛𝑒𝑓𝑓Λ              （1） 

𝜆𝐵 [nm]はブラッグ波長，𝑛𝑒𝑓𝑓はコアの有効屈折率，Λ [nm]は回折格子の間隔

である．測定対象のひずみにより光ファイバが伸縮あるいは屈曲すると，回折

格子の間隔が変動するため，ブラッグ波長も変位する．また，有効屈折率もひ

ずみに依存するため，ブラッグ波長の変位量は（1）式から以下のように計算

できる． 

𝛥𝜆𝐵 = 2𝑛𝑒𝑓𝑓𝛥Λ + 2Λ𝛥𝑛𝑒𝑓𝑓              （2） 

𝛥𝜆𝐵

𝜆𝐵
=

𝛥Λ

Λ
+

𝛥𝑛𝑒𝑓𝑓

𝑛𝑒𝑓𝑓
            （3） 
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ここで， 

            
𝛥Λ

Λ
= 𝜀𝑧               （4） 

𝛥𝑛𝑒𝑓𝑓

𝑛𝑒𝑓𝑓
= −𝑃𝑒 ⋅ 𝜀𝑧               （5） 

と置換すると， 

𝛥𝜆𝐵 = 𝜆𝐵(1 − 𝑃𝑒)𝜀𝑧             （6） 

となる．𝛥𝜆𝐵は光ファイバの長軸方向のひずみによるブラッグ波長の変位量，

𝑃𝑒は光弾性係数（ひずみによる屈折率変化の寄与を表す係数），𝜀𝑧は光ファイ

バの長軸方向のひずみである．また，本論文では光ファイバの材質において石

英ガラス製とプラスチック製の 2 種類を用いているが，このように材質が異な

るとブラッグ波長の変位量は光ファイバのヤング率にも依存する．ヤング率と

は物質の変形のしにくさを示す指標であり，ヤング率が大きいほどひずみにく

いことを示す．ここで，光ファイバの長軸方向に加わる応力を𝜎𝑧，ヤング率を

𝐸，光ファイバの長軸方向のひずみを𝜀𝑧とすると（7）式が成り立つ． 

               𝜎𝑧 = 𝐸 × 𝜀𝑧             （7） 

また，（7） 式により（6） 式は， 

𝛥𝜆𝐵 =
𝜎𝑧𝜆𝐵(1−𝑃𝑒)

𝐸
                （8） 

となる．（8）式より，光ファイバを構成する物質のヤング率が小さいほど，

同じ大きさの応力に対してより大きく変形するため，ブラッグ波長の変位量も

増大することがわかる．言い換えると，ひずみに対する感度が向上し，より高

い信号レベルでの測定が可能であることを示している．前章でも述べたように，
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Fig. 2.1 FBG  
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2.2 傾斜フィルタ型 FBGセンサシステム 

2.2.1 傾斜フィルタとその原理 

傾斜フィルタとは，入射光の波長に比例して光学フィルタの透過率が 0 %か

ら 100 %まで変化する光学フィルタである．傾斜フィルタの波長特性を Fig. 2.2

に示す．傾斜フィルタの特徴として，①FBG センサで反射したブラッグ波長を

有する光から，反射光と透過光を生成すること，②ブラッグ波長に対して反

射・透過光の強度が線形に変化することが挙げられる．ここで，FBG センサの

ブラッグ波長が Fig. 2.3のように傾斜フィルタの傾斜領域に存在する状況を考え

る．例えば，FBG センサに脈動ひずみが発生していない状態でブラッグ波長が

反射・透過光の強度が等しくなる波長であり，この状態から脈動ひずみによっ

てブラッグ波長が短波長側に変位した場合，反射光強度は増大し，透過光強度

は減少する．逆に長波長側に変位すると反射光強度は減少し，透過光強度は増

大する．この様に，脈動ひずみによるブラッグ波長の変位を反射・透過光強度

の変動に変換する．反射・透過光強度の変動はフォトダイオードと呼ばれる小

型の光検出器で検出できるため，センサシステムを小型化したうえで脈動ひず

み信号の測定が可能となる．しかし，傾斜フィルタより出力された反射・透過

光は光源強度の変動や光ファイバの曲げによる経路損失の影響を受けやすい．

そこで，（9）式のように反射透過光強度の差分を算出したあと，反射透過光

強度の和で除算することで，上述した影響を抑えた状態で脈動ひずみ信号を測

定した． 

   𝐷 =
𝑇−𝑅
𝑇+𝑅

     （9） 
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Fig. 2.2  

 
Fig. 2.3 FBG  
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Fig. 2.4 FBG  
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2.2.2 センサシステム 

 Fig. 2.5 に傾斜フィルタ型 FBG センサシステムのブロック線図とシステムの

概観を示す．本デバイスは幅 70 mm，奥行 100 mm，高さ 60 mm，重量 175 gで

ある．電源には市販のリチウムイオンバッテリー（C0509：明誠株式会社）を

使用しており，USB規格（Type-A）による接続が可能である．放電容量は 6800 

mAh であり，本デバイスを連続で 5 時間駆動できる．光源（Super Luminescent 

Diode：SLD）の放射光は半透鏡（Half Mirror）を介して FBGセンサに到達し，

ブラッグ波長である反射光は半透鏡により傾斜フィルタ（中心波長：1561 nm）

に入射する．この時，動脈の脈動ひずみによってブラッグ波長が変位すると，

反射・透過光強度も線形に変化する．この光強度の変動をフォトダイオードで

検出して電流信号に変換した後，オペアンプを用いて電流・電圧変換および電

圧増幅を行い，AD変換器にて 16 bitの分解能と 1 kHzのサンプリング周波数に

てサンプリングを行う．この後，WiFi による無線通信で PC にデータを転送後，

PC 上で Labview によりデータの受信を行い，前項の（9）式による演算を行う

ことで Fig. 2.4に示した脈動ひずみ信号を測定可能である． 
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(a)  
 

 
(b)  

 
Fig. 2.5 FBG  
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2.3 波長掃引型 FBGセンサシステム  

2.3.1 波長掃引方式 

 Fig. 2.6 に波長掃引方式を採用した FBG センサシステムのブロック線図を示

す．広帯域光源の放射光から音響光学波長可変フィルター（AOTF）やファブ

リーペロー干渉計にて特定の波長を順次選択・掃引して通過させることで，波

長掃引光源とする．掃引された特定の波長を有する光は，下記の 2 通りのプロ

セスで処理される． 

（1）波長基準器を通してフォトダイオードに入射する光 

エタロンなどの波長基準器を通してフォトダイオードに入射する光は，時系

列では Fig. 2.7のように周期的なピークが観測される．ここでは，エタロンを例

として説明する．製造時にエタロンの各ピークの波長を測定し，装置内に記録

しておく．この際の波長を𝜆𝑒𝑗 （𝑗 は整数，𝑒 はエタロン），サンプリング点数

で見たピークの位置を𝐸𝑖とする． 

（2）FBGセンサからの反射光の検出 

ここで， 3つの FBGが形成された光ファイバが接続されていると仮定する．

すると，FBG センサからの反射光を時系列で測定した場合は Fig. 2.8 のように

なる．各ピークの実際の波長を𝜆𝑓𝑖（𝑖は整数，𝑓 は FBG センサ），サンプリン

グ点数で見たピークの位置を𝐹𝑖とする．すると，FBG センサのブラッグ波長を 

（10） 式のように算出できる． 

𝜆𝑓𝑖 =
𝜆𝑒𝑗−𝜆𝑒(𝑗−1)

𝐸𝑖−𝐸𝑖−1
𝐹𝑖 + 𝜆𝑒(𝑗−1)            （10） 
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10

 

 

Fig. 2.6 FBG  

 
Fig. 2.7  
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2.3.2  

Fig. 2.9 FBG SM130-170

Micro Optics EFOX-1000B-4 Table 

2.1 1 kHz

FBG

1500 nm

[38]

FBG

FBG

 

 

Fig. 2.8 FBG  



 

27 
 

 

Table 2.1 FBG  

 
 

 
(a) SM130-170  

 

 

(b) EFOX-1000B-4  
 

Fig. 2.9 FBG  

SM130-700 EFOX-1000B-4
Sampling Rate (Hz) 1000 1000

Wavelength Range (nm) 1510 - 1590 1460 - 1620
Wavelength Stability (pm) 2 1

Wavelength Repeatability (pm) 0.05 0.05
Dynamic Range (dB) 25 25
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2.4 脈動ひずみとバイタルサインおよび血糖値 

2.4.1 容積脈波信号と脈動ひずみ信号 

 ヒトの生命活動を維持するために，全身に酸素や栄養素を絶えず供給する必

要がある．酸素や栄養素は，心臓の拍動により駆出された動脈中の血液を通じ

て全身に供給される．この時，容積脈波信号と呼ばれる心臓の拍動に伴う血液

量の周期的な変動が動脈で発生する．この容積脈波信号を PPG で測定すると，

Fig. 2.10 に示すような信号形状が得られる．脈拍 1 回分の容積脈波信号におい

て，心臓から拍出された血液が到達すると，血液量が増大するため急峻に立ち

上がって血管径が最大となる点(縮期峰)に到達し，血圧は最高となる．この後，

血流の通過に伴って血管径が収縮するため容積が減少する．そして，心臓の大

動脈弁が閉じる時間である切痕と呼ばれる点から再度血管径が増大し，弛期峰

と呼ばれる点に到達した後，最低血圧状態まで変化する．また，容積脈波信号

の振幅や形状は，心臓の拍動や弁の開閉だけでなく，血管の硬化度，糖質やコ

レステロールの変化に伴う血流内の血漿成分量で変化する血液の粘度に依存す

る報告がある[40, 41]．  

 血圧を推定するために必要な加速度脈波は，ひずみとして検出された容積脈

波信号を 2 回微分することで得られる．Fig. 2.11 に示すような得られた加速度

脈波の例を示す．加速度脈波は a~eまでの 5つの変曲点を有しており，これら 5

つの変曲点の大きさが血圧変動に伴って変化する報告例がある[42]．また，

FBG センサで得られた脈動ひずみ信号において，生波形に対して 0.5 Hz から 5 

Hz の区間を通過帯域とするバンドパスフィルタによって，0.5 Hz 以下の低周波
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と 5 Hz以上の高周波成分を取り除くノイズ処理を実施したあと，一次微分を適

用することで，加速度脈波に類似した信号形状が得られるという報告がある

[33]．Fig. 2.12 に FBG センサで測定された信号形状を示すが，加速度脈波信号

に特有の a~eの変曲点を確認できる． つまり，PPGや FBGセンサで測定した信

号は血圧の変化によって信号形状が異なると考えられるため，信号解析により

血圧算出を期待できる． 
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Fig. 2.10 PPGで測定した容積脈波信号 

 

 

Fig. 2.11 容積脈波信号を二回微分して得られる加速度脈波信号  

 

 

Fig. 2.12 FBGセンサで測定した加速度脈波信号  
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2.4.2 脈動ひずみ信号によるバイタルサインや血糖値の測定 

 前項で述べたように，FBG センサで測定した脈動ひずみ信号は脈拍数や血

圧，血糖値の影響によってその振幅や信号形状が変化するとみなせるため，振

幅や信号形状を解析することで脈拍数や血圧，血糖値の算出が可能であると期

待できる． 

例えば，脈拍数は 1 分間あたりの心臓の拍動回数であり，原理上は容積脈波

信号の 1 分間の周期数を計算することで算出可能である．先行研究では，FBG

センサで得られた脈動ひずみ信号に 0.5 Hz から 5 Hzの区間を通過帯域とするバ

ンドパスフィルタによるノイズ処理を実施後，高速フーリエ変換により脈動ひ

ずみ信号の基本波の周波数を求め，これに 60を乗ずることで脈拍数を算出でき

た[28]．また，バンドパスフィルタ処理後の信号形状において隣り合う最大

ピーク間の時間間隔でサンプリング周波数を除算し，60 を乗ずることでも脈拍

数を算出可能である． 

血圧は脈動ひずみ信号の形状を解析することで算出する．血圧は心臓から供

給される血液量である心拍出量と血管の硬さを示す血管抵抗によって決まる．

心拍出量が多く血管が大きくひずむと血圧は高くなり，心拍出量が少なくひず

みが小さい場合は低下する．また，血管抵抗が小さく弾力性がある状態では血

圧は低くなり，動脈硬化などの血管が硬い状態では高くなる．このことから，

血圧変動に伴って脈動ひずみ信号の振幅や形状が変化することが予想され，脈

動ひずみ信号による血圧算出が期待できる．先行研究では，人工血管モデルや

橈骨動脈を想定した擬似血管モデルで発生させた脈動ひずみと血管径，血管内
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圧の変化を同時測定しており，脈動ひずみ信号が血管径や内圧の変化と対応す

ることを実証できた[30]．また，実際にヒトの橈骨動脈上の脈動ひずみ信号測

定とカフ式血圧計による参照血圧値測定を行い，脈動ひずみ信号の形状から血

圧算出に必要な特徴量を取得することで血圧を算出する報告も存在する[33]． 

血圧と同様に，血糖値も脈動ひずみ信号の形状を解析することで算出する．

血液中のグルコース濃度の変化に伴う血漿成分量の変化によって血液の粘度が

変化することが知られており，この粘度の変化によって脈動ひずみ信号の形状

が変化することも報告されている[40, 41]．また，血糖値が上昇した場合にはイ

ンスリンが分泌されるが，このインスリンの機能による脈動ひずみ信号形状へ

の影響も考えられる．血管は血液を絶えず供給するためにその硬さを常に調節

しているが，この調節には神経性調節が大きく寄与している．具体的には，ノ

ルアドレナリンの分泌により血管を硬化させる交感神経と，シトニン遺伝子関

連ペプチドを伝達物質として交感神経の抑制により血管を弛緩させる血管拡張

性神経による調節である．摂食による血糖値の増加に伴ってインスリンの分泌

量がすると，交感神経からのノルアドレナリンの遊離量が増加すると共に，イ

ンスリンによって血管拡張性神経の機能が抑制されて血管が硬化することが報

告されている[43]．よって，この神経系の働きによる血管の硬さの変化によっ

ても，脈動ひずみ信号の振幅や形状が変化すると考えられる．以上より，血糖

値の変動によっても脈動ひずみ信号の振幅や形状は変化すると考えられるため，

脈動ひずみ信号から血糖値算出に有用な特徴量を抽出することで，血糖値算出

が期待できる．先行研究では血圧算出と同様に次節に示す PLSR（部分最小二
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乗回帰法）や機械学習を用いて血糖値算出に有用な特徴量を抽出することで，

血糖値を高精度に算出する手法が提案されており，FBG センサによる非侵襲な

血糖値算出が実証された[35, 36]． 

 

2.5 部分最小二乗回帰による血圧と血糖値算出 

本論文では，第 3 章の非侵襲血糖値測定および第 5 章でのプラスチック FBG

センサによる血圧算出の際に予め検量モデルを構築し，これに構築時に採用し

なかった脈動ひずみ信号を適用することで血圧や血糖値を算出する方法を採用

している．具体的には，脈動ひずみ信号と参照血圧値および参照血糖値の同時

測定を行った後，多変量ベクトル解析手法の 1 つである PLSR による検量モデ

ルの構築を行った．この後，検量モデルに構築段階で未使用の脈動ひずみ信号

を代入することで，血圧および血糖値算出を行った． 

PLSR は主成分回帰分析により潜在変数因子（PLS Factor）を抽出し，これら

の主成分を用いて重回帰分析を行う手法である．PLSR の利点として，①説明

変数と目的変数の双方に誤差が存在することを仮定して使用する変数の全情報

から回帰式を求めるため，主成分回帰分析よりも少ない因子数で高い算出精度

が得られること，②潜在変数因子を用いるため，重回帰分析に存在する多重共

線性を排除できること，が挙げられる．本論文では脈動ひずみ信号を𝑋，参照

血圧値および参照血糖値を𝑌とし，各々に残差𝐸および𝐹が存在すると仮定する．

そして，潜在変数因子𝑡と係数𝑞を使用すると，（11）式と（12）式が成り立つ． 

𝑋 = ∑ 𝑡𝑎𝑝𝑎
𝑇 + 𝐸 = 𝑇𝑃𝑇𝐴

𝑎=1 + 𝐸                              （11） 
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𝑌 = ∑ 𝑡𝑎𝑞𝑎 + 𝐹 = 𝑇𝑞𝐴
𝑎=1 + 𝐹                                   （12） 

ここで，重みベクトル𝑤 を（13）式より算出し．𝑡，𝑝，𝑞，𝐸，𝐹をそれぞれ求

め，（14）式より検量モデルを算出する． 

𝑤 =
𝑋𝑇𝑦

‖𝑋𝑇𝑦‖
                              (13) 

𝑌 = 𝑡1𝑞1 = 𝑋𝑇𝑤1𝑞1                               (14) 

（14）式で求めた新たな𝑋𝑛𝑒𝑤と𝑌𝑛𝑒𝑤を用いて，潜在変数因子を 1 つ追加するこ

とで同様な演算を繰り返し，残差𝐸および𝐹がより小さい検量モデルを構築する． 

 この際，潜在変数因子がある数より増加すると検量モデル構築時の標準誤差

（Standard Error of Calibration：SEC）は小さくなるが，検量モデル検証時の標準

誤差（Standard Error of Prediction：SEP）が大きくなる．これをオーバーフィッ

ティングと呼び，検量モデル構築時のデータに過剰に適合した汎用性の低い検

量モデルが構築されることを示す．このため，SEP が最小となる潜在変数因子

を決定する必要がある．本論文では，Leave-one-out 法によるクロスバリデー

ションにて最適な潜在変数因子数を決定し，この際の検量モデルを採用した．

なお，SECおよび SEPは（15）式と（16）式により算出できる． 

SEC = √
∑(𝑦−𝑦𝑏𝑒𝑠𝑡)2

𝑛−𝑘−1
                               (15) 

SEP = √
∑(𝑦𝑏−𝑦𝑏

′ )2

𝑛𝑏
                                (16) 

ここで，𝑦 は参照値，𝑦𝑏𝑒𝑠𝑡は最適な潜在変数因子数での 𝑦 に対する算出値，𝑛

は試料数，𝑘は潜在変数因子数，𝑦𝑏は検量モデルから算出する際の参照値，𝑦𝑏
′

は𝑦𝑏に対する算出値，𝑛𝑏は算出時に用いたデータ数である．また，SEP の値が
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検量モデルによる血圧や血糖値の算出精度となる．以上より，FBG センサで測

定した脈動ひずみ信号から検量モデルを構築し，検量モデルに新たな脈動ひず

み信号を代入することで，血圧や血糖値の算出とその精度評価が可能となる． 
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第  3  章 
 

FBGセンサシステムによる脈波に基づいた 

非侵襲血糖値計測の検証 
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第３章              

FBG センサシステムによる脈波に基

づいた非侵襲血糖値計測の検証 
 

3.1概要 

本章では， 9 名の被験者において脈動ひずみ信号と参照血糖値の測定を行い，

個人毎の検量モデルと汎用検量モデルを構築して血糖値算出を行った．その結

果，汎用検量モデルにおいても個人毎の検量モデルと同様な精度で血糖値を算

出できた．また，汎用検量モデルと時系列的に測定された脈動ひずみ信号を用

いて血糖値の変動を測定した．その結果，時系列的な血糖値変動を測定できる

可能性を示した． 

 

3.2 実験方法 

3.2.1 脈動ひずみ信号と参照血糖値の測定および解析 

本章では，左手首の橈骨動脈の脈動点にて傾斜フィルタ型 FBG センサシステ

ムを用いて脈動ひずみ信号を測定した．サンプリング周波数は 1 kHzであり，1

回あたりの脈動ひずみ信号の測定時間は 20秒である．また，脈動ひずみ信号測

定と同時に観血式血糖値計（StatStripXpress：Nova Biomedical）を用いて右手の

指尖部で血糖値を測定し，これを参照血糖値とした．本章で用いた観血式血糖

値計は 10～900 mg/dl まで測定可能であり，測定精度は臨床・検査標準協会
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（CLSI）の国際的なガイドライン（CLSI, POCT12-A3）を満足する．また，血

糖値は食事後に一時的に高い状態となるため，この状態での血糖値算出精度も

検証する必要がある．そこで，朝食を摂取していない状態で空腹時の血糖値と

脈動ひずみ信号を測定した後，昼食を摂取して直ちに測定を再開した．これに

より，空腹時の血糖値が低い状態だけでなく，摂食後の血糖値が高い状態での

測定も可能である．測定回数は 35～67回と被験者ごとに異なり，合計 376回で

ある．被験者は 20 代の男性 7 名と女性 2 名の計 9 名である．血糖値測定は糖尿

病患者に求められ，その多くは高齢者である．しかし，今回の実験では 1 日で

30 回以上の穿刺による参照血糖値測定が必要であり，これは高齢者にはかなり

の負担となる．そのため，本実験は健常者である 20代の 9名に対して実施した． 

脈動ひずみ信号は血糖値算出に用いるデータセットを作成するため， Fig. 3.1

に示すように（1）フィルタ処理，（2）一次微分処理，（3）1 パルス波形切り

出し，（4）リサンプリング，（5）平均化，（6）規格化の信号処理を行った．

生波形として測定した脈動ひずみ信号には測定器由来の高周波の電気的ノイズ

が重畳しているため，0.5 Hz から 5 Hzの区間を通過帯域とするバンドパスフィ

ルタによるノイズ処理を行った[29]．さらに，一次微分処理を行い，ピーク間

隔にて 1 パルスごとに波形を切り出した．切り出した各パルス波形は心拍数の

変化により脈波時間（横軸方向の長さ）が異なる．また，各信号において多変

量ベクトルでの解析を実施するため，信号を構成するデータ数を規格化する必

要がある．さらに，Kurasawa らの先行研究において 1 パルス波形を切り出した

後に各々の 1 パルスの長さを 1 秒に規格化することで，血糖値の算出精度が向
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上する結果が示されている[35]．そこで，脈動ひずみ信号の時間を 1 秒（1 パル

スを構築する点数は 1000点）でリサンプリングした．リサンプリングされた各

パルス波形を Fig. 3.1に示すように重ね合わせたあと，各時間において複数のパ

ルス波形の大きさを平均した．  

FBG センサで測定した脈動ひずみ信号の振幅は，医療用テープで貼り付ける

際の固定圧によっても大きく変動するため，これが血糖値算出時の誤差となる

可能性がある．そこで測定信号の縦軸である脈動ひずみ信号の振幅において最

大値を 1，最小値を 0 に規格化した．この後，規格化された脈動ひずみ信号と

参照血糖値を対応させて 1 個のデータセットとした．次項では，このデータ

セットを用いた血糖値の算出方法について説明する． 
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Fig. 3.1  
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3.2.2 血糖値算出のための検量モデル構築方法 

測定された信号から血糖値を算出する検量モデルを構築するために多変量ベ

クトル解析の一つである PLSR を採用した．また，本章では検量モデルを構築

するデータセットを作成するため，2 種類の方法を実施した．一つ目は個人差

の影響を排除するため Table 3.1 に示すように各被験者で測定されたデータだけ

を使用して検量モデルを構築し，血糖値算出の精度を検証する方法である．こ

の時，検証用データを選択する際，各個人データの最小血糖値と最大血糖値の

2 データを除外し，残ったデータから乱数を用いてランダムに 10 データを選別

し，その他のデータは検量モデル構築用データとした． 

二つ目は複数の被験者データで個人差の影響を含む汎用検量モデルを構築し，

血糖値算出の精度を検証する方法である．この検量モデルでは汎用性を確認す

ることも目的として，「血糖値を算出する被験者のデータは検量モデルに含ま

れない」ということを前提とした．被験者 A～Iの 9名のデータの中で最小参照

血糖値を有する被験者 H と最大参照血糖値を有する被験者 B は検量モデル構築

用に使用し，血糖値算出候補の被験者から除外した．これは血糖値を算出する

データの参照血糖値が，検量モデルに使用した参照血糖値の範囲外の時に，明

らかな算出誤差が生じることを防ぐためである．残った 7 名の被験者データの

内，恣意性を排除するためにランダムに選択した結果，被験者 C と D が選択さ

れた．Table 3.1の被験者 C（37データ）とD（35データ）の合計 72データを検

証用データとして扱い，そのほかの被験者の 304 データを汎用検量モデル構築

用データとした．Table 3.2 に示すように 304 個の測定データは参照血糖値の範
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囲ごとにデータ数が異なっており，全データを使用して検量モデルを構築する

と，選択された参照血糖値の範囲のデータ数によって影響されるおそれがある．

また，Table 3.2 より 200～220 mg/dl の範囲におけるデータ数は 7 個であり，全

範囲の中で最小である．そこで，各参照血糖値範囲のデータ数を一様にするた

め，各範囲から 7個ずつデータを選択することで，合計で 91データが得られた．

この時，各参照血糖値の範囲内でランダムにデータを選択した．その結果は

Table 3.2に示すとおりである．この 91個のデータで汎用検量モデルを構築し，

このモデルに被験者 Cと Dのデータを代入して血糖値算出精度を検証した． 

 

 

Table 3.1 個人ごとの検量モデルの構築・検証時のデータ数 

 

 

 

Subject Total data
Calibration

data

Validation

data

A 67 57 10

B 35 25 10

C 37 27 10

D 35 25 10

E 35 25 10

F 62 52 10

G 35 25 10

H 35 25 10

I 35 25 10

Total 376
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Table 3.2 汎用検量モデルの構築時のデータ数 

 

 

 

Reference 

blood 

glucose 

value range 

(mg/dl)

Calibration 

data

Number of subject data selected

A B E F G H I

82~89 7/12 2 0 0 5 0 0 0

90~99 7/35 7 0 0 0 0 0 0

100~109 7/19 3 0 0 1 1 0 2

110~119 7/34 4 0 0 1 2 0 0

120~129 7/29 1 0 0 4 0 0 2

130~139 7/38 1 0 0 4 1 0 1

140~149 7/37 0 0 0 3 3 1 0

150~159 7/31 0 0 1 1 3 2 0

160~169 7/17 0 2 3 0 0 2 0

170~179 7/16 0 0 4 0 0 3 0

180~189 7/17 0 1 3 0 0 3 0

190~199 7/12 0 4 1 0 0 2 0

200~220 7/7 0 7 0 0 0 0 0

Total 91 18 14 12 19 10 13 5
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3.2.3 血糖値評価方法 

血糖値の算出精度の評価では血糖値算出誤差である SEP とともに Error Grid 

Analysis (EGA)を用いた[44]．EGAとは，血糖値計の算出値が臨床的に有効であ

るかを示す指標である．これを図示すると，Fig. 3.2 に示すコンセンサスエラー

グリッドとなる．縦軸は算出血糖値となり，横軸は参照血糖値である．対角線

は参照血糖値と算出血糖値の一致を示しており，対角線上部は過大評価，下部

は過小評価の領域である．さらに，EGAは Aから Eまでの 5つの領域に分類さ

れる．各領域における解釈は Table 3.3 の通りである[45]．以上より，EGA 結果

において検量モデルで算出された血糖値が A および B ゾーンのみにプロットさ

れ，C, D, Eゾーンにプロットされないことがよい． 
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Fig. 3.2 コンセンサスエラーグリッド 

 

Table 3.3 EGAの各領域における解釈 

 

 

Meaning of each zone

A Clinically accurate. Lead to correct treatment decision

B Lead to benign decision or no treatment

C Lead to Overcorrection of normal glucose level

D Lead to failure to detect and treat high or low glucose levels

E Lead to errorneous treatment decision
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3.3 結果と考察 

3.3.1 被験者専用血糖値算出 

各被験者において PLSRによる検量モデルを構築した結果，最適な PLS Factor

数は全被験者とも 4 であった．これらの検量モデルに検証データを代入して血

糖値を算出した．Table 3.4に各被験者の血糖値算出時の測定精度と EGAの各領

域のプロット数を示し，Fig. 3.3と Fig. 3.4に被験者 Aおよび被験者 Bの検量モ

デルと血糖値算出時の散布図を示す．血糖値算出時の散布図には EGAの各領域

を併記した． 

Table 3.4 被験者ごとの血糖値算出精度と EGAの各領域でのプロット数 

 

 

 

Subject
SEP

(mg/dl)

EGA result

A-zone B-zone
C, D, E-

zone

A 17 9/10 1/10 0/10

B 30 9/10 1/10 0/10

C 15 9/10 1/10 0/10

D 10 10/10 0/10 0/10

E 18 9/10 1/10 0/10

F 14 10/10 0/10 0/10

G 16 8/10 2/10 0/10

H 32 5/10 5/10 0/10

I 11 10/10 0/10 0/10
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(a) 検量モデルの構築結果 

 

 

(b) 構築した検量モデルによる血糖値の算出結果 

Fig. 3.3 被験者 Aにおける検量モデルの構築結果と血糖値算出の結果 
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(a) 検量モデルの構築結果 

 

 
(b) 構築した検量モデルによる血糖値の算出結果 

Fig. 3.4 被験者 Bにおける検量モデルの構築結果と血糖値算出の結果 
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被験者 A においては血糖値が約 80～180 mg/dl の範囲内で検量モデルを構築

（Fig. 3.3-(a)）した．一方，被験者 Bにおいては血糖値が約 111～210 mg/dlの範

囲内で検量モデルを構築（Fig. 3.4-(a)）した．それぞれが異なる血糖値の範囲

であるが，各被験者の血糖値算出の検証データは Fig. 3.3-(b)および Fig. 3.4-(b)に

示すように EGA結果においてほぼ Aゾーンに分布し，また C, D, Eゾーンには

1 つもプロットが存在しない．このことは Table 3.4 に示すように他の被験者の

結果でも同様である．先行研究において Kurasawa らは据置型の FBG センサデ

バイスを用いて同様な測定を 4 名の被験者（80～232 mg/dl）に行った結果，算

出誤差は 10～16 mg/dl であり，EGA 結果において全て A, B ゾーンに分布した

[35]．この血糖値の範囲とほぼ同様である被験者 E では算出精度が 18 mg/dl で

あり，全ての被験者において A, Bゾーンに分布したため，先行研究と比べて遜

色ない精度で血糖値を算出できた．これらの結果から，個人データで検量モデ

ルを構築した際に，血糖値を精度よく算出できることを示した．Table 3.4 の血

糖値算出の算出誤差を見ると被験者Aが 17 mg/dlに対して被験者Bでは 30 mg/dl

と大きな差がある．この原因は「検証データの血糖値の絶対値が大きいこと」

と「参照血糖値 214 mg/dl の 1 つのデータが 163 mg/dl と算出された（B ゾーン

にプロット）」ことである．検証データ数が 10であるために 1つのデータに大

きな誤差が発生すると算出精度は大きく低下する．しかし，EGA 結果において

は全て A, Bゾーンに分布しており，大きな改善を必要とするものではない．こ

れは，算出誤差が大きい被験者 H でも同様である．一方，Table 3.4 に示すよう

にランダムに選定されたデータセットにおいて被験者 9 人中 7 名の確率で算出
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誤差が向上した．それゆえ，本 FBG センサデバイスで十分な算出精度を有した

血糖値算出ができた． 

第 2 章では，血糖値の変動により血管抵抗や血液の粘性が変化することが知

られている．この影響により脈動ひずみ信号の形状も変化することが想定され，

信号形状の変化から PLSR により血糖値算出に必要な特徴量を解析することで，

血糖値の算出できると考えられる．そこで，血糖値算出の妥当性について，高

血糖時および低血糖時に測定した脈動ひずみ信号の形状に着目した．Fig. 3.5 に

被験者 Aにおける血糖値が 84 mg/dlと 160 mg/dlの規格化後の 1パルスの脈動ひ

ずみ信号を示す．また，Fig. 3.6 に脈動ひずみ信号と PLSR で算出された各 PLS 

Factor のローディングの対応関係を示す．ローディングは，PLSR にて各 PLS 

Factor を構成する際の説明変数と PLS Factor の相関の強さを示している．つま

り，血糖値算出の際に各 PLS Factor が脈動ひずみ信号のどの領域を重要視する

かを示す．言い換えると，ローディングの絶対値が大きいほど，血糖値算出へ

の寄与が大きいといえる．Fig. 3.5 より，血糖値の相違による脈波形状の相違を

検出できていることがわかる．Fig. 3.6 より，0～0.4 秒の領域において複数の

PLS Factor でローディングの絶対値が大きくなる傾向がある．この領域では，

縦軸方向での脈動ひずみ信号形状の相違が顕著である．そのため，血糖値が変

動した際に脈動ひずみ信号に影響する領域が反映された検量モデルを構築でき

たことが示された．以上の結果より，傾斜フィルタ型 FBG センサデバイスにお

いても血糖値の変動による脈動ひずみ信号形状の変動を測定できたため，精度

よく血糖値算出ができたと考えられる． 
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Fig. 3.5 A  

 

 
Fig. 3.6  
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3.3.2 汎用検量モデルによる血糖値算出 

汎用性の高い血糖値算出用の検量モデルを構築するために，Table 3.4の 91個

のデータを使用して PLSR により汎用検量モデルを構築した．その結果を Fig. 

3.7に示す．この検量モデルの最適な Factor 数は 4である．この検量モデルに被

験者 C および D のデータを代入して血糖値を算出した結果および検証時の参照

血糖値と算出血糖値の時系列データを，それぞれ Fig. 3.8と Fig. 3.9に示す．Fig. 

3.8-(b)および Fig. 3.9-(b)において，横軸は測定時刻を示しているが時間間隔は一

定ではない．午前に 5回の測定を行い，午後に摂食の後に測定を再開した． 

 

 
Fig. 3.7 汎用検量モデルの構築結果 
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(a) 構築した汎用検量モデルによる血糖値の算出結果 

 

 

(b) 血糖値の時系列変動 

Fig. 3.8 被験者 Cにおける汎用検量モデルでの血糖値算出結果 

Food intake



 

55 

 

 

 

(a) 構築した汎用検量モデルによる血糖値の算出結果 

 

 

(b) 血糖値の時系列変動 

Fig. 3.9 被験者 Dにおける汎用検量モデルでの血糖値算出結果 

Food intake
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Table 3.5に検証時の誤差と EGAにおけるプロット数を示す． Table 3.5より，

汎用検量モデルを用いた血糖値算出の算出誤差は被験者C，Dにおいて 19 mg/dl

である．Table 3.4 より，個人差を排除した個人検量モデルでの被験者毎の血糖

値算出誤差が 10～32 mg/dl であるため，汎用検量モデルを用いた際の血糖値算

出精度に大きな差はなく，個人差の影響は小さく抑えられていることが確認で

きた．また，EGA 結果においては Fig. 3.8-(a)および Fig. 3.9-(a)より，ほぼすべ

てのプロットが Aゾーンに分布しており，C, D, Eゾーンには 1つも分布してい

ないことから，臨床的に有効な結果が得られたといえる．Fig. 3.8-(b)および Fig. 

3.9-(b)より血糖値の時系列変動に着目すると，5～7 回目の摂食前後の血糖値の

大きな変化を測定できていることがわかる．さらに，午前および午後の測定に

おいても，血糖値の細かな変化傾向を測定できていることもわかる．Fig. 3.10

にこれらの血糖値を算出した汎用検量モデルのローディングの波形を示す．寄

与率が高い Factor-1 の絶対値が 0 秒および 1 秒付近で大きくなっている．この

付近は脈動ひずみ信号の縮期峰の部分であり，血糖値との関連性が高い部分で

もある[46]． 

よって，脈動ひずみ信号形状が測定された被験者においては精度の高い血糖

値算出が可能である．汎用検量モデルによる時系列での血糖値測定が可能にな

れば，「個人検量モデルの構築による手間やストレスをなくして多くのユー

ザーで血糖値を測定できること」，「時系列で連続的に測定できるため，血糖

値スパイクなどの異常な変動も測定できる」などの利点がある． 
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一方，Fig. 3.8-(b)および Fig. 3.9-(b)より被験者 Cでは 11:53以降の測定で，被

験者 D では摂食前の測定で算出血糖値と参照血糖値の差が大きい．Fig. 3.10 よ

り，0.2～0.6 秒においては他の時間領域と比較して，Factor 2，3，4 での複数の

PLS Factor の絶対値が大きくなる傾向が確認できたため，この領域では血糖値

の変動による脈動ひずみ信号形状への影響が大きいと考えられる．Fig. 3.11 で

は被験者 C の検証データにおいて，参照血糖値が約 140 mg/dl で算出誤差が 8 

mg/dlと 45 mg/dlの脈動ひずみ信号を示す．Fig. 3.12には参照血糖値が 111 mg/dl

における構築データと被験者 D の検証データの脈動ひずみ信号を示す．Fig. 

3.11 および Fig. 3.12 では同じ参照血糖値であるが脈動ひずみ信号の変化傾向は

異なり，これはローディングの絶対値が大きい領域においても同様である． 

この傾向は先述した誤差の大きいデータで共通して確認できた．誤差が大き

い原因として，検証データに使用した被験者の脈拍数と血糖値の関係に影響が

あると考察した．生体情報としての血糖値と脈拍数には相関関係は認められな

い．しかし，被験者 C の検証データでは食事前の血糖値が低い状態で脈拍数が

少なく，食事後の血糖値が高い状態で脈拍数が多い傾向がある．測定された信

号波形にリサンプリング処理を実施しているため，脈拍数が多いほど脈拍 1 回

分の信号の横軸長さは短くなり，リサンプリングで横軸方向へより引き伸ばさ

れ大きな影響を受ける．Fig. 3.12 の縦軸方向「0」の点が 2 つの信号波形でずれ

ているのは，リサンプリングが原因である．Fig. 3.8-(b)の 11:53以降の測定では

摂食後の脈拍数が常に高かったため，測定誤差が大きいと考えられる．被験者

D では Fig. 3.9-(b)の 11:08，11:10，11:14 の食事前の 3 回の測定で血糖値が低く
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算出されて誤差が大きいが，この 3回の測定での脈拍数は 48，51，48 bpmと極

端に少ない．そのため，被験者 C の場合とは逆に横軸方向において信号形状が

リサンプリングで大きく縮められることになる．よって，血糖値がより低く算

出されて誤差が大きくなったと考えられる．そこで，リサンプリング処理を実

施するためには脈拍数の影響を排除する方法を追加しなければならないことが

課題として明らかになった． 

今後は，EGA 結果の有効性を維持しつつ，算出血糖値の参照血糖値に対する

誤差を改善し，より信頼性の高い汎用検量モデルを構築する必要がある．そこ

で，今後は糖尿病患者も含めた実験を行い，より幅広い血糖値にて検量モデル

の構築・検証を行うと共に，検証結果に補正を適用することで算出精度の向上

を目指す． 
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 Table 3.5 EGA  

 
 

 

 
Fig. 3.10 PLS Factor  

Subject SEP
(mg/dl)

EGA result

A-zone B-zone C, D, E-
zone

C 19 30/37 7/37 0/37

D 19 31/35 4/35 0/35
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Fig. 3.11 C  

 
 

 
Fig. 3.12 D  
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第  4  章 
 

手首での脈動ひずみ信号測定のための 

FBGセンサ設置範囲の検証 
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第４章  

手首での脈動ひずみ信号測定のため

の FBGセンサ設置範囲の検証 
 

4.1概要 

第 3 章では，汎用検量モデルにより FBG センサを用いた非侵襲血糖値測定の

簡便化を進めた．しかし，脈動ひずみ信号の測定は橈骨動脈上の一点に限られ

ており，FBG センサの設置と脈動ひずみ信号測定手法に関する簡便化は進んで

いない．さらに，測定時に脈動点と FBG センサの設置位置がずれて脈動ひずみ

の検出が困難になるおそれもある．そこで，手首の橈骨動脈および尺骨動脈上

の複数の測定点で脈動ひずみ信号を測定し，検出が可能な FBG センサ設置範囲

を検証した．その結果，従来の脈動点（橈骨動脈上で脈動ひずみが最大となる

点）から末梢側に向けて 10 mm 以内の範囲で脈動ひずみを検出できた．この範

囲内であれば，測定中に FBG センサの設置位置がずれた際にも検出の可能性が

示された． 

 

4.2 実験方法 

Fig. 4.1に FBGセンサを設置した測定点を示す．測定点の数は，左手首の橈骨

動脈と尺骨動脈の 8点である．橈骨動脈には，脈動点（b），脈動点から末梢側

に 10 mm（a），体幹側に 10 mm（c）と 20 mm（d）の 4点とし，尺骨動脈では

脈動点（f）を基準に－10 mm（e），+ 10 mm（g），+ 20mm（h）である．被験
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20 3

FBG FBG

1 kHz 20 FBG

0.5 Hz 5 Hz

1

a b

FBG

 

 

 

 

 

Fig. 4.1 FBG  
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4.3結果と考察  

Table 4.1 に，8 つの測定点における各被験者の最大振幅を示す．Fig. 4.2 は，

被験者 1 の橈骨動脈の 4 つの測定点（0〜5 秒）で測定した信号波形である．

Table 4.1 の「0」は，Fig. 3.3-(d)に示すように最大振幅を計算できないことを示

す．Table 4.1 より，橈骨動脈の脈動点（点 b）での最大振幅は，すべての被験

者で大きい．被験者ごとに数値が異なる理由として，被験者ごとに脈動ひずみ

の大きさが異なることが考えられる．脈動点から体幹側までの距離が 10 mm

（Point-c）と 20 mm（Point-d）では，最大振幅は減少した．したがって，橈骨

動脈のすべての点で脈動ひずみを測定できるわけではないことを示した．脈動

点から 10 mm の末梢側（Point-a）と体幹側（Point-c）の測定点を比較すると，

末梢側の最大振幅が大きい．この傾向は尺骨動脈での測定でも同様である． 

 

Table 4.1 各被験者の最大振幅 

 

 

 

 

Point Sub-1 Sub-2 Sub-3

a 0.003 0.067 0.058

b 0.008 0.04 0.127

c 0.004 0.011 0.014

d 0 0.007 0.01

e 0.008 0.005 0.007

f 0.006 0.006 0.005

g 0.002 0 0.002

h 0.006 0 0

Radial

artery

Ulnar

artery
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(a) 測定点 aにおける信号形状 

 

 
(b) 測定点 bにおける信号形状 

Fig. 4.2 被験者 1の 1次微分後の脈動ひずみ信号 
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(c) 測定点 cにおける信号形状 

 

 
(d) 測定点 dにおける信号形状 

Fig. 4.2 被験者 1の 1次微分後の脈動ひずみ信号 
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この結果の原因として，筋肉や骨などの生体組織の構造により各測定点での

皮膚表面から動脈までの距離が異なることが考えられる[47]．Fig. 4.3 に手首と

前腕における生体組織図を示す[48]．Fig. 4.3 より，手首では橈骨と尺骨の先端

に関節の骨が密集しており，脈動点より末梢側の橈骨動脈と尺骨動脈は，手首

関節の骨の手のひら側を通過する．したがって，橈骨動脈と尺骨動脈は生体の

表面付近を走行するため，脈動ひずみが容易に伝播すると考えられる．一方，

脈動点より体幹側には多くの筋肉が存在するため，各動脈は筋肉の下を潜行し，

皮膚表面から深い場所に位置する．このため，生体表面までの距離が長くなり，

末梢側と比較して脈動ひずみがより大きく減衰すると考えられる．したがって，

最大振幅は，体幹側と比較して末梢側が大きいと考えられる． 

また，橈骨動脈と尺骨動脈で測定された最大振幅を比較すると，橈骨動脈の

最大振幅は全体的に大きい．言い換ると，橈骨動脈には尺骨動脈よりも多くの

測定点があり，脈動ひずみ測定が容易であると言える．これは，手首の橈骨動

脈と尺骨動脈の走行経路の違いが影響していると考えられる．手首の橈骨動脈

は，腕橈骨筋と橈側手屈筋の間を通過する．さらに，橈骨動脈は薄い皮膚と浅

筋膜だけで覆われており，橈骨が橈骨動脈の直下に存在する．以上より，橈骨

動脈は生体表面近くを通過するため脈動ひずみが生体表面に伝播しやすくなる

と考えられる．一方，尺骨動脈は浅指屈筋と深指屈筋の下を通過するため，生

体表面からの距離が長くなる．これにより，尺骨動脈の脈動ひずみは生体の表

面に到達するまでに減衰し，FBG センサによって小さなひずみとして検出され
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ると想定される．これらの要因により，橈骨動脈と尺骨動脈で測定される脈動

ひずみの大きさが異なると考えられる． 

また，橈骨動脈の最大振幅は被験者ごとに異なる．これは，被験者ごとに動

脈の硬さや皮膚表面から動脈までの距離に個人差があるためと考えられる． 

これらの結果から，手首の脈動ひずみ信号は，尺骨動脈と比較して橈骨動脈

の方が高い信号レベルで測定可能なことを示した．また，脈動ひずみ信号は脈

動点（測定点 b および測定点 f）から 10 mm 以内で測定され，体幹側よりも末

梢側で測定された信号レベルがより高かった．したがって，橈骨動脈の脈動点

から末梢側へ 10 mm以内の範囲で FBGセンサを設置することで，脈動ひずみを

測定できることを示した．この範囲内では，日常生活での体動により FBGセン

サの設置位置がずれたとしても脈動ひずみ信号の測定が期待できるため，ユー

ザーにとって測定の簡便化につながると考えられる． 

 

 

Fig. 4.3 手首と前腕における生体組織図 
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第５章  

プラスチック製 FBG センサによる脈

動ひずみ信号とバイタルサイン測定 
 

5.1概要 

第 3 章および第 4 章ではガラス製 FBG センサを用いたが，ひずみに対して高

感度であるプラスチック製 FBGセンサを採用することで，高い信号レベルでの

脈動ひずみ信号測定が期待できるため，測定の簡便化・実用化がより進展する

と考えられる．そこで，本章では左肘の上腕動脈上でプラスチック製 FBGセン

サによる脈動ひずみ信号の測定と血圧算出を行うと共に，新たに指尖部におけ

る脈動ひずみ信号を測定することで測定の簡便化を進めた． 

 

5.2 プラスチック製 FBGセンサと測定システム 

5.2.1 プラスチック製 FBGセンサ 

Table 5.1 に本実験で使用したプラスチック製 FBG センサとガラス製 FBG セ

ンサのコア径，クラッド径，ブラッグ波長を示す．また，Fig. 5.1 にプラスチッ

ク製 FBG センサの概略図を示す．プラスチック製 FBG センサは香港理工大学

で製造されたものであり，コアの実効屈折率は 632 nm において 1.488 であった．

このコア内部に，He-Cd レーザ（KIMMON，IK3501R-G，325 nm）と位相マス

ク（Ibsen，1046.3 nm ピッチ）を使用して回折格子が形成された[38]．Table 5.1
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に示すように，プラスチック製 FBG センサのブラッグ波長は近赤外線の領域に

存在するが光ファイバが PMMAで構成されているため，この波長領域での減衰

率が高い[38]．そのため，プラスチック製光ファイバの長さを 50 mm に制限す

ることで，減衰の影響を抑えた．この後，プラスチック製光ファイバを Fig. 5.1

に示すように，アングルカットされた 1 m のガラス製光ファイバに接続した．

このガラス製光ファイバの一端は，フレネル反射を避けるために約 8°の角度

で劈開され，紫外線硬化性接着剤（Norland Products Inc.，NOA 78）を使用して

プラスチック製光ファイバに結合した．これにより，結合による光損失を抑え

た上で光ファイバを接合できる．ガラス製ファイバのもう一方の端は，FBG イ

ンテロゲータのフェルールコネクタ／角度付き物理接点（FC／APC）コネクタ

に接続した．これにより，ガラス製光ファイバに入射した近赤外光は，低減衰

でプラスチック製光ファイバに伝搬する．その結果，プラスチック製 FBG セン

サの反射光は，FBG センサシステムが検出するために必要な光強度を確保でき

る． 
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5.2.2  

2 FBG

SM-130-700 Micro Optics

EFOX-1000B-4

FBG FC APC FBG

FBG 3D

Fig. 5.2-(b)

40×50×10 mm

FBG

3 mm

Table 5.1 FBG  

 
 

 
Fig. 5.1 FBG  

Core (μm) Cladding (μm) Bragg wavelength (nm)
Silica-FBG sensor 8.2 125 1543

Plastic-FBG sensor 8.2 120 1553
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Fig. 5.2-(b)に示すように，2つのプラスチック製 FBGセンサを，指尖部を設置し

た際に指の方向に平行および直交するようにアタッチメントに取り付けた．こ

れは，FBG センサが直線状の光ファイバであるため，測定信号は指の方向に平

行に設置するか垂直に設置するかによって変化するからである． 
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(a) 測定アタッチメントと FBGセンサシステム 

 

 

(b) 測定アタッチメント 

Fig. 5.2 指尖部での脈動ひずみ信号測定で用いた測定システム 



 

75 

 

5.3 実験および解析方法と結果 

5.3.1 肘での脈動ひずみ信号測定と血圧算出 

Fig. 5.3 に実験風景を示す．本章では，健康な 20 代の男性被験者 A および男

性被験者 B，30代の男性被験者 C，40代の男性被験者 Dにおいて脈動ひずみ信

号と参照血圧値を同時に測定した．被験者A，BおよびDにおいては測定を 120

回行い，被験者 C においては 30 回測定した．先行研究では，FBG センサを用

いて人体の様々な部位での脈動ひずみ信号を測定した[49]．また，血圧測定点

の高さが心臓の高さと異なる場合，重力の影響による静水圧の差によって血圧

も変動する．測定点が心臓より高い場合，静水圧の減少により血圧が低下する

が，測定点が心臓より低い場合は静水圧の上昇により血圧は上昇する．この影

響を抑えるため，プラスチック製 FBG センサを左肘の上腕動脈上の皮膚表面に

設置した．さらに，脈動ひずみ信号の信号レベルを比較するため，ガラス製

FBGセンサをプラスチック製 FBGセンサのすぐ近くに設置した．この時，プラ

スチック製 FBG センサとガラス製 FBG センサの両方を医療用テープで設置し

た．サンプリング周波数は 1 kHzである． 

FBG センサで血圧を直接測定することはできないため，脈動ひずみ信号によ

り構築した検量モデルと参照血圧を使用して血圧を算出した．カフを用いた上

腕動脈での血圧測定において，高沢らは左上腕と右上腕において収縮期血圧(最

高血圧)と拡張期血圧(最低血圧)に有意差はないことを報告した[50]．そこで，

FBG センサが設置されていない右上腕においてカフ式電子血圧計（オムロン株
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HEM-7510C 120

3 mmHg  

 

 

 
Fig. 5.3  
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脈動ひずみ信号処理において，血圧算出を目的として 6 種類の処理を実行し

た．これらの処理は，（1）フィルタ処理，（2）一次微分処理，（3）ピーク

間隔での 1 パルスの脈動ひずみ信号の切り出し，（4）平均化，（5）規格化お

よび（6）PLSR による血圧算出である．これらの処理を（1）から（6）の順に

実行した．測定した脈動ひずみ信号は高周波ノイズを含むため，血圧算出精度

の低下が懸念される．そこで， 0.5 Hz から 5 Hzの区間を通過帯域とするバンド

パスフィルタによる高周波ノイズの除去を行った．一次微分後，脈動ひずみ信

号をピーク間隔で分離して，心臓の 1 回分の拍動に対応する 1 パルスの脈動ひ

ずみ信号を取得した．次に，重ね合わせた 1 パルスの脈動ひずみ信号を平均す

ることで，平均化された脈動ひずみ信号を取得した．この後，縦軸方向で平均

化した脈動ひずみ信号を規格化することにより，規格化した脈動ひずみ信号を

取得した．縦軸の最大値と最小値は，それぞれ 1 と 0 に規格化した．横軸のサ

ンプリング点数は，規格化した脈動ひずみ信号の中で長さが最短のものに統一

した．規格化処理の後，PLSR を使用して検量モデルを構築し，構築で用いな

かった残りのデータセットから血圧を算出した． PLSR による検量モデルの構

築と検証のため，規格化した脈動ひずみ信号と参照血圧からなる 120 回の測定

データを使用して，120 個のデータセットを作成した．ランダムに選択した 80

個のデータセットを検量モデルの作成に使用し，残りの 40個のデータセットは

検証用とした．血圧算出における誤差の評価には，第 2 章で示した検量モデル

構築時の標準誤差（SEC）と算出時の標準誤差（SEP）を使用した．  
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まず初めに，脈動ひずみ信号の解析結果を示す．Fig. 5.4～Fig. 5.7は，プラス

チック製 FBGセンサとガラス製 FBGセンサの両方で，4人の被験者それぞれに

おいて 1 回の測定時間で測定した 1 パルスの脈動ひずみ信号を重ね合わせたグ

ラフである．ガラス製 FBG センサの脈動ひずみ信号では高周波ノイズにより波

形の特徴の確認が困難である．一方，プラスチック製 FBG センサの脈動ひずみ

信号ではノイズの影響がほとんど確認されず，血管の脈動ひずみを高い再現性

で測定できている．したがって，プラスチック製 FBG センサはガラス製 FBG

センサと比較して高い信号レベルで脈動ひずみ信号を測定できることを実証し

た．また，プラスチック製 FBG センサで測定した 1 パルスの脈動ひずみ信号は

第 2 章で示した加速度脈波と信号形状が類似しており，プラスチック製 FBG セ

ンサでも加速度脈波と同様な信号を測定できることを実証した． 

プラスチック製 FBG センサとガラス製 FBG センサの両方を医療用テープで

同じ測定点に設置したため，2 つの FBG センサに加わる脈動ひずみの大きさは

同じであると考えられる．しかし，光ファイバのヤング率は大きく異なってお

り，プラスチック製 FBGセンサのヤング率が 4 GPaであることに対して，ガラ

ス製 FBG センサはヤング率が 73 GPa である．また，第 2 章に示したように光

ファイバのヤング率が小さく柔軟であるほど，ブラッグ波長の変位量は増大す

る．よって，プラスチック製光ファイバのヤング率が小さいがゆえに，動脈の

脈動ひずみに対してより大きく変形してブラッグ波長の変位量が増大した結果，

Fig. 5.4～Fig. 5.7に示したように高い信号レベルで簡便に脈動ひずみ信号を測定

可能であると考察した． 
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(a) プラスチック製 FBGセンサでの信号形状 

 

 

(b) ガラス製 FBGセンサでの信号形状 

Fig. 5.4 被験者 Aにおけるピーク間隔で切り出した 1次微分後の信号形状 
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(a) プラスチック製 FBGセンサでの信号形状 

 

 

(b) ガラス製 FBGセンサでの信号形状 

Fig. 5.5 被験者 Bにおけるピーク間隔で切り出した 1次微分後の信号形状 
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(a) プラスチック製 FBGセンサでの信号形状 

 

 

(b) ガラス製 FBGセンサでの信号形状 

Fig. 5.6 被験者 Cにおけるピーク間隔で切り出した 1次微分後の信号形状 
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(a) プラスチック製 FBGセンサでの信号形状 

 

 

(b) ガラス製 FBGセンサでの信号形状 

Fig. 5.7 被験者 Dにおけるピーク間隔で切り出した 1次微分後の信号形状 
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次に，血圧の算出結果を示す．被験者 Cのデータ数は 30データと少なく，被

験者 Dのデータにおいては，Fig. 5.8に示すように脈動ひずみ信号が測定不可で

あったデータが多いため，PLSR による血圧算出が困難であった．したがって，

被験者 Aおよび B のデータを PLSR に使用した．Fig. 5.9～Fig. 5.12 は，収縮期

血圧と拡張期血圧の構築と検証の結果を示す．Table 5.2 に，構築と検証におけ

る参照血圧の詳細な情報を示す．Table 5.3 に，検量モデル構築時の相関係数

（R），SEC，および SEP を示す．構築結果のグラフの縦軸は，PLSR を使用し

て算出した血圧を示す．また，検証結果のグラフの縦軸は，検量モデルで算出

した血圧を示す．横軸は，構築のグラフと検証のグラフの両方で参照血圧値を

示す．これらの結果より，相関係数については 80個の構築データにおいて 0.54

～0.72 の範囲で算出されたことから，検量モデルより算出された血圧値と参照

血圧値の間に高度に有意な相関（𝑝 < 0.01）を確認できた．SEP については市

販のカフ式電子血圧計の誤差である±3 mmHg と同様な値であった．以上より，

プラスチック製 FBG センサで測定した脈動ひずみ信号による血圧算出の可能性

を示せた． 
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Fig. 5.8 被験者 Dにおいて脈動ひずみ信号が測定不可であったデータ 
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(a) 検量モデルの構築結果 

 
(b) 検量モデルによる収縮期血圧の算出結果 

Fig. 5.9 被験者 Aの収縮期血圧における検量モデルの構築・検証結果 
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(a) 検量モデルの構築結果 

 
(b) 検量モデルによる拡張期血圧の算出結果 

Fig. 5.10 被験者 Aの拡張期血圧における検量モデルの構築・検証結果 
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(a) 検量モデルの構築結果 

 
(b) 検量モデルによる収縮期血圧の算出結果 

Fig. 5.11 被験者 Bの収縮期血圧における検量モデルの構築・検証結果 
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(a) 検量モデルの構築結果 

 
(b) 検量モデルによる拡張期血圧の算出結果 

Fig. 5.12 被験者 Bの拡張期血圧における検量モデルの構築・検証結果 
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Table 5.2 構築および検証時の条件 

 

 

Table 5.3 構築および検証の結果 

 

 

 

 

Maximum Minimum Average

Maximum

blood pressure
80 124 99 113

Minimum

blood pressure
80 75 52 65

Maximum

blood pressure
80 117 89 102

Minimum

blood pressure
80 77 55 64

Maximum

blood pressure
40 126 96 112

Minimum

blood pressure
40 72 59 66

Maximum

blood pressure
40 111 93 101

Minimum

blood pressure
40 75 58 64

 Value of blood pressure (mmHg)

Calibration data sets

Validation data sets

Blood pressure

A(male)

B(male)

A(male)

B(male)

Subject(sex)
Number of

measurements

Validation

Subject Blood pressure PLS factor R SEC (mmHg) SEP (mmHg)

Maximum

blood pressure
4 0.72 5 6

Minimum

blood pressure
4 0.58 4 3

Maximum

blood pressure
4 0.54 4 4

Minimum

blood pressure
4 0.63 4 3

Calibration

A

B
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Fig. 5.9～Fig. 5.12より，プラスチック製 FBGセンサを用いて肘の脈動ひずみ

信号を高い信号レベルで測定できた．また，SEC と SEP は十分に小さいものの，

被験者 Aを除いて相関係数は低い．被験者 A については，参照血圧と収縮期血

圧の検量モデルで計算された血圧との間に高い相関を確認できた．これらの結

果について考察するため，参照血圧値と 1 パルスの脈動ひずみ信号の範囲に着

目した．被験者Aの収縮期血圧の場合，Fig. 5.9の構築および検証プロットは 25 

mmHg の範囲に均等に分布している．しかし，他の構築および検証プロットで

は，ほとんどすべてのプロットが 10 または 15 mmHg の範囲に分布している．

参照血圧値の範囲が狭い場合，参照血圧値と算出血圧値との相関関係を広範囲

にわたって検証することは困難である．したがって，今後の課題として参照血

圧値との相関を改善するために，参照血圧値を広範囲にわたって測定する必要

がある．Fig. 5.13 は，先行研究で 1 名の被験者においてガラス製 FBG センサで

測定されたすべての規格化脈動ひずみ信号を示す．このグラフでは，円で示し

たように約 0.22 秒でピーク（反射した脈動ひずみ信号）が観察された．反射し

た脈動ひずみ信号は，血管が分岐する箇所，または末梢血管が存在する箇所で

発生する．血流がこれらの点に達すると反射して測定点に伝播する．この時，

反射する血液の流量によってそのピークの大きさは変化するため，これを FBG

センサで脈動ひずみ信号として測定すると Fig. 5.13 に示した形状となる．さら

に，反射した脈動ひずみ信号が PLSR による血圧算出に大きく寄与することが

実証されている[51]．Fig. 5.14 は，被験者 A と B のすべての規格化した脈動ひ

ずみ信号を示す．これらのグラフから，最初の最小値と 2 番目のピークの間に
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反射した脈動ひずみ信号を確認できなかった．反射した脈動ひずみ信号は，末

梢血管が存在する箇所で容易に測定できるという特徴がある．したがって，今

後の課題として，検量モデルや血圧計算の精度を向上するために，反射した脈

動ひずみ信号を含んだ状態で測定することも検討する． 

本項では，肘における脈動ひずみ信号測定の結果から，プラスチック製 FBG

センサによる高感度で簡便な脈動ひずみ信号測定を実証した．また，人体には

先行研究で測定が行われた手首や肘，こめかみや足背以外にも脈動点が存在す

る．その一例として指尖部が挙げられる．指尖部では狭い範囲内に血管が密集

しているため，指先に FBGセンサを置くだけで簡単に脈動ひずみ信号を測定可

能であると期待できる．そこで，次項以降ではプラスチック製 FBGセンサを用

いて指尖部での脈動ひずみ信号測定と脈拍数の算出を検証した． 
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Fig. 5.13 先行研究で得られた脈動ひずみ信号 
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(a) 被験者 Aにおける信号形状 

 

 

(b) 被験者 Bにおける信号形状 

Fig. 5.14 プラスチック製 FBGセンサで得られた規格化後の脈動ひずみ信号 
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5.3.2  指尖部でのひずみ信号の最適な測定条件の検証 

指尖部で ひずみ信号を測定するため，まずはプラスチック製 FBGセンサの設

置条件を検証した．Fig. 5.2-(b)のアタッチメント上で交差した FBG センサに指

先を設置し，2 つの FBG センサを使用してひずみ信号を同時に測定する．次に，

指先での FBGセンサの最適な取り付け位置を検証した．Fig. 5.15-(b)は，遠位指

節間関節から指先方向に 5，10，15，および 20 mm の距離に 4 つの測定点が存

在することを示す．まず，ひずみ信号は，遠位指節間関節から 5 mm の測定点

を FBG センサに押し付けることによって測定する．測定完了後，指先を一旦

FBG センサから離す．次に，遠位指節間関節から 10 mm の点を FBG センサに

押し付け，ひずみ信号を測定する．同様に，遠位指節間関節から 15 mm と 20 

mm の測定点においてもひずみ信号を測定した．ひずみ信号は各測定点で 3 回

測定した．次に，得られたひずみ信号に対して 0.5 Hzから 5 Hzを通過帯域とす

るバンドパスフィルタによりノイズを除去したあと，処理ピークの上部と下部

の縦軸の値を検出し，平均化した．ピークトップの平均値とピークボトムの平

均値の絶対値を加算して，1 パルスの測定信号として振幅を算出する．この振

幅の大きさは，被験者ごとに 3 回算出しており，平均値は平均振幅の大きさと

して定義した．算出した平均振幅を使用して，最適な FBG センサの設置方向と

測定点を検証した．なお，本測定は 5人の被験者に対して実施した． 
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(a) 測定時の指尖部 

 

 

(b) 測定点 

Fig. 5.15 実験風景 
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Fig. 5.16-(a)に，指の長軸方向に対して垂直に設置された FBGセンサを用いて，

被験者 C の 10 mm および 20 mm の測定点で測定したひずみ信号を示す．Fig. 

5.16-(a)の 10 mmの測定点においては，周期的な信号を確認できた．この信号の

上部のピークは約 0.06，下部のピークは約-0.02，平均振幅長は 0.083 である．

周期的な信号を測定できたため，他の測定点でも脈動によるひずみ信号の検出

を期待した．しかし，Fig. 5.16-(a)に示す 20 mmの測定点では，周期的な信号は

検出できず，振幅値は±0.02 であることから，10 mm の測定点と比較して信号

レベルが小さい．Table 5.4 に，5 人の被験者の各測定点で指の長軸方向に平行

または直交する方向に設置した FBG センサで測定した信号波形から算出した平

均振幅を示す．20 mm の測定点での信号のように，周期信号が検出できない場

合は「NG」と定義した．Table 5.4 より，遠位指節間関節から指先方向までの 4

点ではひずみ信号を測定できない点も存在した．このため，指先にはひずみ信

号を測定できる点と測定できない点が存在することがわかった．さらに，5 mm

および 20 mm の測定点ではひずみ信号を測定できない被験者が多く，一部の被

験者でのみ測定可能であった．10 mmおよび 15 mmの測定点では，全ての被験

者においてひずみ信号が測定できた．これらの測定点は，指の遠位指節間関節

から 10 mm 以上離れた位置にあり，末節骨にまばらな凹凸のある平らな部分で

ある．以上より，指先でのひずみ信号測定では，末節骨の中央部が最適な測定

点であることがわかった． 

FBG センサの設置方向については，指の方向に平行な方向と直交する方向の

間に有意差は見られなかった．被験者 A，C（Fig. 5.16-(b)），および D は，平
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行方向の平均振幅が大きく，被験者 B および E（Fig. 5.16-(c)）は，直交方向の

平均振幅が大きい．先行研究では，流体が流れる方向に対して FBG センサの設

置角度を検討した結果，直交方向で信号レベルが高かった[30]．指尖部での測

定ではそのような現象は確認できず，これは指先の動脈の方向によるものと考

えられる．これらの動脈は，遠位指節間関節の近くに直径約 0.8 mmの横掌弓を

形成する[52]．このアーチから，動脈は直径約 0.6 mm の細い血管になり，指先

全体にランダムな方向に走行する．したがって，測定部の動脈方向は指の長軸

方向に対して平行ではないと考えられる．また，FBG センサを異なる方向に設

置しても，測定信号に大きな違いはなかった．また，この細い血管は末節骨の

掌側の中央に位置していると報告されており，この実験でひずみを測定した場

所と一致している[53]．以上より，FBG センサで測定したひずみ信号は，遠位

指節間関節の先端の細い動脈に発生した脈動ひずみ信号であると考えた． 
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(a) 被験者 Cの 10 mmおよび 20 mmの測定点でのひずみ信号 

 

 

(b) 被験者 Cの 10 mmの測定点でのひずみ信号 

 

 

(c) 被験者 Eの 10 mmの測定点でのひずみ信号 

Fig. 5.16 被験者 Cと被験者 Eの指尖部のひずみ信号 
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Table 5.4 各被験者における平均振幅 

 

 

 

 

Subject Direction 5 mm 10 mm 15 mm 20 mm

Parallel NG 0.296 0.141 NG

Orthogonal NG 0.259 0.139 NG

Parallel NG 0.079 0.048 0.085

Orthogonal NG 0.026 0.058 0.107

Parallel 0.071 0.095 0.080 NG

Orthogonal 0.073 0.083 0.065 NG

Parallel NG 0.070 0.087 NG

Orthogonal NG 0.055 0.055 NG

Parallel NG 0.059 0.108 0.162

Orthogonal NG 0.118 0.179 0.137
E

D

C

B

A
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5.3.3  血流変動時のひずみ信号の測定 

前項では，指尖部においてひずみ信号を測定できた．これは，血流によって

引き起こされる脈動ひずみであると予想した．そこで，ひずみ信号が血流に起

因することを示すため，血流を意図的に変化させたときに発生する信号波形を

検証した．前腕にはカフ式電子血圧計（オムロン株式会社，HEM-7511T）を装

着し，血流を変化させた．カフの加圧によって前腕を締め付けることで，前腕

から指尖部に向けて血流が停滞する．ひずみ信号の形状は，この血流状態の変

化による影響を受けることが予想される．次に，指先をプラスチック FBG セン

サに置き，ひずみ信号を 5 秒間測定した．この後，カフ式電子血圧計による前

腕への加圧を行った．カフを操作している間，被験者はカフの締め付け状態を

宣言した（例えば，「カフ圧力が加えられている」，「カフ圧力が低下してい

る」，「カフ圧力がない」）．次に，カフ式電子血圧計が動作を完了した後，

再度ひずみ信号を 5秒間測定した．この後，ひずみ信号を約 30秒間測定した．

以上により，カフが作動している間に測定したひずみ波形の形状と，作動前後

のひずみ波形の形状を比較・検証した．各実験では，5 人の被験者においてそ

れぞれ 5回測定した． 

Fig. 5.17 に被験者 C のひずみ信号を示す．カフは測定時間が 5 秒になるまで

動作しなかったため，周期的なピークを含むひずみ信号を測定できた．カフは

5〜14 秒の間作動したが，上腕には締め付け圧力は印加されなかった．した

がって，周期的なひずみ信号が確認できた．上腕をカフで加圧すると，ひずみ

信号の波形が 14〜17秒の間で減衰した．17〜28秒の間に，カフは前腕を最大限
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に加圧した．この時，ひずみ信号のピークは確認できなかった．28秒から 41秒

の間に，カフの圧力が徐々に低下し，指尖部への血流が再度確認できた．この

間，小さなピークが連続して出現した．約 42秒の測定時間でのひずみ信号の大

きなベースライン変動は，カフの加圧が終了した際に腕が動くときのひずみに

起因する．カフの操作が完了してから 43秒後に測定信号に大きなピークが出現

した．さらに，この現象は，すべての被験者において確認できた．これらの結

果は，プラスチック FBG センサで測定した指先のひずみ信号がカフの締め付け

状態によって変化することを示す．つまり，ひずみ信号の変化は，血流の状態

に大きく影響されると考えられる．したがって，測定したひずみ信号は血流に

起因する脈動ひずみ信号であることを示している．また，カフの締付け状態に

より，測定信号のピークの大きさが変化することから，血流の圧力に関する情

報が含まれると考えられる．したがって，この情報から血圧を計算することが

できれば，指先で簡単に血圧を算出できると期待できる． 
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Fig. 5.17被験者 Cの血流の変化に伴うひずみ信号 
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5.3.4  指尖部での脈動ひずみ信号測定による脈拍数算出 

前項では，指尖部で測定されたひずみ信号が血流に起因する脈動ひずみ信号

であることを示した．このことから，測定された脈動ひずみ信号は心臓の拍動

に同期して周期的に発生していると考えられるため，バイタルサインの一種で

ある脈拍数の算出が期待できる．そこで，本項ではプラスチック製 FBG センサ

で測定した信号を用いて脈拍数算出の妥当性を検証した．算出精度を評価する

ため，カフ式電子血圧計を使用して参照脈拍数を測定した．前項の実験と同様

に，脈動ひずみ信号はプラスチック製 FBG センサを使用して中指の先端で測定

した．また，カフ式電子血圧計を測定システムと同じ腕の前腕に取り付け，参

照脈拍数を測定した．これら 2 種類の測定を 1 回の実験で行い，プラスチック

製 FBGセンサで測定した信号形状と参照脈拍数を一致させた．被験者は，20代

～40 代までの合計 8 名であり，各被験者において 8 回ずつ測定を行った．サン

プリング周波数は 1 kHz であり，測定時間は 1 回あたり 10 秒である．プラス

チック製 FBG センサで測定した信号に含まれるすべてのピークの時間を測定し

た．次に，隣り合うピークの間隔からピーク時間間隔を算出して平均ピーク時

間間隔をもとめた．この平均ピーク時間間隔を 60 で割ることで，1 分あたりの

脈拍数を算出した．次に，算出した脈拍数と参照脈拍数から算出精度を検証し

た．個人差の影響を排除するために，各被験者において測定した 8 つのデータ

の各々について，相関係数と算出精度を検証した．次に，脈拍数算出における

汎用性を検証するため，すべての被験者で測定した合計 64のデータに対して相

関係数と算出精度を検証した． 
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Table 5.5 は，各被験者の参照脈拍数と算出した脈拍数の相関係数と測定精度

を示す．要約された結果は「ALL」として示した．Fig. 5.18 は，すべての被験

者での脈拍数算出の相関散布図を示す．Table 5.5 は，各被験者において算出し

た脈拍数と参照脈拍数の相関係数が 0.8 を超えたことを示しており，これは有

意な相関を示している．算出精度は±2.7～±9.2 bpm であった．被験者 C およ

び Gの場合，8つのデータセットの 1つが参照と約 20 bpm異なる脈拍数を算出

したため精度が低い．他の被験者の計算精度は±5.6 bpm以下であり，各被験者

の平均参照脈拍数の約 7％以下であった．全被験者のデータを用いた場合，相

関係数は 0.925，算出精度は±5.5 bpm であった．脈拍数を指尖部で測定可能で

あり，製品として販売されている生体計測デバイスには光電容積脈波計があげ

られ，参照脈拍数との平均絶対誤差が 0.01～4.0 bpmにおいて脈拍数を算出した

報告がある[54]．本章でプラスチック製 FBG センサにより脈拍数を算出した際

の平均絶対誤差は 1.7～6.0 bpm と算出されたため，光電容積脈波計とほぼ同様

な誤差で脈拍数を算出できた． 

以上の結果から，プラスチック製 FBG センサで測定した指尖部の脈動ひずみ

信号を用いて高精度に脈拍数が算出可能であることを示した．FBG センサに指

先を置くだけで測定できるため，1 つのバイタルサインを非常に簡単に測定で

きるといえる． 
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Table 5.5 各被験者における脈拍数算出の結果 

 

 

 

Fig. 5.18 脈拍数算出における相関散布図 

 

 

Subject R
Accuracy

(bpm)

Average of

reference

pulse rate

(bpm)

Average of

calculated

pulse rate

(bpm)

A 0.981 ±3.7 91.9 90.6

B 0.950 ±4.9 91.4 87.6

C 0.843 ±9.2 84.8 82.2

D 0.918 ±5.6 80.5 76.3

E 0.875 ±5.3 77.5 75.4

F 0.900 ±3.8 69.8 71.5

G 0.896 ±8.5 71.9 66.1

H 0.892 ±2.7 62.8 61.2

All 0.925 ±5.5 78.8 76.4
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第６章              

結言 

 

6.1 各章のまとめ 

本論文では光ファイバ型ひずみセンサである FBGセンサを用いた生体計測の

実用化を進める目的で研究を行った． 

第 1 章では少子高齢化や生活習慣病患者数の増加，日常生活での自己健康管

理の高まりに伴い，常時測定可能なバイタルサインセンサの需要が高まってい

ることを述べた．そこで，バイタルサインや血糖値を一つのセンサで非侵襲に

常時測定可能な FBG センサを用いたバイタルサイン測定システムを提案した．

FBG センサで動脈の脈動ひずみ信号を測定することでバイタルサインや血糖値

の測定が可能である．一方，脈動ひずみの測定点は動脈上の一点に限られてお

り，体動によりセンサ設置位置がずれると測定が困難なことや，血糖値測定で

は個人毎に検量モデルの構築が必要であるなど，実用化に向けて解決すべき課

題についても述べた． 

第 2 章では，脈動ひずみ信号とバイタルサインや血糖値およびそれらの関連

性について生理学的な視点から述べることで，脈動ひずみ信号によるバイタル

サインと血糖値測定の原理について述べた．そして，FBG センサによる脈動ひ

ずみ信号の測定原理を FBG センサシステムも交えて解説した．また，脈動ひず

み信号による血圧および血糖値算出で用いた PLSR について，その原理を解説

した． 
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第 3 章では汎用検量モデルを用いた非侵襲血糖値測定と時系列での血糖値変

動の測定の妥当性について検証した．9名の被験者の内 7名の測定データから汎

用検量モデルを構築するとともに，個々人の検量モデルを構築して血糖値の算

出精度を比較した結果，個々人の検量モデルと同様な算出精度が得られた．さ

らに，汎用検量モデルに時系列で測定された脈動ひずみ信号を代入することで，

時系列的な血糖値変動も測定できた．  

第 4 章では，手首付近の橈骨動脈と尺骨動脈において FBGセンサ設置範囲を

検証した．従来の脈動点（橈骨動脈上で脈動ひずみが最大となる点）から末梢

側へ 10mm の範囲内であれば，脈動ひずみが検出可能であった．つまり，この

範囲内であれば体動により FBGセンサがずれても測定が継続できることを示し

た． 

第 5 章では，プラスチック製 FBG センサを生体計測分野に応用して脈動ひず

み信号測定をより簡便化・実用化するため，①肘での脈動ひずみ信号測定と血

圧算出，②指尖部での脈動ひずみ信号測定と脈拍数算出を実施した． 

①では，左肘の上腕動脈において，全ての被験者で高い信号レベルと再現性

で脈動ひずみ信号を測定できた．また，先行研究と同様な精度で血圧算出が可

能であった．さらに，プラスチック製 FBG センサはガラス製 FBG センサと比

較して破断に強く，鋭利な破断面を形成しない特性を有する．以上より，プラ

スチック製センサを用いることでより安全で簡便な脈動ひずみ測定を示した． 

②では，プラスチック製 FBGセンサとカフ式電子血圧計を用いて指尖部での

脈動ひずみ信号測定と脈拍数算出の妥当性を検証した．その結果，全ての被験
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者において高い信号レベルで脈動ひずみ信号が測定できた．さらに，カフ式電

子血圧計で測定した参照脈拍数と脈動ひずみ信号より算出した脈拍数が高い相

関を示し，高精度な脈拍数算出も可能であった．指尖部であれば脈動点を探す

必要がなく，FBG センサに指を置くだけで測定が可能になるため，脈動ひずみ

測定の簡便化を進めることができた．  

以上より，本論文の目的である FBGセンサによる簡便で非侵襲な生体計測の

実用化に向けて，血糖値測定においては汎用検量モデルにより被験者ごとに検

量モデルを構築する手間をなくすことで測定の簡便化・実用化を進めた。また，

FBG センサの設置と脈動ひずみ信号測定においては，脈動点以外での測定の可

能性を示すとともに，高感度なプラスチック製 FBGセンサによる高い信号レベ

ルでの脈動ひずみ信号測定を実証することで，簡便化と実用化を進めた． 

 

6.2 本研究のまとめと将来展望 

本研究のまとめとして，血糖値測定では個人別の検量モデルの構築が不可欠

であると考えられてきたが，本研究で行った汎用検量モデル構築の手法によっ

て作られた汎用検量モデルが有効であることを確認できたため，採血を伴う侵

襲的な参照血糖値測定が必要な個人別検量モデルが不要となった．これにより，

ユーザーの負担が大幅に減った．脈動ひずみ信号の測定においては，信号レベ

ルがバイタルサインや血糖値の算出精度に大きく影響することから，FBG セン

サの取り扱いには知識や経験が必要であった．しかし，本研究の成果により

FBG センサの取り扱いに関する知識や経験がないユーザーにおいても簡単に取
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り扱うことができると示された．以上により，本論文の目的である FBGセンサ

による簡便で非侵襲な測定手法の実用化を進めた．今後，さらに実用化を進め

るためには課題が残っているが，これについては次節で述べる． 

次に，本論文で得られた成果をもとに，FBG センサを用いた生体モニタリン

グシステムの将来展望を述べる．血糖値測定において汎用検量モデルでの時系

列での血糖値算出が可能になれば，ユーザーは FBG センサシステムを購入して

FBG センサを脈動点に貼り付けるだけで，採血による痛みやストレスを一切伴

うことなく日々の血糖値データを蓄積できる．さらに，時系列での血糖値測定

により血糖値スパイクなどの異常をリアルタイムで検出することも可能である．

また，糖尿病患者においては高血圧症を併発することが報告されており，血糖

値だけでなく血圧のモニタリングも重要である[43]．しかし，第 1章で示したよ

うに血糖値測定用のウェアラブルな生体計測システムは血圧測定が不可能なも

のが多い．そこで，FBG センサを脈動点に設置するだけで血圧と血糖値を同時

にモニタリングすることで，糖尿病患者にとって負担の少ない自己健康管理が

可能となる．また，医療機関においては不特定多数の患者に対する糖尿病診断

および治療経過診断で実施される採血式の血液検査の代替案として FBGセンサ

システムを用いれば，リアルタイムでの非侵襲血糖値測定により採血の手間が

不要になるため医療従事者の負担を低減するだけでなく，患者への身体的・精

神的負担も軽減できる． 

また，高感度なプラスチック製 FBG センサを使用可能な小型の FBG センサ

システムを開発して市場投入できれば，ガラス製 FBGセンサでは脈動ひずみの
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検出が困難なユーザーにおいてもバイタルサインの測定が期待できるため，よ

り多くのユーザーへ FBGセンサシステムを適用可能となる．さらに，第 4 章で

の結果から動脈上の複数の測定点において脈動ひずみの検出は可能であるが，

プラスチック製 FBG センサを用いることでガラス製 FBG センサと比較して脈

動ひずみの検出可能な範囲はさらに広がると考えられる．このため，日常生活

での身体活動により FBGセンサがずれた際にも再設置する手間が不要となるた

め，バイタルサインや血糖値の測定が簡単になる．  

 

6.3 今後の課題 

実用化に向けては，下記に示すような課題も残っている． 

脈動ひずみ信号測定の簡便化に関しては，①FBG センサの実装方法，②手首

以外の測定部位における測定可能範囲の検証が課題である．①については，本

論文では FBGセンサを医療用テープで貼り付けているが，日常生活で繰り返し

測定を行うことを考慮すれば，テープの交換等の手間が残るため，ユーザーに

とっては不便である．この課題を解決するため，光ファイバの細長い特性を活

用してリストバンドなどの繊維製品に編織し，衣服圧により FBG センサを測定

部位に固定するなどの検証が必要と考える．②に関しては，先行研究において

手首以外では肘や足背，こめかみなどの様々な部位で脈動ひずみ信号の測定例

があるが，測定可能な範囲の検証はできていない．また，第 5 章の結果からプ

ラスチック製 FBG センサにより高い信号レベルで脈動ひずみ信号が測定されて

いる．よって，ガラス製 FBGセンサでは測定が困難であった信号も測定可能と
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なり，測定可能な範囲が広がることも期待できる．そこで，プラスチック製

FBG センサを用いて脈動ひずみ信号の測定可能な範囲を検証することで，測定

の更なる簡便化が進む可能性がある． 

 非侵襲血糖値測定の実用化においては，年齢や健康状態の異なる被験者にお

いても，検量モデルの有効性を検証する必要がある．本論文の汎用検量モデル

で血糖値を算出できた理由として，被験者間で年齢や健康状態がほぼ同様であ

ることから，血管抵抗や血液の粘度、血管調節神経の機能に大きな差異がなく，

脈動ひずみ信号の形状が類似することがあげられる．しかし，日常生活での測

定を想定した場合，ユーザーの年齢や健康状態は様々であるため，脈動ひずみ

信号の形状が異なることも考慮する必要がある．本論文では，加速度脈波に類

似した脈動ひずみ信号により血糖値算出を行ったが，この信号形状が加齢や高

血圧症，脳血管疾患などの疾患によって変化することが報告されている[42]．

また，血液中のグルコース濃度の違いから血液の粘度が変化すると脈動ひずみ

信号の形状も変化する報告があり，糖尿病患者などの血糖値が高いユーザーに

おいては健常者と脈動ひずみ信号の形状が異なることも考えられる[40，41]．

さらに，本論文では脈拍数の違いにより脈動ひずみ信号の長さが異なることが

血糖値算出精度に影響を及ぼすことを確認した．そこで，脈動ひずみ信号の長

さや形状ごとに複数の検量モデルをあらかじめ構築し，ユーザーが測定した脈

動ひずみ信号の形状や長さと最も一致する脈動ひずみ信号で構築された検量モ

デルを選択して血糖値を算出することで，年齢や健康状態に依存することなく

血糖値を算出可能か検証する必要がある． 
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プラスチック製 FBG センサを用いた生体計測においては，被験者は 20 代か

ら 40代までの健康な若年層に限られており，血糖値算出の検証が行われていな

いことが課題である．そこで，被験者の年齢や健康状態を考慮したうえで，よ

り多くの被験者においてプラスチック製 FBGセンサによるバイタルサイン算出

や血糖値算出を行い，実用化を進める必要がある．  

センサシステムの開発においては，測定デバイスの小型化が課題である．傾

斜フィルタ型 FBG センサシステムはリストバンドにより腕への装着が可能であ

るが，日常生活での使用を想定した場合，Apple Watchのように腕時計と同様な

サイズまでさらに小型化することが望ましい．また，プラスチック製 FBGセン

サと併用した波長掃引型 FBGセンサシステムは商用交流電源が必要であり，大

型で重いことから据え置きでの使用に制限される．さらに，両センサシステム

は測定・解析のための PC が必要であることも課題である．ゆえに，脈動ひず

み信号の測定や解析から，算出されたバイタルサインと血糖値のモニターへの

表示までをスタンドアロンで実行可能な小型のセンサシステムを開発する必要

がある．この課題を解決することで，高感度であるがゆえに脈動ひずみ信号や

バイタルサイン，血糖値を簡単に測定できる装着型生体モニタリングシステム

の実用化を期待できる． 
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