
��　は　じ　め　に

心拍出量（cardiac output ; 以下 COと略）は，末梢血管

抵抗と共に血圧を決定する因子であり，心臓の動的機能を

把握できるパラメータとして非常に有用である．その計測

方法としては，カテーテルを用いた侵襲的な検査方法であ

る熱希釈法や色素希釈法が臨床の場で一般的に行われてい

るが，被験者への身体的負担を考えると非侵襲的な計測が

強く望まれている．非侵襲的な計測法としては，Fickの原

理に基づいた呼気再呼吸法や超音波ドップラー法などがあ

るが，前者はその使用条件が呼吸管理可能な麻酔手術中に

限られ，また後者は超音波プローブを常に固定しておく必

要があり連続計測に適さない等の問題点がある．一方，電

気的アドミタンス法［1］又は電気的インピーダンス法［2, 3］

による CO計測は，簡便に連続計測可能で薬剤の効果評価

や生理学的な研究目的で経時的な相対変化を評価するのに

優れた方法であり，絶対値計測の信頼性について課題は残

されているものの，これに替わる無侵襲・連続 CO計測法

は未だ開発されていないのが現状である［4］．しかしこれ

らの装置は計測原理上，被験者の身体（頸部及び胸部）に

四本のテープ状電極を一周巻き付ける必要があり，その不

快感が問題になったり，高齢者においてはテープ電極装着

の苦痛による不整脈の出現などの実用上解決すべき点も多

い［4 ― 6］．

これら実用上の問題を解決するために，テープ電極から
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心臓血液駆出に伴う胸部インピーダンス変化検出による�
電気的インピーダンス心拍出量計測用至適スポット電極配置
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��������� Electrical impedance（or admittance）cardiography is a simple and still potential method for non-
invasive and continuous monitoring of stroke volume and cardiac output（CO）by detecting the electrical imped-
ance of a thorax which is roughly assumed to be a two-compartment coaxial cylindrical model composed of the 
aorta and its surrounding thoracic tissues. Although the band-electrode method proposed by Kubicek �����. has 
been widely used for the detection of the electrical impedance, long-term use of the band-electrodes is often un-
comfortable and causes inflammation of the skin. Replacement of band-electrodes with spot-electrodes is there-
fore highly required for clinical practice. We have previously investigated an optimal spot-electrodes array from 
such a view point, and reported these results in this journal. However, the current distribution during cardiac 
blood ejection period showed little uniformity, and detailed investigation of this phenomenon was remained as a 
future problem. The present study concerns with this problem through the analysis of pulsatile components of 
the thoracic impedance along the medial line of the thorax by a finite element method and those by actual meas-
urement. From these investigations, an optimal electrodes-location for voltage pick-up was to be determined as 
the medial portion at the level of the clavicle and the portion above the xiphisternum. Furthermore, we have in-
vestigated the accuracy of CO measurement using impedance cardiography by the new spot-electrode array to 
that using a pulse dye-densitometry method. From the CO comparison experiments, bias and precision calculated 
for the impedance cardiography versus a pulse dye-densitometry method averaged － 0.43 ± 1.42 L/min, the valid-
ity and reasonable accuracy of the new spot-electrodes array was clearly demonstrated. 

�������� : impedance or admittance cardiography, cardiac output, stroke volume, optimal spot-electrodes array.



スポット電極へ置き換える試みがいくつか成されているが

［7 ― 14］，これらの報告の多くが熱希釈法など他の CO計測

法との計測値比較という単純な方法により電極位置を決定

しており，Nyboerの電気的二重円筒モデル［2］が成立する

かどうかといった理論的根拠に則った検討はほとんど行わ

れていないのが現状である．

一方著者らは Nyboerのモデルが成立するための必要条

件 ,すなわち（１）電流を通電した際に胸部の電流分布が均

一となること，（２）血液駆出に伴う電流分布が均一となる

こと ,これら 2点に着目しスポット電極配置の最適化を試

みた［15］．具体的には著者らが独自に開発した胸部イン

ピーダンスマッピングシステムにより胸部電流分布を推定

し，上記 2点を判断基準として電極配置を検討した．その

結果，上記判断基準（１）を満足する通電電極位置を見出す

ことができたが，検出電極位置については上記判断基準

（２）を満たす条件が見出せなかった（具体的には血液駆出

期の電流分布に歪みが生じた）ことから，血液駆出に伴う

インピーダンス変化が最大となる点を電圧検出位置とした．

そこで本研究では前報で課題として残されていた検出用

スポット電極の配置決定に関して明確な根拠を見いだすべ

く，以下に示す様な実験的検討を行った．まず，有限要素

法（FEM : Finite Element Method）による三次元生体モデ

ル解析により胸部正中体表面における血液駆出に伴うイン

ピーダンス変化を推定するとともに，実測値との比較によ

り血液駆出期に胸部前面の電流分布に歪みが生じる原因を

検討した．またこの検討結果から電圧検出電極の適正位置

を確定し，直接法との同時比較実験により精度評価を行っ

た．

��　計測システムと実験方法

FEMによる三次元生体モデルの解析，胸部正中線上に

おける心拍動に伴うインピーダンス波形変化の実測，直接

法との同時計測による精度評価を以下に示す方法で行った．

�・�　三次元生体モデルの���解析方法

従来から X線 CTやMRIで得られる画像を用いて，二

次元あるいは三次元生体モデルを作成し，FEMによるシ

ミュレーションを行い，体表面のインピーダンス分布や

COの算出に与える影響などを検討した研究が数多く報告

されてきた［16 ― 21］．しかし，画像から臓器及び組織を同

定することは難しく，細かなモデル化が困難であったり，

複雑なモデルとなるため各臓器に存在する血液量を変化さ

せたりすることが容易ではない．本研究では，心臓及び動

脈内の血液量変化が体表面で計測されるインピーダンス値

に及ぼす影響を確認することを主な目的とするため，各臓

器の血液量変化を個別に設定でき，その影響度を容易に把

握できるように生体モデルを簡略化した．腹部臓器等は周

辺組織と同一とし，心臓（心房・心室），動脈（大動脈・頸

動脈），肺，周辺組織の 4つの要素から構成される頸部及び

胸部からなる上半身のみの三次元生体モデルを構築した

（図�）．なお，各臓器の位置関係については，日本人の平

均体型を再現した「独立行政法人情報通信研究機構，北里

大学，慶応義塾大学及び東京都立大学の共同研究による数

値人体モデルデータベース」［22］の成人男性モデル TARO

を使用した．INTAGE Volume Editor（株式会社ケイ・

ジー・ティー）を用いて，データベースに分類されている

臓器及び組織から本モデルに使用する各臓器を抽出し，体

表面からの位置関係を同定し，今回作成したモデルに反映

させた．

血液駆出に伴うインピーダンス変化分（�Zpeak）を求める

ために，血液駆出前（拡張期）と血液駆出後（収縮期）で

解析を行い，両者の解析結果の差分値を�Zpeakとした．な

お，血液駆出前後において，血液の電気抵抗率は一定とし，

各臓器に存在する血液の容積を変化させることにより血液

駆出を模擬した．なお 1回拍出量（stroke volume ; 以下 SV

と略）は，これまでの健常成人での安静時の計測結果から

約70 mlとし，動脈は駆出期にSVに相当する容積が変化す

るとし，それにより動脈の直径が一様に増加すると仮定し

た．また，肺循環は肺の電気抵抗率を変化させることで模

擬した．なお，モデルに与えた各組織の電気抵抗率を表�

［16, 18, 21, 23 ― 25］に，血液駆出前後における動脈の直径及

び心臓内の血液量を表�に示す［18, 26］．

モデルの作成と解析には，有限要素法汎用プログラム

ANSYS11.0（ANSYS Inc.）を用い，実測で使用した通電

電極に対応する位置付近にある 3つの節点をカップリング

することで，通電電極を模擬し，実測と同一の交流電流

（50 kHz正弦波，2 mArms）を負荷する条件により，三次元

（���） 生体医工学　��巻�号（����年��月）�

図�　インピーダンス計測システムのブロック図
������ Schematic block diagram of the impedance measure-

ment system designed for measuring the voltage dis-
tribution along the medial line of the thorax.



定常電流解析要素による解析を行った．さらに，基準電極

のインピーダンス値を検出電極位置に対応する節点の解析

値から引くことで，基準電極位置（臍部付近）の値がゼロ

になるように設定した．

�・�　胸部正中線上の��計測実験

胸部正中線上のインピーダンス変化の計測を金沢大学医

学系研究科等「医の倫理審査委員会」の承認を経て，以下

のようにして行った．被験者は健常成人男性 7名（年齢 : 

21～ 24歳，身長 : 163 ～ 185 cm，体重 : 54 ～ 80 kgf）で，実

験に先立ち本研究の目的を十分に説明し実験参加への同意

を得ると共に，実験終了後は本実験で得られた結果を本人

に通知する旨を伝え，実験参加の承諾を書面にて得た．な

お，計測は安静状態の仰臥位，呼気保持状態にて実施した．

計測に用いたシステムは，図�に示すように定電流源

（50 kHz正弦波，2 mArms），22個の電圧検出部，心電図電

圧検出部，レコーダ（NR-500，キーエンス）と汎用のパー

ソナルコンピュータより構成される．各電圧検出部は，前

置交流増幅器（pre-ACamp : 周波数特性 0.5 Hz ～ 600 KHz

（－ 3dB）），全波整流器（rectifier : 入力には直流遮断用の時

定数 0.1 msの微分器が付属），平滑化回路（smoothing）と交

流増幅器（ACamp : 周波数特性 0.16 Hz ～ 480 Hz（－ 3dB））

から構成される．電圧検出用の電極には，被験者の頸部か

ら下腹部まで正中線上に配置されたスポット電極（Vi-

trode F，日本光電）を用い，図中 F1 ～ F11は胸部前面の，

B1 ～ B11は背面電極位置を示し，前面の正中線上に鎖骨 �

 剣状突起間 : 6個，鎖骨上側 : 2個，剣状突起下側 : 3個の計

11個の電極を等間隔に配置し，背面の正中線上にも前面と

ほぼ同一位置レベルにスポット電極を配置し，基準電極

（Vitrode F，日本光電）を額又は左膝上とした．通電用ス

ポット電極（Vitrode J，日本光電）は，胸部前面及び背面

五十嵐朗ほか：インピーダンス心拍出量計の至適スポット電極法 （���）

表�　生体モデルに適用した電気抵抗率
�������　Resistivity vales used in the model study.

Resistivity（�m）Organ/tissue

　1.54Blood

　4.50Heart muscle

15.00Lung（diastole phase）

14.24Lung（systole phase）

　4.60Other tissues and organs

表�　生体モデルに適用した血管径と心臓内の容積
�������　Diameter of blood vessels and volumes of heart 

chambers used in the model study.

Systole phaseDiastole PhaseOrgan

�　0.011 m�　0.010 mCarotid artery

�　0.023 m�　0.020 mAorta

71 ml　43 mlAtrium

52 ml126 mlVentricle

図�　有限要素解析に用いた生体モデル
������ Simplified model of the thorax and the neck used for FEM.



にて一様な電流分布となることが確認されている乳様突起

と右下腹部に配置し［27］，定電流源より通電用スポット電

極を介して，高周波微小電流を通電した．基準電極と各検

出電極間に生じる電位は，V（電位） ＝ I（電流） × Z（インピー

ダンス）の関係があり，本計測システムでは定電流計測を

行っているため，電位はインピーダンスに比例する．この

電位差を前置交流増幅器，全波整流器，平滑化回路を介し

て Z0信号と定義した．更にこの Z0信号を交流増幅器にて，

脈動成分のみを増幅して�Z信号とし，Z0及び�Zを心電

図（ECG）と共に量子化数 : 16 bit，サンプリング周波数 : 

1 kHzの条件でレコーダを介して，汎用のパーソナルコン

ピュータに取り込んだ．また，血液駆出のタイミングを確

認するために，電圧検出用スポット電極の他に心電図電極

（Vitrode J, 日本光電）を装着し，心電図検出部（ECGamp : 

周波数特性 0.5 Hz ～ 100 Hz（－ 3dB））から標準肢誘導の第

�誘導を得た．なお，生体組織には周波数依存性があるが

本システムで使用している周波数では，血液のインピーダ

ンスのリアクタンス成分は非常に小さく，抵抗分として扱

っても誤差は実用上問題ない［28, 29］．

インピーダンス計測システムの基本性能は，22個の電圧

検出部にスポット電極を介して，一枚の金属板に接触さ

せ，この金属板と基準電極間に基準抵抗（精度 0.5％）を接

続し，その抵抗の両端に定電流源を接続して確認した．そ

の結果，Z0の計測範囲は 0 ～ 68 �で直線誤差 1％以下，計

測誤差は 1.2％以下（Z0≧ 10 �）であった．また�Zに関

しては，金属板と基準電極間にファンクションジェネレー

タ（WF1943，エヌエフ回路設計ブロック）を接続し，振

幅変調された 50 kHz正弦波を加えることにより確認を行

った．その結果，�Zの計測範囲は，�± 0.36 �で各チャンネ

ル間の計測誤差は 1 Hzにて 3％以下であった．

なお，�Zの振幅には個人差があるため，図�に示すよう

に ECGの P波出現点を基準として，その基準点で�Zがゼ

ロになるように全ての波形をシフトさせた後，駆出期にお

ける最小値（�Zpeak）を求め，最も小さい値（�Zpeak（min））の絶

対値で規格化（�Zpeak / ��Zpeak（min）�）することで，FEM解析

値との対比を容易にした．

�・�　直接法との同時比較実験

直接法との同時比較実験を金沢大学医学系研究科等「医

の倫理審査委員会」の承認を経て，以下のようにして行っ

た．被験者は健常成人男性 9名（年齢 : 22 ～ 43歳，身長 : 

160～ 181 cm，体重 : 61 ～ 88 kgf）で，実験に先立ち本研究

の目的を十分に説明し実験参加への同意を得ると共に，実

験終了後は本実験で得られた結果を本人に通知する旨を伝

え，実験参加への承諾を書面にて得た．直接法には，CO

を変動させるために運動負荷を被験者に課したため，肺動

脈カテーテルによる熱希釈法と比較して，低侵襲的な方法

であるパルス式色素希釈法［30］による CO計測装置（DDG-

2001，日本光電）を用いて，仰臥位にてエルゴメータによ

る運動負荷時（25 W，50 W）及び負荷前後の安静時で計

測を行った．これと同時に，インピーダンス計測システム

を用い，通電電極配置を乳様突起及び右下腹部とし，検出

電極配置は前述の胸部正中線上の�Z計測実験及び三次元

生体モデルの FEM解析の結果から決定した位置として，

Z0，�Z，及び ECGを量子化 : 16 bit，サンプリング周波数 : 

1 KHzの条件で汎用のパーソナルコンピュータに取り込ん

だ．COの算出は，検出電極間におけるZ0及び�Zの差分値

をもとに Kubicekらの推定式［3］を用い，10心拍分の平均

値を求めた．なお心室駆出時間（Ts）は，大動脈弁の開閉

に伴う心音図の�音及び�音に対応する dZ/dt波形の特徴

点を利用する Lababidiら［31］の方法にしたがって決定し

た．

CO ＝ � �b ･（L/Z0��mean）2 ･ dZ/dt�min ･ Ts ･ HR

�b : 血液比抵抗（150 �･mとして計測［3］）

L : 検出電極間距離（cm）

（���） 生体医工学　��巻�号（����年��月）�

図�　�Zpeakの計測例
������ Example of measurement of �Zpeak.



Z0��mean : 一心拍分の差分 Z0平均値

dZ/dt�min : �Z波から算出した dZ/dt波の負のピーク値

Ts : 心室駆出時間（s）

HR : 瞬時心拍数（1/min）

��　結　　　　　果

�・�　胸部正中線上の��変化

図�に FEMによる正中線上の解析値と基準電極位置を

左膝上とした各被験者の 5心拍分の平均値をまとめたイン

ピーダンス計測システムでの�Zpeak / ��Zpeak（min）�のグラフ

を示す．なお，図中の� ～ �の番号は，図 2の検出電極番

号に対応する．解析値と実測値共に，胸部前面では電極位

置�から一様に増加し，心臓位置付近（検出電極�）でピー

クが生じた．その後，剣状突起（検出電極�）にかけて減

少し，それ以降の検出電極位置ではほぼ一定値を取った．

胸部背面では頸部から鎖骨レベル（検出電極� ～ �）間は，

ほぼ前面と同様な値を取ったが，鎖骨レベルから剣状突起

レベル間は前面とは異なり一様に増加した．その後，剣状

突起レベルより下側では前面と同様な値を取り，ほぼ一定

となる変化パターンを示した．また，この結果より本モデ

ルの妥当性を確認できた．

心臓及び動脈内の血液量変化による影響度を確認するた

めに，個別に血液量を変化させた場合の解析結果を図�に

示す．動脈のみを変化させた場合は，胸部前面と背面共に

検出電極�から�にかけて一様に増加した（図 5（ａ））．一

方，心臓のみを変化させた場合は，胸部前面では心臓位置

付近で心房及び心室での血液量変化に対応するものと思わ

れる逆位相の大きな変化が見られた．しかし，背面では心

臓位置付近で一様に減少し，その前後の電極位置において

はほぼ変化のない一定値を取った（図 5（ｂ））．

�・�　直接法との精度評価

図�は全被験者で得られた結果を Bland-Altman Plots

［32］として示したもので，COの差の平均値（バイアス）

と標準偏差は � 0.43 ± 1.42 L/minである．また，各プロッ

トは 95％信頼区間（ ± 1.96S.D.）の中にほぼ収まっており，
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図�　パルス式色素希釈法との同時計測結果（Bland-Altman Plot）
������ Bland-Altman plots of CO measured by pulse dye-den-

sitometry and impedance cardiography.

図�　（ａ）動脈の血液量変化による影響，（ｂ）心房及び心室
の血液量変化による影響

������ （ａ） Influence of volume change in the carotid artery 
and the aorta, and （ｂ） influence of volume change in 
the atrium and the ventricle.

（ａ）

（ｂ）

図�　有限要素法による解析値及び実測値の規格化した�Zpeak
������　The normalized �Zpeak of FEM and experimental result.



特に強い正や負の相関が見られないことから，本電極配置

での電気的インピーダンス法は十分実用に供し得る計測精

度を有しているものと考えられる．

��　考　　　　　察

�・�　電圧検出用スポット電極配置

図 5（ｂ）に示した心臓内の血液量のみを変化させた

FEMによる解析結果に着目すると，胸部前面の心臓位置

付近でインピーダンス変化が大きく，心臓から離れるにつ

れて変化が小さくなっていく様子が確認できる．また，正

中矢状面における血液駆出期のインピーダンス変化の解析

結果（図�）からも体表面からの距離がより短い，胸部前

面側に心臓内の血液量変化の影響が大きく反映されること

が分かる．これは，本計測システムを用いて，前報と同様

に検出電極を胸部にマトリックス状に配置し，計測した血

液駆出期のインピーダンスマップ（図�）の結果とも一致

する．したがって，胸部前面における血液駆出時の電流分

布の不均一性は，心臓内の心房及び心室の血液量変化によ

り生じるものと考えられる．一方，図 4における胸部前面

と背面の�Zpeak / ��Zpeak（min）�値が，FEMによる解析値及び

実測値共に鎖骨レベル及び剣状突起レベルでほぼ同一とな

ることに着目すると，これらの位置は心臓内の血液量変化

の影響を受けないものと考えられる．さらに，正中矢状面

における血液駆出期のインピーダンス変化の解析結果（図

7）からも同様なことが言える．また鎖骨レベルは，頸部か

ら胸部への断面形状の変化により生じる電流集中の影響も

さほど見られず，検出電極位置として適していると言え

る．また，剣状突起より下側は，解析値及び実測値共に

�Zpeak / ��Zpeak（min）�値がほぼ一定値と変化しないので，剣状

突起レベルが大動脈の血液量変化の影響が�Zに大きく反

映され始める位置だと言える．

したがって，胸部前面の正中線上の鎖骨レベル及び剣状

突起が心臓内の血液量変化の影響を受けず，大動脈の血液

量変化を主に反映するインピーダンス値を検出できる至適

な検出電極位置であると言える．本研究の結果は，仰臥位

安静時を対象としたものであり，我々の目指している血圧

計測機能を持つ多用途小型循環動態モニタに適用する場合

は，無拘束計測中に運動負荷や姿勢変化を伴うので，テー

プ電極と比較して，体動や姿勢変化による影響度は小さい

ものと思われるが，各条件下にて再確認する必要がある．

�・�　直接法との精度評価

本提案のスポット電極配置とパルス式色素希釈法との比

較実験において，運動負荷に伴う COの相対的変化への追

従性も良好な結果を示し，経時的な変動を把握するのに優

れた方法であることを再確認できた．今回の実験では健常

成人男性のみを対象としており，絶対値計測に関しても比

較的良好な結果が得られたが，開胸手術を受けた心疾患患

者や肺水腫など胸部の電流分布に影響を及ぼすと思われる

疾患のある被験者は含まれていない．医療機関での用途を

考慮すると，今後はそれらの疾患を持つ被験者での精度検

証を行う必要がある．また性差による胸部形状の違いが計

測精度に及ぼす影響についても今回は検討しておらず，こ

れについても「独立行政法人情報通信研究機構，北里大学，

慶応義塾大学及び東京都立大学の共同研究による数値人体

モデルデータベース」［22］の成人女性モデル HANAKOを

用いた FEMシミュレーションを含めて今後検討していく

必要がある．

��　ま　　と　　め

本研究では，前報で課題として残されていた血液駆出期

において胸部前面の電流分布が不均一になる現象の原因究

明を目的に，FEMを用いた三次元生体モデル解析及び胸

（���） 生体医工学　��巻�号（����年��月）�

図�　正中矢状面における血液駆出期のインピーダンス変化の
FEM解析結果

������ The FEM analysis result of impedance change of the 
blood ejection period in a midsagittal plane.

図�　血液駆出期における胸部インピーダンス分布の計測例
������ Example of the measurement of the thorax impedance 

distribution in a blood ejection period.



部正中線上のインピーダンス変化の計測を行った．モデル

解析と実測値の対比により，血液駆出期において電流分布

が不均一となる原因が，心臓内の心房 � 心室間の血液移動

によるものであること．また，胸部前面正中線上の鎖骨レ

ベル及び剣状突起レベルが，その影響をほとんど受けず，

大動脈の血液量変化を主に反映する位置であることが示唆

され，直接法との精度評価においても良好な結果を得た．

提案のスポット電極配置は，電極装着の簡略化及び装着感

の向上により，長時間計測や無拘束計測への応用に大きく

寄与するものと考える．

今後，至適とされたスポット電極配置を研究開発中であ

る電気的アドミタンス式多用途小型循環動態モニタに適用

し，血圧を含めた循環動態反応の日常生活下での計測に向

けて，アドミタンス波形に重畳する体動の影響除去法の検

討などの研究を進めていく予定である．
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