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1. はじめに

近年の日本においてガンを含めた生活習慣病

は，死因別死亡率全体の 56％と半数以上を占

めている．また世界的に見れば，その割合及び

罹患数は増加傾向にある 1)．生活習慣病を未然

に防ぐためには日常生活において継続的な健康

管理が必要であるが，家庭で取得できる生体情

報は，血圧，体重，体脂肪率などに限られてい

る．一方，血液の粘性は生活習慣病のリスクと

密接に関係しているとされている．例えば，血

液粘性の増加は血栓生成のリスク上昇につなが

り，心疾患といった循環系疾患を引き起こす 2)．

また，糖質，脂質，コレステロールの増加によ

る血漿の成分の変化が血液粘性の増加につなが

ることが知られている 2)．

血液粘性は主に血液の凝固能，血漿成分，ヘ

マトクリットなどから決定される 3). 血液粘性

を測定する手法はさまざま提案されているが，

その多くが採血を必要とし 4)，臨床現場での測

定にしか適していないという問題がある．一方，

非観血的な測定としては，超音波で血流速度を

測定し粘性を推定する手法 5)がある．この手法

の精度は比較的高いが，超音波を利用するため

に大掛かりな装置を用いる必要があり，測定者

についてもある程度の技術が必要であるという

問題がある．また，光電容積脈波から血液粘性

を推定する手法 6)もある．これは血管を圧迫し

た時の血流変化を容積脈波で測定することで血

液粘性を推定する手法であるが，コンピュータ

シミュレーションでの検討のみで実験による検
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証は行われていない．したがって，従来の血液

粘性測定は家庭での利用には適していない．本

研究では，日常的な健康管理の指標として血液

粘性を扱うために，測定が容易で非観血的な血

液粘性の推定方法を確立することを目標とする．

この目標に対し，本研究では手軽に測定が可能

な脈波に着目した．脈波は連続血圧計で得られ

る圧脈波や，光電容積脈波計で得られる容積脈

波などがある．脈波は非侵襲に測定が可能であ

り，とりわけ容積脈波は非常に安価で拘束感の

少ない測定が可能である．Wei ら 7) は，動脈

壁の粘弾性モデルを用い，モデルの弾性定数を

算出することで動脈壁の弾性評価を行っている．

本研究ではこの粘弾性モデルを応用して，脈波

信号から血液粘性を反映する指標の算出を行う

ことを考えた．

2. 血液粘性推定法の原理

2.1 圧脈波伝搬時における動脈壁の運動方
程式

本章で提案する血液粘性の推定法はWangら

の先行研究 8, 9)に基づいている．この先行研究

ではFig. 1に示すような微小動脈壁片に関する

運動方程式を立て，これを質点の粘弾性のモデ

ルに見立てる手法を取る．時刻 tでの動脈の任

意の位置Zにおける血圧脈波 P (Z, t)を使って，

運動方程式は式 (1)で示される．

m
d2P (Z, t)

dt2
+ r

dP (Z, t)

dt
+ e · P (Z, t)

= −V 2
∞
d2P (Z, t)

dZ2
(1)

ここで，mは動脈壁の質量，rは粘性定数，eは

弾性定数，V 2
∞ は血管のずり速度に係る係数で

ある．最左項から順に動脈壁の慣性，血圧脈波

由来で発生する動脈壁の抵抗力，復元力，ずり

応力で構成されている．動脈の走行方向に対し

て任意のある点に関して考える．式 (1)の右辺

はまとめて F (t)とおけば，式 (1)は下記のよう

に表せる．

m
d2P (t)

dt2
+ r

dP (t)

dt
+ e · P (t) = F (t) (2)

式 (2)はP (t)を血管運動の変位 x(t)として考え

ることで，Fig. 2で示すような質量mのばねと

ダンパの粘弾性モデルとみなすことができ，m

で規格化すれば下記の式が得られる.

d2x(t)

dt2
+ rm

dx(t)

dt
+ em · x(t) = F (t) (3)

血
管
半
径

動脈中心

動脈壁

Fig. 1　微小動脈壁

弾性定数

𝑒

質量 𝑚

粘性定数

𝑟

Fig. 2　ばねとダンパを用いた血管壁の運動モ
デル

2.2 粘性定数と血液粘性の関係

2.1節で述べた粘弾性モデルの粘性定数 rmは

式 (4)で定義される．

rm =
R

ρw · h+ ρf · hf
(4)
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ここで，ρwと ρf はそれぞれ動脈壁および動脈

壁に付着する血液の密度，hと hf はそれぞれ

動脈壁の厚さおよび付着血液の厚さである．そ

して，Rは動脈壁と付着血液の合成粘性であり，

血液の粘性情報が含まれていることから，本手

法では粘性定数 rm を血液の粘性推定に利用す

る．式 (4)からわかるように，粘性定数は単純

な血液粘性の成分ではなく，動脈壁の粘性およ

び動脈壁と血液の厚さ，密度に依存するが，同

一の被験体においては動脈壁の粘性の変化は小

さく，厚みや密度もほとんど変化しないと考え

られるため，rmは少なくとも同一の被験者に対

しては相対的な血液粘性変化を反映する指標と

して利用できる可能性がある．

2.3 弾性定数と粘性定数の算出

脈波 1拍における変位 x(t)の変化を Fig. 3

に示す．提案手法では測定した圧脈波の測定値

を x(t)に代入していくが，ここでばねとダンパ

のモデルであるという考え方から，圧脈波の収

縮期における勾配最大点をばねの自然長すなわ

ち変位 x(t)の原点と定める．脈波のピークに注

目すると，血管の走行方向にある動脈壁同士の

ずり応力は打ち消し合うことから F (t)はほぼ

0と近似できる 7). さらに，2式左辺第 2項の
dx(t)
dt はピークにおいて常に 0である．したがっ

てピークの時刻 tpを用いて，弾性定数 emは以

下の式で表される．

em = −
d2x(tp)
dt2

x(tp)
(5)

先行研究でWeiらは，この粘弾性モデルにお

ける弾性定数 em が血管弾性を表すという仮設

を立て，検証をおこなった 7)．本研究ではこの

手法を発展させ，粘性定数 rmに注目した．弾性

定数の算出と同様にピークの時刻 tp を用いて，

粘性定数 rmは以下で表される．

rm =
−emx(tp)− d2x(tp)

dt2

dx(tp)
dt

(6)

時間 [ms]

振
幅

[a
.u

.]

勾配最大点(原点)

ピーク

Fig. 3　脈波 1拍における変位 x(t)の変化

上式は，時刻 tpにおいて分子及び分母が 0とな

る不定形である．したがってロピタルの定理よ

り，式（6）の分子及び分母をそれぞれ微分し，
dx(tp)
dt = 0を考慮すると粘性定数 rmは以下の式

で求まる．

rm ≈
−d3x(tp)

dt3

d2x(tp)
dt2

(7)

粘性定数 rmは，脈波 1泊ごとに算出を行った．

3. ヤギを用いた血液粘性低下実験

3.1 実験方法

第 2章で示した粘性定数をヤギの血圧脈波か

ら算出し，ヘマトクリットとの相関を検証する

動物実験を行った．その実験プロトコルを以下

に述べる．

Fig. 4で示すようにラクテックという電解質

溶液をヤギの血中に少しずつ加え，血液の粘性

を強制的に減少させた時の血圧脈波を測定した．

このときラクテックを一定量注入する毎に，採

血した血液を遠心分離器にかけへマトクリット

を計測した．ヤギに対して麻酔導入および開頸

を行い，圧力カテーテルを頸動脈に取り付け測

定を行った．ヤギは体重 25.7 kg，雌の仔ヤギで

あり，血圧脈波はマルチシステムデータレコー
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ダ (TEAC社製，LX-10）でサンプリング周波

数 1 kHz で記録した．

仔ヤギ
♀ 25.2kg

血圧
測定部位

ラクテック
（電解質溶液）

Fig. 4　実験で使用したヤギの計測位置の概略

3.2 結果と考察

測定したヤギの血圧脈波から算出した粘性定

数 rmをヘマトクリット毎に 5点ずつプロットし

たものを Fig. 5に示す．ヘマトクリットと粘性

定数 rmの相関係数を算出したところ，r =0.66

の正の相関を持つことがわかった．

ヘマトクリット [%]

粘
性
定
数
𝑟 𝑚

[a
.u

.]

Fig. 5　ヤギの血圧脈波から算出した粘性定数
rmとヘマトクリットの関係

既知の血液の粘性とヘマトクリットの関係と

比較すると，プロットの概形は動物にかかわら

ず同様であるから，ヘマトクリットと粘性定数

rmが正の相関かつ高次関数的関係を持つ．従っ

て頸動脈血圧から算出した粘性指標 rm は，あ

る程度粘性を反映していると考えられる．

以上の結果から頸動脈の血圧脈波から算出し

た粘性定数 rm が血液の粘性を表す可能性が示

唆された．しかし，定数が 1例であることから，

今後データを増やすがある．また，今回の実験

ではヒトではなくヤギを対象としていること，

動物実験は血圧・心拍数・体温などの粘性以外

の統制が難しいことなどの課題がある．

4. 模擬実験装置を用いた実験

第 3章の動物実験での問題点である個体差に

よる再現性の低さや，体温や心拍数といった血

液粘性以外の要素の統制の難しさを踏まえ模擬

実験装置による実験を行った．これは血管に見

立てて構築された模擬的な水路を用いることに

よって，推定精度の評価を行う方法である．模

擬実験装置を用いることで，様々な状態を高い

再現性によって作り出することができ，血液粘

性などの生理学的状態も容易にコントロールで

きる．したがって，本研究では廣橋 11)の先行

研究を参考に，任意の圧脈波を再現できる模擬

実験装置を構築し，血液粘性を変化させた圧脈

波を発生させることで提案手法の精度を評価す

る実験を行った．

4.1 模擬実験装置におけるシステム構成

動脈壁の運動方程式に基づく血液粘性推定法

の精度評価に用いた模擬実験装置の測定構成の

概略を Fig. 6に，構成した模擬実験装置の外観

を Fig. 7に示す．圧力生成ユニットにより模擬

血管内部に圧力を伝播させる．模擬血管は全長

700 mm で，終端をクランプして流れのない実

験系としている．今回模擬血管として，外径 5

m，内径 4 mm，ヤング率約 2.5 MPa のシリコ

ンゴムチューブを使用した．

リザーバ側から 700 mmの模擬血管の位置に

管内圧計測点をとり，管内圧測定点で設置する
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測定装置は血圧トランスジューサー（NEC社製，

ポリグラフ 360）とした．

20％，35％，50％，65％の濃度のグリセリン

水溶液を用いてモック内の液体の粘性を変化させ

る．測定は 16-bit A/Dコンバーター（BIOPAC

社製，MP150）を用いて，サンプリング周波数

1 kHz で 1分間記録を行った．

200 mm

500 mm

解放
（大気圧）

マイコン
(mbed LPC1768)

管内圧
計測点

電磁弁

圧縮空気
（ゲージ圧0.1MPa）

任意波形生成

模擬血管
（シリコン）

リザーバ

Fig. 6　模擬実験装置の計測構成の概略

(d)

(e)(c)

(b)

(a)

(g)

(f)

Fig. 7　模擬実験装置の外観．(a) 陽圧側電磁
弁，(b) 大気側電磁弁，(c) 陽圧レギュレータ，
(d) リザーバ，(e) 圧力センサ，(f) シリコンゴ
ムチューブ，(g) モニタリング用 PC

4.2 圧力生成ユニット

圧力生成ユニットの構造を Fig. 8に示す．図

のように，圧力生成ユニットには内部の圧力を

計測するための圧力センサ (コパル社製，PA-

750-102R-R1) が搭載されている．任意の圧脈

波を再現するためにコントローラに与える数値

を再現目標圧 r(t) と定義する．コントローラ

は与えられた再現目標圧 r(t) と圧力センサ値

y(t) が一致するように，コンプレッサおよび大

気に接続された電磁弁の開度を調整する．圧力

生成ユニットを構成する電磁弁として比例制御

電磁弁 (SMC社製，PVQ33-5G-23-01F)を使用

し，コンプレッサ側の圧力はフィルタレギュレー

タ (MonotaRO社製，FR-02)によってゲージ圧

0.1 MPa で一定になるように調整を行った．圧

力生成ユニットの機械部品の設計は，コンピュー

タ支援設計ソフトウェアである Autodesk 社の

AutoCAD を用いて行った．機械部品は，設計

した数値データに基づき，ABS 樹脂材および

アクリル樹脂材を NC フライス盤を用いて加工

し，製作した．また，圧力生成ユニットの密閉

性を高めるため，シリコンを整形してシール材

を製作することで，圧力生成ユニット内部と外

部のシーリングを行った．

再現圧 r(t)

Fig. 8　圧力生成ユニットの構成図

4.3 コントローラ

本研究では，模擬実験装置の圧力生成ユニッ

トの出力圧を制御するため，自作のコントロー

ラを開発した．本コントローラには，CPUとし
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て ARM の Cortex-M3 を搭載したマイクロコ

ントローラ（NXP-Semiconductors，LPC1768）

を使用した．各電磁弁の開度は，スイッチング

素子である FET(International Rectier社製，

IRFZ24NPBF) によって，パルス幅変調を用い

ることによって調整される．リファレンス圧力

は，本マイクロコントローラに内蔵されている

フラッシュメモリ上のファイルシステムに csv

ファイルとして格納することで設定できる．本

研究では，リファレンスとなる圧力波形として，

ヒトの指尖で測定された血圧データや適宜作成

した時系列信号を用いた．また，このコントロー

ラのソフトウェアは，C++言語を用いて開発を

行い，開発環境としては LPCXpressoを用いた．

4.4 模擬実験で発生させる圧波形

体動などの少ない理想的な環境で測定される

圧脈波を模擬実験装置で実現させるため，実現

目標圧として，Fig. 9に示すような健常な男性

（22歳）の安静時の血圧脈波 18秒 18拍の信号

を用いた．用いた信号は連続血圧計 (Finapres

Medical Systems 社製，Portapres)を用いて左

手中指の血圧をサンプリング周波数 1 kHzで

記録されたものを利用した．制御周波数は 100

Hz，マイコンのメモリの限界値である 18秒間

分の信号をループさせ，1分間のデータを取得

した．

4.5 結果と考察

模擬実験装置を使用し，グリセリン濃度 65

％でヒトの安静時血圧脈波を再現した時に観測

された模擬血管内圧を Fig. 10に示す．模擬血

管内圧はFig. 9の再現させようとしている圧信

号と比べて振動的であり，オーバーシュートが

発生していることが分かる．

各グリセリン濃度毎に 18拍の脈波それぞれに

ついて粘性定数 rm を計算した結果した結果を

Fig. 11に示す．グリセリン濃度と粘性定数とが

圧
力

[m
m
H
g]

時間 [s]

Fig. 9　模擬実験装置で用いた健常男性（22歳）
の安静時血圧脈波

管
内
圧

[m
m
H
g]

時間 [s]

Fig. 10　グリセリン濃度 65％におけるヒト安
静時血圧脈波再現時の模擬血管内圧

比例関係にあるという結果にはならなかったが，

グリセリン濃度と粘性の真値の関係 12)と比較

すると，30％以上の比較的高いグリセリン濃度

においてはグリセリン濃度と粘性は指数関数的

な関係にあることが分かっており，今回の結果

はこれに類似しているといえる．一方，算出し

た粘性定数がすべて負値をとった．この原因と

して，局所的な値しか使っていないために，脈

波の僅かな波形の歪みが影響した可能性が示唆

された．次に，グリセリン濃度毎に 18拍の脈波

それぞれについて弾性定数 em をプロットした

結果を Fig. 12に示す．Fig. 11の粘性定数 rm
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と同様に粘性の変化によって弾性定数 em の変

化が見られた．弾性定数は血管弾性を表すと考

えられるため，今回の実験では理論的に一定値

を取ることが予想された．弾性定数が変動した

要因としては，圧脈波のバイアス成分の違いや

伝搬速度など粘性以外のものが影響している可

能性も考えられる．今後は弾性定数を一定に制

御した実験系の検討や波形全体の特徴を用いた

粘性推定の手法の検討が必要だと思われる．

グリセリン濃度 [%]

粘
性
定
数
𝑟 𝑚

[a
.u
.]

Fig. 11　グリセリン濃度毎の粘性定数 rm

グリセリン濃度 [%]

Fig. 12　グリセリン濃度毎の弾性定数 em

5. おわりに

本研究では，血液粘性を日常的な健康管理の

指標として利用することを目標に掲げ，圧脈波

が動脈壁に作用して起こる動脈壁の動態を記述

した運動方程式から，脈波を用いて血液の粘性

を推定する手法を提案し，提案手法の有効性を

評価する実験を行った．動物実験及び模擬実験

の結果から，比較的粘性の高い領域では提案す

る粘性定数との相関が確認された．一方，模擬実

験装置による実験からは粘性定数が負値となっ

た．この結果から，波形の僅かな歪みが推定に

影響してしまっている可能性が示唆された．本

研究で得られた結果に基づき，今後は，粘性係

数が負にならないように模擬実験装置の改良を

行う必要がある．また，今回は管内液体の流れ

のない条件での実験であったため，実際の循環

系に近づけるため流れのある装置で実験を行う

ことが課題となる．
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