
呼吸機能磁気センシング

2017年 3月

桑谷達之



呼吸機能磁気センシング

桑谷達之

概 要

呼吸はヒトの生命活動において不可欠な機能であり，呼吸量や酸素摂取量などの

呼吸に関する指標の継続的な計測は運動能力の評価や疾病の予防に有用である．し

かし，従来の呼吸の計測手法は呼吸活動への干渉や身体活動への影響などの問題点

があり，日常生活において継続的な計測を行うことが難しい．本論文では，ユーザの

身体活動への影響が少ない呼吸機能の継続的な計測手法として，電磁誘導を用いて

呼吸量を推定し，酸素摂取量を計算する方法を提案する．また，呼吸により変化する

胸部の厚さや呼吸量，酸素摂取量と交流磁場による誘導起電力の関係を調べるため

に実験を行う．提案手法の具体的な内容としては，呼吸による空気の流入出で胸部

の厚さが変化することに着目し，胸部を透過させた 800 kHzの交流磁場による誘導

起電力と呼吸量に対して回帰分析を行い，推定を行う．また，計測した呼吸量の時

間変化から呼吸に要する時間を算出する．最終的に，呼吸に要する時間と呼吸量か

ら呼吸気間の酸素濃度の変化量を推定し，酸素摂取量を計算する．評価実験におい

ては，安静時・歩行動作時において，提案システムの出力と光学モーショントラッ

カで計測した胸部の動きを記録して比較し，評価した．その結果，最大数 10 mm程

度の胸部の厚さの変化を安静時で誤差 0.937 mm，歩行動作時で誤差 1.74 mmで計

測可能であることを確認した．さらに，提案システムと較正された呼吸量計によっ

て計測した呼吸量の比較により，安静時において 1×10−3 m3程度の呼吸量を誤差

1.37×10−4 m3以下の精度で推定できることが明らかとなった．また，呼気の酸素濃

度の計測とともにシステムを使用する被験者実験により，提案手法で計測可能であ

ることが確認され，最大 1.16×10−4 m3の酸素摂取量を誤差 4.64×10−5 m3で算出可

能であることが示された．

キーワード：生体計測，電磁誘導，呼吸量，酸素摂取量，回帰分析



Magnetic Sensing of Respiratory Function

Tatsuyuki Kuwatani

Abstract

Breathing is the function which is essential to human life. To measure the breath-
ing in daily life is important because the index of the breathing such as respiratory
volume or oxygen intake is an effective metric for the evaluation of exercise capacity
and the prevention of the disease. However, conventional methods have influences
on the user’s activity and breathing due to the hardware structure. It is difficult to
measure the breathing continuously by using conventional methods. This study pro-
poses a method for sensing respiratory function by using electromagnetic induction
with little influence on the user’s activity. Specifically, the author focuses on that
the thickness of chest is changed by respiratory airflow into and from lung. The pro-
posed method detects the respiratory volume from the induced electromotive force
of the 800 kHz alternating magnetic field propagating through the chest. The time
for a breath cycle is calculated from the temporal change of the respiratory volume.
The temporal change of oxygen density is estimated from the time for a breath
cycle, and then respiratory volume and oxygen intake are calculated. Using the
proposed method, the chest movement was measured and the indexes of breathing
were estimated. As a result, the author confirmed that our system can measure the
change of the chest thickness (max. dozens mm) within error of 0.937 mm for the
rest condition. Moreover, the author recorded the output of the proposed system
and the respiratory volume measured by a calibrated spirometer. The record shows
that our system could estimate the respiratory volume (about 1×10−3 m3) within
error of 1.47×10−4 m3. Moreover, the author recorded the output of the proposed
system and the oxygen intake measured by a calibrated oxygen sensor and a bag for
collecting expired air. The result showed that our system could estimate the oxygen
intake (max. 1.16×10−4 m3) within error of 4.64×10−5 m3.

Keywords：bioinstrumentation, electromagentic induction, respiratory
volume, oxygen intake, regression analysis
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第1章 はじめに

ヒトはこの世に生を受けたときから絶えず酸素を摂取している．その主な方法で

ある呼吸は吸息と呼息で構成される．吸息によって，鼻や口を通して外界の空気と肺

内の空気を交換することで酸素を体内に取り込み，肺内の空気とのガス交換によっ

て血中へ取り込まれた酸素が全身の細胞に運ばれ，身体活動に使用するエネルギの

生成に利用される．呼息によって身体活動によって生じた二酸化炭素を大気中に排

出する．したがって，呼吸はヒトの活動において必要不可欠な機能であり，身体活動

の状態や生体機能と深く関係しており，呼吸に関する情報の取得や定量化が広く行

われている．例えば，肺活量や呼吸回数によって肺や気管支などの呼吸器の機能，酸

素飽和度によって血管や血液などの循環器の機能，または，酸素摂取量によってエ

ネルギ生成や消費などの解糖系の機能について情報を得ることが可能である [1]–[3]．

近年では，疾患予防を想定した呼吸の日常モニタリングやスポーツのトレーニング

計画を想定した運動中の呼吸の調査など，数十分から数日間の継続的な，呼吸に関

する情報の取得も行われており，呼吸計測技術についての研究が注目されている．

従来の計測手法は呼気を容器に収集する手法や呼吸気を流量計に通す手法などを

用いて行われている [4]–[8]．しかし，常に集気用マスクやマウスピースを装着する

必要があり，呼吸活動への干渉が大きい．日常的な呼吸の計測においては被計測者

に与える苦痛や拘束は少ないことが望ましいため，被計測者の呼吸活動や動作を妨

げない，活動環境への影響が生じないような呼吸機能の計測方法の開発が必要であ

る [9]．活動環境への影響が生じないような呼吸機能の計測が実現されることで呼吸

の計測が容易となると考えられ，呼吸計測で得られる呼吸器や循環器，解糖系など

の機能の情報を用いることで，急性の疾病の予防や運動能力の変化の記録などへの

応用が期待される．呼吸を計測することで得られる機能の情報は計測した呼吸に関

する指標によって異なる．
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計測される呼吸に関する指標は様々である [10]–[13]．指標の中でも呼吸量と酸素

摂取量に注目する．呼吸量は基本的な指標であり，他の指標の推定にも利用可能で

ある．一方，酸素摂取量はエネルギ消費量の指標として用いられ，動脈硬化の予測

や運動能力の評価に有用である [14]–[18]．本研究では，呼吸機能に関する指標とし

て基本的である呼吸量と健康なヒトに対しても有益である酸素摂取量の，活動環境

への影響が生じないような計測手法を目指す．具体的には，呼吸気ではなく胸部の

運動を計測対象とし，胸部に装着した電磁誘導コイルを用いて計測することで被計

測者の活動環境への影響の解消を実現する．提案手法では電磁誘導コイルを胸部に

装着し，誘導起電力の振幅の変化から呼吸による胸部の運動を検出することで，呼

吸気の流量を推定する．また，呼吸気の酸素濃度を，計測した呼吸気の流量と呼吸

に要した時間から推定する．図 1.1に被計測者の身体活動への影響が生じない呼吸

計測の概念図を示す．継続的な呼吸量や酸素摂取量計測が実現されることで運動能

力の評価や疾病の予防への貢献が期待される．

図 1.1: 身体活動への影響が生じない呼吸計測

本論文では，既存の呼吸に関する計測技術について述べ，提案する電磁誘導を用

いた呼吸気量計測の原理について説明する．その後，提案システムの設計のための

信号の周波数とコイルの巻き数の選定実験と胸部の運動の計測精度の評価実験，呼

吸量および酸素摂取量の計測性能の評価実験について述べる．

2



第2章 呼吸の生理と計測指標

本章では，肺の機能と呼吸に関する指標，呼吸に関する計測手法，提案する呼吸

量および酸素摂取量の計測手法の位置づけについて述べる．

2.1 呼吸と肺の機能

2.1.1 肺の構造的機能

Manubrium

Corpus
sterni

Xiphoid
process

図 2.1: 肺と肋骨，呼吸に関係する筋肉

肋骨 (Costal bone)と胸骨，肺 (Lung)，呼吸に関係する筋肉の右半分を図 2.1に

示す．肋骨は左右で計 24 本存在し，14 本が胸骨と接する．一方，胸骨は胸骨柄

(Manubrium)，胸骨体 (Corpus sterni)，剣状突起 (Xiphoid process)の 3 部分で構成

される．また，外肋間筋 (External intercostal muscles)，肋骨挙筋 (Levatores costarum

muscles)は吸息，内肋間筋 (Internal intercostal muscles)は呼息，横隔膜 (Diaphragm)

は呼息と吸息の両方に用いられる．
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ExpirationInspiration

図 2.2: 肺の変形と胸部の変位

図 2.2に呼吸による肺の変形と胸部の変位を示す．呼吸の際，外肋間筋と肋骨挙

筋，横隔膜の収縮によって胸郭が拡張し，内肋間筋の収縮と横隔膜の弛緩，肺の弾

性によって胸郭が収縮する．胸郭の拡縮によって胸腔内圧が変化し，肺は上下方向，

左右方向，前後方向へ変形する [19]．肺の変形によって肺内圧と大気圧の大小関係

に変化を生じさせ，空気を流出入させることで呼吸を行う．呼吸の際の胸郭と肺の

運動を呼吸運動と呼称する．また，肺の前後方向の厚さは安静時立位の成人男性で

192±15 mmであり，呼吸時に 3.0∼21.9 mm変化する [20], [21]．また，胸部の前後

方向の厚さは安静時立位の男性で 204.8±13.1 mmであることが知られており，肺と

同様に呼吸時に変形する [22]．胸部の背側に座標系の原点をおくと，胸部の前後方

向の厚さの変化は胸部腹側の位置の変化と考えられる．本論文では胸部腹側の位置

の変化を胸部の変位と呼称する．
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図 2.3: 直方体による肺の近似

図 2.3に示すように肺を直方体で近似し，辺の長さと体積の関係から肺の変形と

空気の流入出量の関係を考える．ただし，直方体の面が上下方向，左右方向，前後

方向を向いているとし，それぞれの方向の長さを x，y，z，肺の変形によるそれぞれ

の方向の長さの変化を∆x，∆y，∆zとする．肺は胸腔内圧によって変形するため，

上下方向，左右方向，前後方向に等方的に変形すると考えられる．したがって，式

(2.1)，(2.2)に示すように上下方向，左右方向の変形を前後方向の変形で表現できる

と仮定する．

∆x = α∆z (2.1)

∆y = β∆z (2.2)

式 (2.1)，(2.2)を用いることで肺の体積の変化量∆U は式 (2.3)のように表せる．

∆U = (x+∆x) (y +∆y) (z +∆z)− xyz

= (x+ α∆z) (y + β∆z) (z +∆z)− xyz

=
{
xyz + (xy + βyz + αzx)∆z + (βx+ αy + αβz)∆z2 + αβ∆z3

}
− xyz

= (xy + βyz + αzx)∆z + (βx+ αy + αβz)∆z2 + αβ∆z3 (2.3)
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式 (2.3)より，∆U は∆zの三次関数で表すことができる．したがって，空気の流出

入を胸部の変位の三次関数で表すことができると考える．

2.1.2 肺の生理的機能

Inspired air
(O2 dominant)

Expired air
(CO2 dominant)

CO2

O2

Blood 
vessel

Lung

Hb

図 2.4: 肺における物質の交換の概要

呼吸による体内外での気体分子交換を図 2.4に示す．呼吸による物質の交換では

まず，肺が吸息によって外界の空気を肺内に流入させ，肺内の空気の酸素濃度を増

加させる．次に，肺内の空気中の酸素は血中のヘモグロビンによって全身に運ばれ，

また，血液によって全身から集められた二酸化炭素が肺内の空気に排出されること

で，肺内の空気の酸素濃度が減少し，二酸化炭素濃度が増加する．最後に，呼息に

よって肺内の二酸化炭素量が多い空気を体外に流出させる [19]．呼吸によって流出

入する空気の量は一回の呼吸毎に異なり，平常時における呼吸では最大限流入可能

な量の空気を取り入れているわけではない．平常時における呼吸を平常呼吸，意識

的に最大限の量の空気を流出入させる呼吸を努力呼吸と呼称する．
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2.2 呼吸の評価指標の関係性

呼吸機能を評価する指標には呼吸量 (Respiratory volume)や呼吸回数 (Number of

breathing)，酸素飽和度 (Oxygen saturation)，酸素摂取量 (Oxygen intake)，一回換

気量 (Tidal volume)，ヘモグロビン量 (Density of hemoglobin)，酸化ヘモグロビン量

(Density of hemoglobin bonded with oxygen)，呼吸気間の酸素濃度の変化量 (Change

of oxygen density)などがある．呼吸量，酸素飽和度，酸素摂取量については直接計

測せず，他の計測値から算出することも可能である．呼吸量は一回換気量と呼吸回

数，酸素飽和度はヘモグロビン量と酸化ヘモグロビン量，酸素摂取量は呼吸気間の

酸素濃度の変化量と呼吸量から計算できる．特に酸素飽和度，酸素摂取量は計測に

血液や呼吸気を必要とするため，直接計測することが困難であり，相関を有する量

からの推定に関する研究も盛んに行われている [23]–[25]．また，呼吸によって流出

入する以外に残っている肺の中の空気を残気量 (Residual volume)，肺の中の空気の

時間変化のグラフを呼吸曲線と呼称する．呼吸に関する評価指標と計測値の相互関

係を図 2.5に示す．ただし，図中の tは時間を，Uspは肺の中の空気を表す．

CO2

O2

Hb

Inspired and
expired air

Density of hemoglobin
bonded with oxygen

Density of hemoglobin
bonded with oxygen

PHbO

PHb

 

Change of oxygen density

Time for 
a breath cycle

Tidal volume

Residual
volume

Number of breathing 
Γbr

ΔPO,γ

Uti,γ

Ure=ΣUti,γ

SpO2

to,γ

t

Oxygen intake

Respiratory
volume

Oxygen
saturation

Γbr

γ=1

UO2=ΣUti,γΔPO,γ

Γbr

γ=1

Usp

図 2.5: 呼吸に関する指標の相互関係
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呼吸量や呼吸回数は呼吸機能に関する基本的な評価指標であり，酸素摂取量など

の他の指標の算出に利用することができる．また，呼吸量は一回換気量と呼吸回数

から算出可能である．呼吸量 Ureは γ 回目の呼吸の一回換気量 Uti,γ と呼吸回数 Γbr

を用いて式 (2.4)のように表される．

Ure =

Γbr∑
γ=1

Uti,γ (2.4)

酸素摂取量は呼吸で取り入れた酸素の量であり，疾病の予測や持久力の評価に利用

できるため健康なヒトに対しても継続的な計測が有益である．一回の呼吸における

酸素摂取量は一回換気量と呼吸気間の酸素濃度の変化量によって近似計算可能であ

る．単位時間あたりの酸素摂取量 UO2は単位時間における呼吸回数 Γbrと Uti,γ，γ

回目の呼吸の酸素濃度の変化量∆PO,γを用いて式 (2.5)のように表される．

UO2 =

Γbr∑
γ=1

Uti,γ∆PO,γ (2.5)

2.3 呼吸の計測

2.3.1 呼吸量や呼吸回数の計測

呼吸量や呼吸回数の計測は，流量計を用いる方法や呼吸気の流れを検出する手法，

呼吸運動を計測する手法を用いて行われている．

呼気の流量を計測する方法

流量計には，整流した流れの圧力差を利用する層流型流量計や回転量によって計

測を行うタービン流量計などの種類がある [26]–[28]．流量計を用いた呼吸量の計測

を図 2.6に示す．
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Zhangらは流量計で計測した呼吸流量を用いて放射線治療時に呼吸を止めている

かを判断する手法を提案した．流量計による呼吸量の計測は正確な空気の量を取得

可能であり，コストの高い計算を行うデータ処理や被験者毎の較正が不要である．

しかし，呼吸によって流出入する空気を集めるためにマスクを装着する必要があり，

呼吸活動への干渉が大きい．

図 2.6: 流量計を用いた呼吸量の計測 (一部修正) [29]

呼気の温度や流速を検出する手法

被計測者の呼息を鼻部の温度変化や気流の発生などを用いて検出することで，呼

吸回数の計測を行う．

塙らは遠赤外光を撮影可能なサーモグラフィカメラを用いて呼吸の有無を検出す

る手法を提案した [30]．図 2.7にサーモグラフィカメラによる温度画像を示す．呼

吸によって鼻腔の温度上昇と温度下降が繰り返されることを利用し，鼻腔の温度変

化から呼吸を検出する．塙らの手法では高精度かつ実時間で呼吸の有無を検出する

ことが可能である．しかし，頭部や身体の動作によって画像中の鼻部領域の位置変

化が生じた場合に検出精度が低下する．また，鼻部領域が覆い隠されると呼吸回数

の計測が困難である．
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図 2.7: 温度画像による呼吸検出 (一部修正) [30]

前川らは呼吸によって顔面の前方に発生する空気の流れを利用する方法を提案し

た [31]．空気の流れが発生すると空気の密度の変化により局所的に空気の屈折率が

変化することを利用し，レーザ光の屈折を計測することで呼吸を検出する．図 2.8に

呼吸の検出を行うシステムを示す．前川らの手法では呼気がレーザの光路上を通過

すれば呼吸を検出可能であるが，頭部や身体の動作などの呼吸以外の要因で発生す

る空気の流れでレーザ光が屈折し，呼吸を誤検出する可能性がある．

図 2.8: 気流による呼吸検出 (一部修正) [32]
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呼吸運動を検出する手法

ヒトの呼吸時に胸腹部の周囲長の変化が生じることを利用して，呼吸回数や呼吸

量を計測することが可能である．

Seppänenらは深度画像を計測可能な赤外線カメラを用いて一回換気量を計測し，

呼吸量を算出する手法を提案した [33]．赤外線カメラによる呼吸量計測を図 2.9に示

す．胸腹部の深度画像から呼吸運動を計測し，呼吸量を推定する．Seppänenらの手

法では実時間かつ非接触で呼吸量を計測可能であるが，身体動作と呼吸による胸部

の変動を分離することが難しく，運動時の正確な計測が行えないという問題がある．

Depth camera

図 2.9: 赤外線カメラによる呼吸量計測 (一部修正) [33]
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中島はプロジェクタとカメラを用いて，呼吸を検出する手法を提案した [34]．被

計測者の胸腹部に赤外光の輝点のパターンを投影し，カメラで計測することで呼吸

運動を検出する．図 2.10に赤外光の輝点のパターンの投影と計測の概念図を示す．

中島の手法は，睡眠時に用いることを想定した手法であり，被計測者に呼吸以外の

胸部の動きが存在すると，呼吸の検出が難しいという問題点がある．

Infrared 
camera

Infrared 
projector

図 2.10: 輝点のパターンによる呼吸量計測 (一部修正) [35]
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Adibらは 5.46∼7.25 GHzを掃引する電磁波を用いて，呼吸を検出する手法を提案

した [36]．被計測者の胸腹部に電磁波を放射し，反射波を計測する．反射波と放射

する電磁波の位相差から呼吸運動を推定し，呼吸を検出する．図 2.11に計測システ

ムの使用図を示す．本手法は非接触な計測であり，また同時に心拍数も計測を行う

ことが可能である．しかし，被計測者が激しく運動をすると呼吸による信号成分を

抽出できず，呼吸の検出が困難である．

図 2.11: 電磁波による呼吸検出 (一部修正) [36]
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Paradisoらはひずみゲージを用いて，呼吸を検出する手法を提案した [37]．被計

測者の胸腹部付近の衣服にひずみゲージを設置し，呼吸運動による衣服のひずみを

計測して，呼吸を検出する．図 2.12にひずみゲージの設置された衣服の着用図を示

す．本手法においては同時に心拍数も計測を行うことが可能である．しかし，呼吸，

心拍以外の胸部の運動や外部からの胸部の圧迫などが発生すると，呼吸の検出が困

難である．

図 2.12: ひずみゲージによる呼吸検出 (一部修正) [37]

2.3.2 酸素摂取量の計測

酸素摂取量の計測は，外気と混合させずに収集した呼気から計測する手法と呼気

と外気の混合気体から計測する手法，心拍数と呼吸数から推定する手法を用いて行

われている．

呼気から計測する手法

被計測者の呼気のみを収集し，その体積と酸素濃度を計測し，外気の酸素濃度と

比較することで酸素摂取量を推定することが可能である．なお，外気の酸素濃度は

約 21 %であり，酸素濃度の計測には気体中の酸素によって生じる電位差を利用す
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るジルコニア式センサや隔膜ガルバニ電池式センサなどが用いられる [38]–[41]．ま

た，呼吸量の計測には層流型流量計やタービン流量計などが用いられる [26]–[28]．

計測の頻度に基づくと，ダグラスバック法，ブレスバイブレス法などに分けること

ができる．ダグラスバック法では一定量の呼気を容器に収集して計測を行い，ブレ

スバイブレス法では一呼吸毎の呼気に対して酸素摂取量を計測する．また，ダグラ

スバック法，ブレスバイブレス法を応用し，携帯可能な計測装置も開発されている．

Kofrànyiらはダグラスバック法を応用し，屋外での活動時に使用可能な酸素摂取

量計測システムを提案した [42]．図 2.13のように被計測者はマスクを装着し，流量

計と呼気収集用の容器で構成される装置を背負う．一呼吸毎の流量計の計測値を合

計し，容器に収集された呼気の酸素濃度を活動後に解析することで酸素摂取量を算

出する．屋外での活動中の酸素摂取量を計測することが可能であるが，マスクを装

着する必要があり，継続的な計測が難しい．

図 2.13: 屋外使用可能なシステムの装着図 (一部修正) [43]
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Humphreyらはブレスバイブレス法を応用し，酸素摂取量を計測するシステム

Oxylogを提案した [44]．Oxylogはマスク，二つの酸素濃度計，タービン流量計で構

成される．呼気をマスクによって集め，流量計と酸素濃度計で呼気の体積と酸素濃

度を測定する．同時に他方の酸素濃度計で外気の酸素濃度を取得し，酸素摂取量を

算出する．図 2.14にOxylogを装着した被計測者を示す．高精度かつ実時間で酸素

摂取量を計測可能であるが，マスクを装着しなければならない．

図 2.14: Oxylogを用いた呼吸計測 (一部修正) [45]
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呼気と外気の混合気体から計測する手法

呼気と外気の混合気体から計測する手法の種類としてヒューマンカロリーメータ

法，フロースルー法がある．ヒューマンカロリーメータ法では気密性の高い部屋に

被計測者が入り，フロースルー法では被計測者に頭巾などを装着させ，部屋や頭巾

内での呼吸による酸素濃度の変化から酸素摂取量を計算する．

田村らはフロースルー法を用いた携帯型の酸素摂取量計測装置を提案した [46]．

被計測者は内部から外部には空気が移動しない構造の頭巾を着用した状態で呼吸す

る．呼吸量と頭巾内部の酸素濃度の変化量を計測することで，酸素摂取量を算出す

る．図 2.15に酸素摂取量計測装置の使用の様子を示す．装着可能であることから運

動時の酸素摂取量を取得可能であるが，運動時には温度や湿度の上昇が起こり，被

計測者の身体活動に影響を及ぼすことなどが欠点として挙げられる．

図 2.15: 携帯型の装置を用いた呼吸計測 (一部修正) [25]
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心拍数と呼吸数から推定する手法

酸素摂取量と同様にエネルギ消費量と関係のある心拍数と呼吸の計測指標である

呼吸数から酸素摂取量を推定することが可能である．

Altiniらは心電計と加速度計を用いて酸素摂取量を推定する手法を提案した [47]．

心電計で取得した心拍数から計測時の運動の強度を予測し，加速度計で取得した呼

吸数と予測した運動の強度から酸素摂取量を推定する．図 2.16に被計測者に装着し

た心電計と加速度計を示す．運動時の酸素摂取量を推定可能であるが，皮膚に直接

心電計のプローブを貼り付ける必要がある．

図 2.16: 心電計を用いた酸素摂取量推定 (一部修正) [48]
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2.4 提案する計測の特徴

呼吸機能に関する指標の従来の計測手法は集気用マスクやマウスピースを装着す

る必要があり，呼吸活動への影響が大きく，日常生活において継続的に計測を行う

ことは困難である．したがって，被計測者の呼吸活動や動作を妨げず，運動時や長期

間の頑健な計測が可能な，呼吸計測手法を提案する．特に，基本的な指標である呼

吸量と健康なヒトに対しても有益である酸素摂取量の計測について注目する．提案

手法では，従来の呼吸計測手法における身体活動への影響の理由である集気用マス

クやマウスピース，呼吸気の収集容器の装着を避けるために，呼吸気による計測を

行わず，呼吸運動による胸部の変位を利用した計測を行う．呼気を収集せずに，胸

部の変位を継続的に検出し，呼吸量を推定することで身体活動への影響を軽減する．

具体的には，胸部の腹側に交流磁場を発生させるコイル，背側に誘導起電力が発生

するコイルを装着する．呼吸運動による胸部の変位によって，コイル間の距離が変

化することを利用して，誘導起電力の振幅の変化から呼吸量を推定する．また，呼

吸気間の酸素濃度の変化量は一回の呼吸に要した時間や呼吸量との関係をモデル化

することで算出し，呼吸量と呼吸気間の酸素濃度の変化量から酸素摂取量を計算す

る．本手法では胸部の変位を利用するため，マスクや頭巾，呼気を収集する容器を

必要とせず，身体活動への影響の小さい呼吸量と酸素摂取量の計測が可能であると

考えられる．
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第3章 交流磁場と電磁誘導

本章では，提案手法で利用する交流磁場と電磁誘導，コイルのインダクタンスに

関する基本的な理論について述べる．

3.1 電磁波と交流電場，交流磁場

Frequency

AM radio

FM radio
TV

Cellular phone
Wi-fi

Wave clock

Ship's radio

10 kHz

100 kHz

1 MHz

10 MHz

100 MHz

LF

MF

HF

VLF

1 GHz

10 GHz

VHF

UHF

SHF

図 3.1: 10 k∼10 GHzの周波数帯域 [49], [50]

電磁波は空間に伝播する電場，磁場の変化で形成される波であり，周波数によって

分類されている．電磁波は国の規程によって周波数帯域毎に異なる用途が定められ

ている．図 3.1に 10 k∼10 GHzの電磁波と日常で使用される周波数帯域について示

す [49], [50]．10 k∼10 GHzの帯域の電磁波は超長波 (VLF)，長波 (LF)，中波 (MF)，

短波 (HF)，超短波 (VHF)，極超短波 (UHF)，マイクロ波 (SHF)に分類される [51]．

提案システムに使用する電磁波の周波数について考える．一般的に周波数が低く

なるにしたがって電磁波の送信や受信に用いる回路は簡易になる．一方，1 kHz以下

の電磁波は神経活動に周波数が近く，人体への影響を防ぐために規制が厳しく，人

体近辺での使用に適していない．また，150 MHz以上の電磁波では波長が人体の大

きさと同程度となり，局所的に熱を発生させるために多大な注意が必要である．一
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方，100∼1000 kHz程度の電磁波では人体に対して大きな影響を与えない [52]．し

たがって，100∼1000 kHzの周波数帯の電磁波を使用する．100∼1000 kHzの電磁波

は，交流磁場としてコイルによって計測される．提案システムでは強度があり尖っ

た部分が少なく装着時の負担を軽減できると考えられる円形コイルを用いて，交流

磁場を計測する．

3.2 電磁誘導

3.2.1 ビオ・サバールの法則

I

dζ
ao

dB

ζ

図 3.2: 電流と発生する磁場

図 3.2に示すように電流 Iは周囲の空間に磁場Bを発生させる．電流 Iが流れる

線素片 dζからベクトル aoの位置における磁場 dBは，空間の透磁率を µとして式

(3.1)で表すことができる．

dB =
µIdζ × ao

4π |ao|3
(3.1)

式 (3.1)はビオ・サバールの法則と呼称される [53]．式 (3.1)より，電流 Iが流れてい

る導線 ζが ao離れた位置に発生する磁場Bは式 (3.2)で表される．ただし，式 (3.3)，

(3.4)を用いた．

B = ∇×
∫
ζ

µI

4π |ao|
dζ (3.2)

ao

|ao|3
=

−1

|ao|2
−ao

|ao|
= ∇ 1

|ao|
(3.3)

dζ ×∇ 1

|ao|
= ∇× dζ

|ao|
(3.4)
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3.2.2 コイル間の電磁誘導と巻き数

コイルが発生する磁場によって，同じコイル，または，他のコイルに誘導起電力

が発生する現象を電磁誘導と呼称する．また，磁場を発生させるコイルを一次コイ

ル，誘導起電力が発生するコイルを二次コイルと呼称する．図 3.3に一次コイルを

示す．コイルが発生する磁場は，コイルに流れる電流に対してビオ・サバールの法

則を適応すれば算出可能である．複数回巻きのコイルにおいては一回巻きコイルの

集合であると考えられ，N1 回巻きのコイルが発生する磁場は一回巻きコイルが発

生する磁場のN1 倍である．図 3.4に二次コイルを鎖交する磁束を示す．同様に複数

回巻きのコイルにおいては一回巻きコイルの集合であると考えることで，N2 回巻

きのコイルを鎖交する磁束は一回巻きコイルに発生する誘導起電力のN2 倍である

ことがわかる．また，電磁誘導で発生する誘導起電力の大きさはコイルを鎖交する

磁束の変化に比例している．

Φo

I

N1Φo

I

N1 times

図 3.3: コイルが発生する磁束

Φo N2Φo

N2 times

図 3.4: コイルを鎖交する磁束
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図 3.5にコイル間の電磁誘導を示す．図 3.3，3.4より，一次コイルと二次コイル

が複数回巻きであった場合，それぞれの巻き数をN1，N2とすると，一回巻きコイ

ル間と比較してN1N2 倍の大きさの誘導起電力が発生する．

I

I

N1 times N2 times

v∝

v∝N1N2

∂Φo

∂t

∂Φo

∂t

Φo

N1Φo

図 3.5: コイル間の電磁誘導
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3.2.3 電磁誘導コイルの等価回路

理想的なコイルはインダクタンス成分のみを有するが，実際のコイルには抵抗成

分と容量成分が存在する．また，厳密にはコイル間にも容量成分が存在するが，他

の成分と比較して電磁誘導への影響は微小であるため考慮しない．図 3.6に抵抗成

分と容量成分を考慮したコイルを含む電磁誘導の発生している回路を示す．

C1

R1

L1
v1

C2

R2

L2

v2
M

図 3.6: 電磁誘導が発生している回路

コイルに発生する誘導起電力の大きさを考える．一次コイルの自己インダクタン

スを L1，二次コイルの自己インダクタンスを L2とする．また，それぞれのコイル

の抵抗成分をR1，R2，容量成分をC1，C2，結合定数を kとすると，コイル間の相

互インダクタンスM は式 (3.5)で表される．

M = k
√
L1L2 (3.5)

kは一次コイルが発生した磁束が二次コイルを鎖交する割合であるため，コイル

間の距離や介在物質の物性によって変化する．図 3.6の回路は電磁誘導の影響を考

慮することで図 3.7の回路として表すことができる．
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C1

R1
L1-M

v1
C2

R2 v2

M

L2 -M

図 3.7: 相互インダクタンスを考慮した回路図

v1を電磁場を発生させるコイルに印加された交流電圧，v2を発生した誘導起電力，

ωを角周波数として，図 3.7の回路における入出力関係は式 (3.6)で表される．ただ

し，jは虚数単位を表す．

v2 =
Mv1

L1 +R1R2C2 + ω2C2 (M2 − L1L2) + j {ωC2 (R1L2 +R2L1)−R1/ω}
(3.6)

コイルの自己インダクタンスL1，L2やコイル間の相互インダクタンスM はコイル

の形状から算出することが可能である．
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3.3 インダクタンス

3.3.1 相互インダクタンス

ζ1 ζ2

θ1
dζ1

ao

ac

r

θ2

dζ2
B1

I

ϕ12

図 3.8: 同軸上で平行な位置にある二つの一回巻きコイル

円形一回巻きコイルの相互インダクタンスM について考える．図 3.8に同軸上で

平行に相対する二つの一回巻きコイル ζ1，ζ2を示す．各コイルの線素片を dζ1，dζ2

とすると，ζ1に電流 I が流れたとき，ζ1から aoの位置における磁場B1は式 (3.7)

で表すことができる．

B1 = ∇×
∮
ζ1

µI

4π |ao|
dζ1 (3.7)

一方で，ζ2を貫く磁束 φ12はB1を ζ2で面積分することで算出できる．ストークス

の定理を用いることで，φ12は式 (3.8)のように表される．

φ12 =

∮
ζ2

∮
ζ1

µIdζ1 · dζ2
4π |ao|

(3.8)

また，M は式 (3.9)を用いることで，式 (3.10)で表すことができる．式 (3.10)より

コイル間の距離 acが大きくなるとM は減少する．

φ12 = MI (3.9)
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M =

∮
ζ2

∮
ζ1

µdζ1 · dζ2
4π |ao|

(3.10)

式 (3.10)は一般にノイマンの式と呼称される [53]．ζ1，ζ2の半径を rとし，コイル

間の距離を acとすると，式 (3.10)から式 (3.11)を導出することができる．

M =

∫ 2π

0

∫ 2π

0

µr2 cos (θ1 − θ2)

4π
√
2r2 (1− cos (θ1 − θ2)) + a2c

dθ1dθ2 (3.11)

式 (3.12)のように θをおき，式 (3.11)を整理することで式 (3.13)が導かれる．ただ

し，式 (3.14)，(3.15)を用いた．

θ1 − θ2 = 2θ (3.12)

M =
µr2

2π
√

4r2 + a2c

∫ 2π

0

dθ2
∫ π

0

2 sin2 θ − 1√
1− 4r2/ (4r2 + a2c) sin2 θ

dθ

=
µ2r2√
4r2 + a2c

∫ π/2

0

2 sin2 θ − 1√
1− 4r2/ (4r2 + a2c) sin2 θ

dθ (3.13)

dθ1 = 2dθ (3.14)

cos (θ1 − θ2) = 2 sin2 θ − 1 (3.15)

式 (3.16)のように κをおき，式 (3.13)を整理することで式 (3.17)を得る．

κ =

√
4r2

4r2 + a2c
(3.16)

M = µrκ

∫ π/2

0

2 sin2 θ − 1√
1− κ2 sin2 θ

dθ

= µr

∫ π/2

0

−2/κ
(
1− κ2 sin2 θ

)
+ 2/κ− κ

√
1− k2 sin2 θ

dθ

= µr

∫ π/2

0

2/κ− κ√
1− κ2 sin2 θ

− 2

κ

√
1− κ2 sin2 θdθ

= µr

{(
2

κ
− κ

)
F1 (κ)−

2

κ
F2 (κ)

}
(3.17)

ただし，F1 (κ)，F2 (κ)はそれぞれ式 (3.18)，(3.19)で表され，第一種完全楕円積分，

第二種完全楕円積分と呼称される．

F1 (κ) =

∫ π/2

0

1√
1− κ2 sin2 θ

dθ (3.18)

F2 (κ) =

∫ π/2

0

√
1− κ2 sin2 θdθ (3.19)
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3.3.2 自己インダクタンス

r

ao

rs

dS

dξ
dS'

dξ'

図 3.9: 円形一回巻きコイル

円形一回巻きコイルの自己インダクタンス Lについて考える．図 3.9に円形一回

巻きコイルを示す．自己インダクタンスLは，二つの閉回路を同一であると仮定し

たノイマンの式を用いることで算出可能である．しかし，式 (3.10)において ζ2 = ζ1

と代入し，3.3.1節と同様に計算を行うとLは発散し，適切な値を得ることができな

い．自己インダクタンスを計算する際には，コイルを構成する線の断面積を考慮し

て計算を行う必要がある．式 (3.10)において ζ2 = ζ1と代入し，コイルを構成する

線素片の断面積を考慮すると式 (3.20)が得られる．

L =
1

S2

∫
S

dS
∫
S′

dS ′
∮
ξ

∮
ξ′

µdξ · dξ′

4πao
(3.20)

ただし，dS，dS ′は線素片の微小部分の断面積，dξ，dξ′は線素片の微小部分の長さ，

S = S ′は線素片の断面積，ξ = ξ′は ζ1の長さである．式 (3.20)を計算することで式

(3.21)を得ることができる．

L =
µξ

2π

1

S2

∫
S

∫
S′

log
ξ
√

(ao/ξ)
2 + 1 + ξ

ao
−

√(
ao

ξ

)2

+ 1 +
a

ξ

 dSdS ′

(3.21)
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ao << ξであると仮定すると式 (3.21)は式 (3.22)のように近似することができる．

L =
µξ

2π

1

S2

∫
S

∫
S′

(
log 2ξ

ao
− 1

)
dSdS ′

=
µξ

2π

(
log 2ξ − 1− 1

S2

∫
S

∫
S

log aodSdS ′
)

(3.22)

コイルの断面が半径 rsの円であるとすると式 (3.23)が成立する [54]．

1

S2

∫
S

∫
S′

log aodSdS ′ = log rs −
1

4
(3.23)

したがって，半径 rの円形コイルの自己インダクタンス Lは式 (3.24)で表される．

L =
µr

2π

(
log 4πr

rs
− 3

4

)
(3.24)

3.4 コイル間の距離の変化と誘導起電力

呼吸運動によってコイル間の距離が変化する状況を想定し，コイルに発生する誘

導起電力を利用して，呼吸運動を計測する．計測回路によって取得される誘導起電

力は式 (3.6)，(3.17)より，式 (3.25)で表される．

v2 =
µr {(2/κ− κ)F1 (κ)− 2/κF2 (κ)} v1

L1 +R1R2C2 + ω2C2 (M2 − L1L2) + j {ωC2 (R1L2 +R2L1)−R1/ω}
(3.25)

式 (3.25)より，誘導起電力の振幅の大きさはコイル間の距離と信号の角周波数によっ

て変化することが確認される．したがって，呼吸運動によってコイル間の距離の変

化を誘導起電力の振幅の大きさの変化として計測可能であることが示唆される．呼

吸によるコイル間の距離の変化は微小であるため，誘導起電力の大きさとコイル間

の距離は線形な関係であると考えられる．
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第4章 誘導起電力による呼吸機能計測

本章では，提案する誘導起電力の振幅の変化から呼吸量と酸素摂取量を計測する

手法の概要について述べる．

4.1 計測手法の概要

Induced
electromotive
force vout

 

Change of oxygen density

Time for 
a breath cycle

Tidal volume

Residual
volume

Number of breathing 
Γbr

ΔPO,γ

Uti,γ

Ure=ΣUti,γ

to,γ

t

Oxygen intake

Respiratory
volume

Γbr

γ=1

UO2=ΣUti,γΔPO,γ

Γbr

γ=1

Usp

図 4.1: 提案する呼吸量と酸素摂取量の計測手法

一回の呼吸における酸素摂取量 (Oxygen intake)は一回換気量 (Tidal volume)と

呼吸気間の酸素濃度の変化量 (Change of oxygen density)によって計算可能である．

図 4.1に呼吸量と酸素摂取量の計測における処理の流れを示す．提案手法では，まず

胸部の変位から一回換気量や呼吸に要した時間を計測する．胸部の変位に伴うコイ

ル間の距離の変化によって，相互インダクタンスが変化する．したがって，背側の

コイルに発生する誘導起電力は，腹側のコイルが発生した交流磁場が呼吸による運

動で振幅変調された信号であると考えられる．図 4.2に胸部の変位に伴うコイル間

の距離の変化と誘導起電力の変化を示す．誘導起電力の計測値から算出したコイル
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間の距離の時間的な変化から，一回換気量と呼吸に要した時間，呼吸量を推定する．

推定した一回換気量と呼吸に要した時間から，肺内部での呼吸気と血液とのガス交

換を考え，呼吸気間の酸素濃度の変化量を推定した上で，酸素摂取量を計算する．

 
 

v2

v2

t

Change of induced
electromotive force

 

図 4.2: 胸部の変位に伴うコイル間距離と誘導起電力の変化
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4.2 交流磁場の発生と変位検出回路

4.2.1 交流磁場の発生

交流信号は発振回路や水晶振動子などを用いて発生させることが可能である．発

振回路にはピアースCB水晶発振回路やウィーンブリッジ発振回路などがある．発

振回路の一例として図 4.3にウィーンブリッジ発振回路を示す．ウィーンブリッジ

発振回路は，バンドパスフィルタと非反転増幅回路で構成されている．バンドパス

フィルタによって特定の周波数以外の信号を減衰させ，位相の変化が 2πの整数倍と

なる特定の周波数の信号のみを出力する [55]．バンドパスフィルタの通過域端周波

数を調整することで様々な周波数の発振が可能である．発生させた交流信号を一次

コイルへ入力することで交流磁場を発生させる．

C3
R6

C4 R4

R3

R5

v1

図 4.3: ウィーンブリッジ回路

発振角周波数ωvはバンドパスフィルタを構成する抵抗とコンデンサの容量によっ

て式 (4.1)の様に表される．

ωv =
1√

C3C4R3R4

(4.1)
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4.2.2 変位検出回路

Half-wave 
rectifier circuit

Differential
amplifier circuit

C5

Buffer circuit

Half-wave
rectifier circuit

C6

v2

vz

vout

v2

vpro

vout
vpro

D1

D2

R7

R8

R9

R8

R9

Differential
amplifier circuitTime Time Time

図 4.4: 誘導起電力の振幅の計測に用いる回路

二次コイルに発生する誘導起電力の振幅の計測に用いる回路は，半波整流回路や

包絡線検出回路，差動増幅回路で構成される．図 4.4に半波整流回路と差動増幅回

路を示す．二次コイルに発生する誘導起電力を半波整流回路の入力信号とし，半波

整流回路の出力を差動増幅回路に入力信号とする．半波整流回路では入力された信

号 v1中の直流成分をコンデンサ C5によって遮断し，交流成分をダイオードD1と

D2によって半波整流する．整流された信号をコンデンサC6と抵抗R7で平滑化し，

信号の振幅に比例した低周波数の呼吸信号 vproを出力する．コンデンサC5に蓄えら

れる電荷に着目する．一周期の間における電荷の入出量が等しい定常状態を仮定す

ることで，半波整流回路の入出力関係は式 (4.2)のように表される．

2πVpro

ωR7

= C5 (V2 − Vpro) (4.2)

ただし，Vproは vproの振幅，V2は v2の振幅である．また，差動増幅回路では入力さ

れた信号 vproの直流成分を電圧 vzで調整し，抵抗R8とR9の比率で増幅して voutを

出力する．差動増幅回路の振幅の入出力関係は式 (4.3)のように表される．

Vout =
R9

R8

Vpro (4.3)
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式 (4.2)，(4.3)より計測回路全体の振幅の入出力関係は式 (4.4)のように表される．

Vout =
R9

R8

(
ωR7C5

ωR7C5 + 2π
V2

)
(4.4)

4.3 一回換気量と呼吸量の推定

コイルに発生した誘導起電力は変位検出回路によって周波数が低下し，呼吸によ

る信号の周波数で出力されるため，入出力関係を振幅で考える．式 (3.6)，(3.17)，

(4.4)から誘導起電力の振幅 Voutは供給電圧の振幅 V1を用いて式 (4.5)のように表さ

れる．

Vout =
ωR7R9C5µr {(2/κ− κ)F1 (κ)− 2/κF2 (κ)} / {R8 (ωR7C5 + 2π)}V1√
{L1 +R1R2C2 + ω2C2 (M2 − L1L2)}2 + {ωC2 (R1L2 +R2L1)−R1/ω}2

(4.5)

周波数を一定とし，式 (3.16)を考慮すると，式 (4.5)より誘導起電力の振幅 Voutは

コイル間の距離 acと相関があることが明らかである．誘導起電力の振幅 Voutから，

振幅の比とコイル間の距離の関係を考慮して胸部の変位を検出する．呼吸運動によ

る胸部の変位には個人差があると考えられるため，被計測者に合わせて較正を行っ

た近似計算によって，γ 回目の呼吸における誘導起電力の振幅 Voutから一回換気量

Uti,γを推定する．呼吸曲線Uspを誘導起電力の振幅 Voutの累乗の項の線形和で表現

する．具体的な推定式は回帰分析によって導出し，Uspの極大値と極小値の差から一

回換気量Uti,γを推定する．Voutと胸部の変位が線形な関係にあること，呼吸気の体

積である呼吸量は胸部の変位の三次関数で表現可能であると予想できることから，

推定式においては三次の項までを考慮する．また，呼吸量は単位時間における一回

換気量を総和することで式 (2.4)のように推定可能である．図 4.5に誘導起電力の振

幅 Voutから一回換気量Uti,γを推定する処理の流れを示す．また，具体的な推定式を

式 (4.6)，(4.7)に示す．ただし，∆Uspは一回の呼吸でのUspの変化量，α0，α1，α2，

α3は実測値を用いて最小二乗法によって求める係数である．

Usp = α0 + α1Vout + α2V
2

out + α3V
3

out (4.6)

Uti,γ = ∆Usp (4.7)
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図 4.5: 一回換気量推定の概念図

なお，回帰分析の結果は，推定の精度を表す指標である決定係数 COD(Coeffi-

cient of determination)と推定モデルの妥当性を表す指標である平均二乗平方根誤

差 RMSE(Root mean square error)を用いて評価する [56]．データの個数をKdat，

データの番号を i，i番目の計測値をFtru[i]，計測値の平均を F̄tru，i番目の推定値を

Fest[x]としてCODとRMSEは式 (4.8)，(4.9)で表される．

COD = 1−

Kdat∑
i=1

(Ftru[i]− Fest[i])
2

Kdat∑
i=1

(
Ftru[i]− F̄tru

)2 (4.8)

RMSE =

√√√√ 1

Kdat

Kdat∑
i=1

(Ftru[i]− Fest[i])
2 (4.9)

4.4 呼吸気間の酸素濃度の変化量と酸素摂取量の計算

肺内部における呼吸気と血液間のガス交換は化学反応と考えられるため，呼吸に

要した時間と呼吸気間の酸素濃度の変化量には関連性があると予想できる．また，

呼気の酸素濃度と一回換気量の間には正の相関がある事が知られている [57]．

本手法では胸部の変位の時間変化から推定した呼吸に要した時間を用いて呼吸気

間の酸素濃度の変化量を計算する．呼吸気と血液間のガス交換を化学反応とすると，
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化学反応の速度は反応物の量に比例するため，呼吸気間の酸素濃度の変化量は呼吸

に要した時間の指数関数と大気の酸素濃度に比例すると考えられる．図 4.6に呼吸に

要した時間から呼吸気間の酸素濃度の変化量を計算する処理の流れを示す．∆PO,γ

を γ 回目の呼吸の酸素濃度の変化量，β0，β1を定数，to,γを γ 回目の呼吸に要した

時間とし，式 (4.10)に想定する呼吸気間の酸素濃度の変化量の推定式を示す．ただ

し，β0は大気の酸素濃度に等しく，β1は実測値を用いて式 (4.11)から算出する．

∆PO,γ = β0 {1− exp (−β1to,γ)} (4.10)

β1 = − 1

to,γ
log

(
1− ∆PO,γ

β0

)
(4.11)

また，単位時間あたりの酸素摂取量 UO2は式 (2.5)を用いて計算する．

Time for
a breath cycle

t

to,γ

t

Change of 
oxygen density

ΔPO,γ

Usp

PO

図 4.6: 呼吸気間における酸素濃度の変化量の算出方法
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第5章 呼吸機能計測システムの設計

本章では，提案手法に用いるコイルの設計と適切な周波数の算出，変位検出回路

に用いた素子について述べる．

5.1 交流磁場の周波数とコイルの巻き数の理論設計

磁場の周波数選択においては，下記の提案する呼吸機能計測手法を行う上で必要

となる条件と生体計測に用いる際に十分な安全性を担保するための条件を考慮しな

ければならない．

(1). 人体に対する交流磁場の影響が小さい周波数を選択する必要がある．3.1節で

述べたように，100∼1000 kHzの周波数帯の電磁波による誘導電流や温度上昇

などが人体に与える影響は小さいことが知られている [52]．

(2). 提案手法においてはコイル間の容量成分が十分小さいことを仮定している．交

流信号の周波数が高くなると生体の誘電率は低くなるため，高い周波数の磁場

を用いる必要がある．コイルの半径を r，胸部の厚みを ac，コイル間の生体組

織の誘電率を εとし，コイルの面積すべてが極板として作用すると考えるとコ

イル間の容量成分Ccは式 5.1で表される．

Cc =
εr2π

ac
(5.1)

100∼1000 kHzにおいて用いられるコイルのインダクタンスが 0.2 mH程度で

あるので，共振を考慮すると使用されるコンデンサは 0.5∼50 nF程度である

と考えられる．0.5 nFの 5%に相当する 25 pF以下となるような周波数を考え

る．rを 25 mm，acを 250 mmとすると式 (5.1)より，Ccが 25 pF以下になる

のは周波数が 714 kHz以上の交流信号を用いた場合である．ただし，生体組織
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の誘電率を 10 kHzで 8.85×10−9 F/m，1 MHzで 8.85×10−10 F/mとし，線形

補間した [58]．

(3). 交流電流が人体に誤って流れた際の安全性を考慮する．100∼1000 kHzの周波

数帯域において，人体が耐えられる電流の最大値は 50 mA程度である [59]．し

たがって，交流電流が人体に誤って流れた際の電流が 50 mAの 90 %に相当す

る 45 mA以下となるような周波数を考える．使用する交流信号の電圧 8 Vと

人体の電気抵抗の周波数特性を考慮した結果，814 kHz以下の交流電圧を使用

すれば安全性が保たれると考えられる．ただし，コイル間の人体の電気抵抗は

375 kHzで 237 Ω，1000 kHzで 153 Ωとし，線形に補間した [59]．

図 5.1に条件 (1)∼(3)を満たす帯域を周波数軸上に示す．図 5.1より，793∼814 kHz

がすべての条件を満たす帯域であるので，800 kHzの交流磁場を呼吸機能の計測に

用いる．過去の生体計測の研究においても 800 kHzの電磁波が用いられた実績があ

り，人体における安全性や透過性が保証されると考えられる [60]．

(1)
(3)

(2)

814 kHz

714 kHz

Frequency

AM radio

FM radio
TV

Cellular phone
Wi-fi

Wave clock

Ship's radio

10 kHz

100 kHz

1 MHz

10 MHz

100 MHz

1 GHz

10 GHz

814 kHz
714 kHz

図 5.1: 条件を満たす周波数帯域

コイル間で電磁誘導を発生させる回路において，磁場の周波数に対するコイルの

適切なインダクタンスの値は経験的に知られている．800 kHzの交流磁場において，

誘導起電力の大きさを考慮したコイルの自己インダクタンスは 0.280 mH程度であ

る [61]．二次コイルの自己インダクタンスを増大させ，一次コイルの自己インダク

タンスを減少させることで誘導起電力を大きくすることが可能である．したがって，

式 (3.17)，(3.24)を用いて，直径が 50 mmで自己インダクタンスが 0.250 mH程度，

0.310 mH程度となる巻き数を計算した．結果として巻き数が 45，50のコイルにお

いて自己インダクタンスそれぞれ 0.252 mH，0.312 mHとなることがわかった．
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5.2 コイルのインダクタンス計測

vri
Ri

Ro

Ci

Li

vci

Zi

(a)自己インダクタンス

vMr

Ro

vMc R1

C1

L1

R2

L2
C2

vMo

(b)相互インダクタンス

図 5.2: パラメータ計測時のコイルを含む等価回路

コイルの抵抗成分は直流電源を用いることで簡便に計測できるが，インダクタン

スと容量成分を直接で計測することは難しい．したがって，既知の抵抗をコイルに

直列に接続し，信号発生器で生成した交流電圧を印加して実験的に自己インダクタ

ンスと容量成分の計測を行った．計測に用いた回路を図 5.2(a)に示す．コイルの自

己インダクタンス Liと容量成分 Ci，抵抗成分Riを合わせて Ziとすると，Ziは式

(5.2)で表される．ただし，i =1，2である．

Zi =
Ri + jωLi

1− ω2LiCi + jωRiCi

(5.2)

信号発生器 (TEXIO FG-281)で複数の周波数の交流電圧を印加し，オシロスコープ

(IWATSU DS-5104)で vci，vriを計測した．式 (5.3)を用いて複数の周波数でZiを計

算した．

Zi =
Ro (vci − vri)

vri
(5.3)
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Ziの絶対値の周波数特性である図 5.3より，直線部分の近似式からLiを算出した．
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(b)二次コイル

図 5.3: インピーダンスの周波数特性

次に，相互インダクタンスを計算するために向かい合わせた状態で一次コイルに

電圧を印加し，二次コイルにおける誘導起電力を計測した．計測に用いた回路を図

5.2(b)に示す．式 (3.6)より，低い周波数帯域ではコイルの両端の電圧 vMc − vMrと

誘導起電力 vMoの比率は式 (5.4)で表される．

vMo

vMc − vMr
=

jωM

R1 + jωL1

(5.4)

自己インダクタンスの計測と同様に，信号発生器で複数の周波数の交流電圧を印加

し，オシロスコープで vMcと vMr，vMoを計測した．両対数グラフにおける切片やコ

イルの自己インダクタンスなどから相互インダクタンスMを算出した．ただし，コ

イル間の距離は胸部の厚さを想定し，300 mmに固定した．vMcと vMoの振幅の比率

の周波数特性を図 5.4に示す．
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図 5.4: 印加電圧と誘導起電力の振幅の比率の周波数特性
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図 5.3，5.4より，自己インダクタンスは巻き数が 45の一次コイルでは 3.12 mH，

巻き数が 50の二次コイルでは 3.28 mH，相互インダクタンスは 6.24 µHと算出され

た．計算結果と計測値が異なる原因としては，実際のコイルの形状の円からの誤差

や導線間が等距離でなかったことなどが考えられる．

5.3 コイルの巻き数に対する計測感度の実証

理論的に算出された巻き数のコイルにおける計測感度を確認するために実験を行っ

た．複数種類の巻き数のコイルを腹側では剣状突起の先端付近の体表，背側では冠状

面を挟んで腹側と対象な位置付近の体表に装着した．信号発生器 (TEXIO FG-281)で

生成した交流信号によって磁場を発生させ，誘導起電力をオシロスコープ (IWATSU

DS-5104)で計測した．計測を被験者 1 名に対して呼気時と吸気時の 2 状態で行い，

振幅の差をコイルの巻き数毎に比較した．距離の変化に対して鋭敏なシステムの出

力を取得できると考えられるため，振幅の差が大きいほど提案システムに適したコ

イルである．コイルの巻き数は一次コイルで 1, 10, 21, 45, 100，二次コイルで 50,

100とした．生成した交流信号の周波数は 0.1 k∼1 MHzの範囲で変化させた．また，

同様のコイルを人体に装着せず，呼気時と吸気時の胸部の厚さを想定してコイル間

の距離を 250，300 mmの二状態で同様の計測を行い，振幅の差をコイルの巻き数毎

に比較した．図 5.5に使用したコイルを示す．

1 turn 10 turns 21 turns

45 turns 100 turns

50 mm

(a)一次コイル

50 turns 100 turns

50 mm

(b)二次コイル

図 5.5: 巻き数の異なる試作コイル

41



図 5.6，5.7より，一次コイルの巻き数が 45，二次コイルの巻き数が 50，交流磁場

の周波数が 800 kHz付近で最大の出力が得られることが確認された．
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図 5.6: 人体に装着した場合の二次コイルにおける出力の周波数特性
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図 5.7: 人体に装着しない場合の二次コイルにおける出力の周波数特性

5.4 交流磁場の適切な周波数の実証

巻き数 45のコイルを一次コイル，巻き数 50のコイルを二次コイルとして，腹側

では剣状突起の先端付近の体表，背側では冠状面を挟んで腹側と対象な位置付近の

体表に装着した．信号発生器 (TEXIO FG-281)で生成した交流信号によって磁場を

発生させ，誘導起電力の振幅をオシロスコープ (IWATSU DS-5104)で計測した．計

測を被験者 1 名に対して呼気時と吸気時の 2 状態で行い，呼気時と吸気時における

誘導起電力の振幅の差を周波数毎に算出した．また，同様のコイルを人体に装着せ

ず，コイル間の距離が 250 mmと 300 mmの 2 状態で計測を行い，誘導起電力の振

幅の差を周波数毎に算出した．交流信号の周波数は 0.1 k∼1 MHzの範囲で変化させ

た．誘導起電力の振幅の差の周波数特性を図 5.8に示す．ただし，どちらの結果に
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関しても最大値で正規化を行っている．式 (3.17)，(3.24)，(3.25)より，最大値の周

波数は透磁率によって決定される．したがって，コイル間が人体の場合と空気の場

合で最大値の周波数が一致することは理論と合致していると考えられる．図 5.8よ

り，交流磁場の周波数が 800 kHzで最大の出力が得られることが確認された．
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図 5.8: 誘導起電力の振幅の差の周波数特性
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5.5 システムの実装

実際に作成した信号発生回路を図 5.9(a)に示す．ウィーンブリッジ回路を内蔵す

る ICであるCG-202R3を用いて，800 kHzの信号を発生させる．また，実際に作成

した誘導起電力の振幅を計測する回路を図 5.9(b)に示す．ダイオードとしてMA719

を，OPアンプとしてOPA277Pをそれぞれ使用する．差動増幅回路の出力を調整す

るための電圧 vzは，システムの出力の大きさに基づいて計測毎に決定する．実際に

作成したシステムの写真を図 5.10に示す．

100 pF

v1

100 pF

2 kΩ

2 kΩ

2 kΩ

1 kΩ

(a)信号発生回路

voutv2

vz

2 MΩ

510 Ω

1 MΩ

1 MΩ

510 Ω0.1 μF

1 μF

(b)誘導起電力計測回路

図 5.9: 作成した変位検出回路

Oscillator

Receiver
circuit

Power
controller
circuit

(a)変位検出回路

45 turns 50 turns
50 mm

Primary coil Secondary coil

(b)コイル

図 5.10: 作成したシステムの写真
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第6章 計測性能評価実験

本章では，作成したシステムによる胸部の変位の検出精度の評価実験，呼吸量推

定の評価実験，酸素摂取量計算の評価実験について述べる．

6.1 胸部の変位検出精度確認実験

呼吸による胸部の変位を正しく検出できていることを確認するために，光学式モー

ショントラッカと提案システムによる計測を同時に行い，回帰分析による評価を行

う．また，体動による計測への影響を調べるため，安静時に加え，足踏み時におけ

る呼吸に対しても計測を行うことで，計測精度の変化を評価する．

6.1.1 実験手順

Camera

Coil

図 6.1: 胸部の変位の計測風景

安静時と足踏み時における胸部の変位とシステムの出力を計測し，胸部の変位と

システムの出力の関係を確認した．送受信コイルを装着しての計測風景を図 6.1に

示す．被験者には計測用の電磁誘導コイルを腹巻状の装着デバイスを用いて取り付

けた．磁場発生コイルは剣状突起を中心に配置し，起電力発生コイルは相対する脊

45



椎を中心として，実験実施者がコイルを移動させながら出力電圧最大となる部位に

配置することで被験者間の再現性を保ち，被験者毎の適切な位置に装着した．また，

コイルの信号線は体外に配置した発振器および計測回路に接続した．

図 6.2に実験の内容を示す．胸部の変位を計測する方法として光学式モーショント

ラッカ (OptiTrack)を使用し，6台の赤外線カメラを用いて，電磁誘導コイル付近に

それぞれ取り付けた再帰性反射材マーカ間の距離を計測した．ただし，カメラは良好

な計測精度と十分な範囲が確保できるよう，被験者から 1 m程度の距離で囲むよう

に配置し，その際のモーショントラッカによる静止したマーカの計測精度は 0.2 mm

であった．また，提案システムの出力は 16 bitのA/D変換器 (National Instruments

NI USB-6216 )を利用してコンピュータに取り込み，モーショントラッカによる胸

部の変位の計測と同期して標本化周波数 100 Hzで信号を取得した．図 6.3に計測の

流れを示す．成人男子 10 名 (21-30歳)を被験者とし，安静座位時と足踏み時に 60 s

の間，胸部の変位とシステムの出力を同時に計測する試行を実施した．1 人の被験

者に対し，安静座位，足踏みともに 3∼4 回の試行を行い，安静座位時で 33 回分，足

踏み時で 37 回分のデータを得た．まず，安静座位での計測を行った後に足踏みでの

計測を行ったただし，姿勢に関しては各条件で自然な状態を保ち，極端に変化させ

ないよう注意を与えた．

 

 

 

Explanatory
variable

Time

 

 

Time

Measured chest
displacement

Marker

Camera

Coil

図 6.2: 胸部の変位検出実験の概要
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Time

Measuring
at sitting
60 s

Interval
30 s

Measuring
at sitting
60 s

Interval
30 s

Measuring
at stepping
60 s

3~4 trials 3~4 trials

1 trial

Interval
30 s

1 trial

図 6.3: 計測実施時の計測の流れ

6.1.2 実験結果

図 6.4に安静座位時と足踏み時に計測された時系列データを示す．また，胸部の

変位，提案システムの出力ともに試行毎に平均値を差し引き，被験者毎に安静座位

時，足踏み時の 3∼4 回の試行のデータを統合した．図 6.5に同じ被験者の安静座位

時と足踏み時それぞれの統合した胸部の変位とシステムの出力の関係を示す．
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図 6.4: 胸部の変位とシステムの出力 (S7)
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図 6.5: 胸部の変位とシステムの出力の関係 (S7)
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また，提案システムにより変位を正しく検出できているかを確かめるために，そ

れぞれの被験者の条件毎に線形回帰分析を行った．回帰分析に用いるデータは各被

験者，各試行の 60 秒の計測結果であり，高周波雑音を除去するために 45 点の移動

平均を施した．なお，標本化周波数が 100 Hzであるため，45 点の移動平均による

高域遮断周波数は 1 Hzであり，0.2∼0.33 Hzの周波数である呼吸による信号成分へ

の影響は小さい．光学式モーショントラッカで計測された胸部の厚さと回帰分析で

得られた決定係数COD，平均二乗平方根誤差RMSEの平均値を表 6.1に示す．

表 6.1: 安静時，足踏み時の胸部の変位の平均二乗平方根誤差，決定係数
安静座位時 足踏み時

被験者 胸部の厚さ[mm] COD RMSE[mm] COD RMSE[mm]
S1 235 0.916 0.359 0.913 0.636
S2 262 0.790 1.19 0.00828 2.66
S3 230 0.429 0.791 0.151 2.85
S4 234 0.895 0.547 0.956 0.653
S5 236 0.932 0.647 0.428 2.87
S6 203 0.689 0.228 0.684 0.429
S7 246 0.924 1.26 0.672 2.30
S8 244 0.637 1.12 0.266 1.22
S9 255 0.872 2.01 0.753 1.19
S10 292 0.627 1.21 0.227 2.57
平均 244 0.771 0.937 0.506 1.74

6.1.3 考察

図 6.4より，胸部の変位に伴い，システムの出力が変化していることが分かる．ま

た，図 6.5より，安静座位時，足踏み時ともに胸部の変位とシステムの出力の間に

相関があり，その関係は線形的であることが確認される．表 6.1より安静座位時の

RMSEは平均で 0.937 mm，足踏み時に関しては 1.74 mmであった．したがって，

足踏み動作に計測の精度は低下するものの，最大数 10 mm程度の胸部の変位に対し

て，良好な計測精度が得られることが示唆された．また，CODは個人差が大きいも

のの，安静座位時の平均で 0.771という値を示すことから，77 %以上の呼吸におい

て線形モデルでの表現が可能であると考えられる．足踏み時に CODが低下する要

因としてはコイルの装着位置や角度の変化，モーショントラッカのマーカの装着位

置の変化などがあげられる．
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6.2 呼吸量推定実験

提案システムによる呼吸量の推定精度を確認するために，呼吸量計の計測値とシ

ステムの出力の回帰分析によって推定モデルを評価する被験者実験を行った．

6.2.1 実験手順

平常呼吸時と努力呼吸時の呼吸量とシステムの出力を計測し，システムの出力か

ら呼吸量を推定可能かを確認した．呼吸量は，高い計測精度を有することから市販

の呼吸量計 (ミナト医科学株式会社製 オートスパイロメータ システム 7W)を用い

て計測した．使用した呼吸量計の標本化周波数は 30 Hzであった．呼吸量の計測対

象は呼吸気による流速であり，時間変化が呼吸運動と比較して小さいため，十分な

標本化周波数であると考えられる．提案システムの出力は胸部の変位との関係確認

実験と同様に，A/D変換器 (National Instruments NI USB-6216)を利用して量子化

数 16 bit，標本化周波数 100 Hzでコンピュータに取り込んだ．
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計測風景を図 6.6に，市販の呼吸量計の計測部を図 6.7に示す．実験には胸部の変

位との関係評価実験に参加した被験者の内 6 名が参加した．被験者に呼吸量計のマ

ウスピースと提案システムのコイルを装着するよう指示を与え，60 s間平常呼吸を

行う複数回の試行について呼吸量とシステムの出力の同時計測を行った．また，被

験者の内 4 名に対して平常呼吸の後に努力呼吸を行う試行について同様に呼吸量と

システムの出力の同時計測を行った．すべての計測において被験者には安静座位で

自然な姿勢を保つように指示を行った．なお，平常呼吸とは安静時における自然な

呼吸であり，努力呼吸とは最大吸気と最大呼気を繰り返す呼吸である．

Coil

Spirometer

Nose clip

Mouthpiece

Flowmeter

図 6.6: 呼吸量計測実験の風景

FlowmeterMouthpiece

図 6.7: 呼吸量計の計測部
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A/D変換器を用いてコンピュータに取得した呼吸量計の記録開始と終了の操作

時刻を用いて，呼吸量計とシステムのデータを同期した．その後，データの解析と

して，被験者毎に平常呼吸時のデータによる回帰分析で推定式を導出し，決定係数

CODと平均二乗平方根誤差RMSEを算出した．ただし，呼吸量の計測データは線

形補間によって 100 Hzの信号に変換し，高周波雑音を除去するために 45 点の移動

平均を施した後，解析に使用した．推定式は三次までの項の線形和で表現される三

次関数の他に，二次関数と一次関数についても計算を行い，比較して評価を行った．

また，平常呼吸の後に努力呼吸を行う試行について計測したデータに対して，導出

した推定式を用いた呼吸量推定を行い，RMSEを計算して評価を行った．図 6.8に

実験の評価の内容を示す．

Respiratory
volume

Time

 

 

Respiratory
volume

Time

Spirometer

Coil

図 6.8: 呼吸量推定の評価の概要
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6.2.2 実験結果

呼吸量とシステムの出力の時系列データを図 6.9に示す．また，図 6.10に同一の

計測における呼吸量とシステムの出力の関係を示す．
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図 6.9: 呼吸量とシステムの出力 (S2)
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図 6.10: 呼吸量とシステムの出力の関係 (S2)
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呼吸量とシステムの出力に対する回帰分析により得られた，決定係数 CODと平

均二乗平方根誤差RMSEの値を表 6.2に示す．システムの出力による呼吸量の推定

精度（RMSE）は三次関数において 2.17×10−4 m3であり，観測された 1×10−3 m3

程度の最大呼吸量より小さいことが確認できた．

表 6.2: 平常呼吸時の呼吸量の決定係数と平均二乗平方根誤差
一次関数 二次関数 三次関数

被験者 COD RMSE COD RMSE COD RMSE
×10−4 ×10−4 ×10−4

[m3] [m3] [m3]
S1 0.535 1.66 0.535 1.66 0.579 1.58
S2 0.416 2.40 0.455 2.32 0.491 2.24
S3 0.338 2.40 0.455 2.18 0.459 2.17
S4 0.407 2.37 0.413 2.36 0.451 2.29
S5 0.474 2.64 0.512 2.54 0.516 2.52
S6 0.0936 2.22 0.0936 2.22 0.0967 2.21
平均 0.377 2.28 0.411 2.21 0.432 2.17

また，平常呼吸の後に努力呼吸を行う試行で計測された被験者 4 名のデータに対

して呼吸量の推定を行った．ただし，被験者毎に 60 s間平常呼吸を行う試行のデー

タに対する回帰分析により得られた推定式を用いた．推定時の被験者毎の平均二乗

平方根誤差RMSEを表 6.3に示す．

表 6.3: 呼吸量推定時のRMSE
RMSE×10−4 [m3]

一次関数 二次関数 三次関数

被験者 平常呼吸 努力呼吸 平常呼吸静 努力呼吸 平常呼吸 努力呼吸

S1 1.26 7.35 1.25 7.38 1.40 205.06
S2 1.59 7.34 1.61 12.49 2.00 23.56
S3 1.78 7.78 1.65 9.09 1.89 9.31
S4 1.42 4.78 1.37 13.76 1.94 115.43
平均 1.51 6.81 1.47 10.68 1.81 88.34
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図 6.11: 評価用データにおける推定結果 (S4)

また，推定結果の例を図 6.11に示す．平常呼吸時のシステムの出力による呼吸量

の推定における誤差（RMSE）は二次関数において 1.47×10−4 m3であり，観測され

た 1×10−3 m3程度の呼吸量より小さいことが確認できた．
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6.2.3 考察

図 6.9より，呼吸量に対するシステムの出力の相関が確認できる一方，表 6.2より，

推定性能に個人差があり，定量的な計測を行うためには被験者毎に較正を行う必要

があることが確認される．また，図 6.11より，平常呼吸時においては二次関数によ

る推定が優れていること，努力呼吸時において一次関数による推定が優れているこ

とが確認される．平常呼吸においては肋骨と横隔膜の運動による寄与が大きく左右

方向への変位が小さいために，胸部の変位と呼吸量の関係が二次関数で表されたこ

とが理由で，二次関数による推定が優れていたと考えられる．また，努力呼吸時に

おいては平常呼吸時に発生しない大きさの胸部の変位が発生したために，単調減少

する一次関数による推定が優れていたと考えられる．表 6.3より平常呼吸時におい

て，RMSEは計測されたおおよその換気量である 1×10−3 m3と比較して小さく，呼

吸量推定の実現可能性が示唆された．従来の診療向けの呼吸計測と異なり，日常生

活における呼吸量の変動や睡眠時の呼吸の有無の検出など，比較的精度を必要とし

ないが，環境の制約が望ましくない状況において効果を発揮すると考えられる．
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6.3 酸素濃度推定実験

提案システムによる呼吸気間の酸素濃度の変化量推定の精度を確認するために，

呼吸気に対する市販の酸素濃度計の計測値とシステムの出力から推定した酸素濃度

の変化量を比較する被験者実験を行った．

6.3.1 実験手順

平常呼吸時の呼吸気の酸素濃度とシステムの出力を計測し，システムの出力から

呼気の酸素濃度を推定する精度を確認した．呼吸気の酸素濃度は市販の酸素濃度計

(株式会社イチネンジコー製　JKO-O2LJD3)を用いて計測した．使用した酸素濃度

計の計測精度は 0.01 %であった．酸素濃度計の計測値と提案システムの出力は，A/D

変換器 (National Instruments NI USB-6216)を利用して量子化数 16 bit，標本化周

波数 100 Hzでコンピュータに取り込んだ．酸素濃度計とシステムを用いた実験の計

測風景を図 6.12に示す．

Oxygen monitor

Coil

図 6.12: 酸素濃度計測の風景

また，実験には胸部の変位との関係評価実験に参加した被験者の内 5 名が参加し

た．被験者に提案システムのコイルを装着し，酸素濃度計を固定した管を通して一

定の周期で呼吸を行うよう指示を与え，安静座位で呼吸を行う複数回の試行につい

て呼吸気の酸素濃度とシステムの出力の同時計測を行った．図 6.13に実験に使用し

た酸素濃度計を固定した管を示す．平常呼吸の周波数が 0.2∼0.33 Hzであることを
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考慮し，指示する呼吸の周波数を 0.13 Hz，0.2 Hz，0.27 Hz，0.33Hzとした．なお，

被験者への呼吸の周波数の指示には電子メトロノームを用い，被験者はそれぞれの

周波数で 10 回以上呼吸を行った．また，計測した提案システムの出力を用いて，被

験者毎に推定式を導出し，決定係数CODと平均二乗平方根誤差RMSEを算出した．

ただし，式 (4.10)に示したような指数関数による推定式を用いて計算を行った．図

6.14に推定の内容を示す．

Pipe

Oxygen sensor

Mouthpiece

図 6.13: 酸素濃度計を固定した実験装置
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図 6.14: 酸素濃度計測実験の概要
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6.3.2 実験結果

図 6.15に計測された酸素濃度とシステムの出力電圧の時系列データを示す．また，

一回の呼吸における酸素濃度の変化量と呼吸開始からの時間に対して式 (4.10)の係

数を片対数グラフでの傾きから算出し，決定係数CODと平均二乗平方根誤差RMSE

を計算した．図 6.16に一人の被験者の複数回の試行における，一回の呼吸における

酸素濃度の変化とシステムの出力から計算した呼吸に要した時間の関係を，表 6.4に

呼吸に要した時間による酸素濃度の変化の推定のCODとRMSEをそれぞれ示す．
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図 6.15: 酸素濃度とシステムの出力 (S1)
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図 6.16: 酸素濃度の変化と一回の呼吸に要する時間の関係 (S1)
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表 6.4: 呼気の酸素濃度の平均二乗平方根誤差，決定係数
被験者 COD RMSE[%]

S1 0.866 0.379
S2 -9.12 1.25
S3 0.543 0.709
S4 0.386 0.688
S6 -1.86 0.890
平均 -1.84 0.783

6.3.3 考察

図 6.9より，呼気の酸素濃度が吸気と比較して減少していることが確認できる．一

方，表 6.4より，決定係数の個人差が大きいことから，定量的な計測を行うために

は被験者毎に較正を行う必要があることが示唆される．また，表 6.3より平常呼吸

時において，RMSEは計測された酸素濃度の変化量の平均である 3.27 %と比較して

小さく，酸素濃度の変化量推定の実現可能性が示唆された．

6.4 酸素摂取量計算実験

提案システムによる酸素摂取量の計測精度を確認するために，収集した呼気から

計算される酸素摂取量とシステムの出力から推定した酸素摂取量を比較する被験者

実験を行った．
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6.4.1 実験手順

平常呼吸時の呼気を収集し，体積と酸素濃度を計測することで取得した酸素摂取

量とシステムの出力から推定した酸素摂取量を比較した．酸素濃度の推定精度を確

認した実験と同様に，呼吸気の酸素濃度は市販の酸素濃度計 (株式会社イチネンジ

コー製　JKO-O2LJD3)を用いて計測した．呼吸時の提案システムの出力は，A/D

変換器 (National Instruments NI USB-6216)を利用して量子化数 16 bit，標本化周波

数 100 Hzでコンピュータに取り込んだ．呼気を収集する実験風景を図 6.17に示す．

Bag
Coil

Oxygen monitor

図 6.17: 呼気収集時の実験風景

また，実験には呼吸量推定実験と酸素濃度推定実験の両方に参加した被験者の内

3 名が参加した．被験者には提案システムのコイルを装着し，呼気を袋に流入させ

るよう指示を与え，一回の平常呼吸を行う 5 回の試行についてシステムの出力を計

測した．袋に収集した呼気の体積と酸素濃度計での計測値を用いることで酸素摂取

量を計算した．なお，袋に収集した呼気の体積は水上置換で目盛のついた容器へ移

し替えることで計測した．また，呼吸量推定実験と酸素濃度推定実験で導出した推

定式を用いてシステムの出力から呼吸量と酸素濃度の変化量を推定し，酸素摂取量

を計算した．ただし，使用する推定式は被験者毎に導出した．システムで推定した

呼吸量と酸素濃度の変化量，酸素摂取量と計測された値を比較して推定精度を確認

し，システムを評価した．図 6.18に実験の内容を示す．
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図 6.18: 酸素摂取量計算実験の概要

6.4.2 実験結果

図 6.19に計測された酸素摂取量とシステムの出力から推定した酸素摂取量の関係

を示す．計測された酸素摂取量の平均は 8.10×10−5 m3，推定した酸素摂取量の平均

は 8.54×10−5 m3であった．また，全体のRMSEは 4.64×10−5 m3であり，酸素摂取

量の真値の平均を基準として 52.1 %の割合であった．
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図 6.19: 酸素摂取量の計測値と推定値
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表 6.5に，酸素摂取量，呼吸量，酸素濃度それぞれにおける真値に対する推定値

の誤差の割合を被験者毎に示す．

表 6.5: 被験者毎の酸素摂取量，呼吸量，酸素濃度の誤差の割合
被験者 酸素摂取量の誤差 [%] 呼吸量の誤差 [%] 酸素濃度の誤差 [%]

S1 47.7 50.0 9.51
S2 69.4 86.9 6.52
S4 39.1 15.9 31.8
平均 52.1 50.9 15.9

6.4.3 考察

システムによる酸素摂取量の計算精度は実験の結果から 4.64×10−5 m3程度であ

ると考えられる．表 6.5より，呼吸量の誤差の割合が大きいほど酸素摂取量の誤差

の割合が増加すること，酸素濃度の誤差の割合は酸素摂取量の誤差の割合に大きく

影響しないことが考えられる．したがって，酸素摂取量の計算においては呼吸量の

推定精度による影響が大きいことが示唆される．従来の酸素摂取量計測と比較して

提案手法は被計測者の身体活動への影響が小さいと考えられ，日常生活における酸

素摂取量の変動による急性の疾病の予防などの変化が大きく，環境の制約が望まし

くない状況において効果を発揮すると考えられる．
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第7章 おわりに

本研究では，ヒトの身体活動への影響の小さい呼吸機能の計測を目的とし，電磁

誘導を用いて呼吸量を推定し，酸素摂取量を計算する手法を提案する．本手法では

誘導起電力の振幅の変化から呼吸量を推定する．また，酸素濃度の変化量を推定す

ることで，酸素摂取量を計算する．本論文では，生体において検出可能な程度の透

過波が得られ，呼吸運動によって減衰が生じる交流磁場の周波数を確認するために

提案システムに用いる信号の周波数を変化させる実験を行い，800 kHzの交流磁場

が本手法に適しているという結果を得た．さらに，呼吸運動と誘導起電力の振幅の

変化の関係を実験的に調べるために，胸部の変位や呼吸量と同時にシステムの出力

を計測する被験者実験を行った．結果として，安静時において最大数 10 mm程度

の胸部の変位を誤差 0.937 mmで検出可能であること，平常呼吸時の 1×10−3 m3程

度の呼吸量を誤差 1.47×10−4 m3で推定可能であることが確認され，呼吸量計測の

実現可能性が示唆された．また，呼気の酸素濃度の計測とともに提案システムを使

用する被験者実験により，提案手法で平均 3.27 %の呼吸気間の酸素濃度の変化量を

誤差 0.783 %で推定可能であることを確認した．最後に，呼気を袋に収集し，提案

システムによる酸素摂取量の計測精度を確認する実験を行った．結果として，最大

1.16×10−4 m3の酸素摂取量を誤差 4.64×10−5 m3で計測可能であることが確認され，

酸素摂取量の実現可能性が示唆された．呼吸量提案手法では胸部の運動から呼吸機

能を計測することが可能であり，本論文で対象とした呼吸量や酸素摂取量以外の指

標についても計測が可能となることが期待される．
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