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概要：本論文では着圧測定において問題となる体表面に触れる配線の排除を目的とし，センサに与えられ
た圧力を無電源・非接触で読み取ることのできる薄型のパッシブ型圧力センサを提案する．センサは導電
性インクを用いて印刷により形成され，共振回路のキャパシタンス成分の変化として圧力の変化を非接触
コイルで読み取る．人体に貼り付けても圧力計測を行えるセンサ設計手法を提案し，衣服において最も着
圧が重要となるスポーツ用タイツの着圧を計測することで実用性を確認した．

1. はじめに
近年，小型で薄型の圧力センサが数多く開発されてお
り，就寝時の体圧や着座時の座圧，そして足圧分布の計測
などへの応用が進んでいる．しかしながら，既存の圧力セ
ンサのセンシング原理は圧力の変化を電気抵抗値や静電容
量の変化として検知する方法が主流であり，この値の変化
の読み取りには抵抗値の変化を電圧の変化へと変換するた
めの回路や電源などが用いられ，大きくかさばる配線処理
が必要であった．この配線の問題は，衣服が人体に対して
与える圧力を計測する着圧測定において特に問題となって
いる．それは人間の感覚と圧力とを対応付けることが目的
の着圧測定において，人体と衣服との間に挿入するセンサ
に必ず配線が必要となることにより，人間の感覚に衣服以
外のものが影響を与えることによるものである．
このような背景のもと，着圧を測定する際に従来必ず存
在していた配線の影響を人体に与えることなく測定する
手法を提案する．この手法によって得られる貢献として，
スーツ等の衣服のフィット感を調べることによる着心地の
評価や，compression garmentsの評価が適切に行えるよう
になることがあげられる．
compression garmentsとは，着圧の高い衣類のことでと
りわけタイツがマラソン選手等のアスリート達を中心に
広く利用されている．このタイツは足首から太腿にかけて
徐々に圧力を小さくしながら適切に加圧することにより，
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図 1 提案する圧力センサの平面図と立体図

筋肉疲労の軽減や，運動後の筋肉の回復を早めるといった
効果が確認されており，その効果について現在数多くの研
究がなされている [1] [2]．しかしながらこれらの効果のメ
カニズムや効果を最大化する圧力，運動能力の向上にも寄
与するとした研究に関しては未だ結論が出ておらずさらな
る調査が待たれている．研究が進展しない大きな理由とし
て，着圧タイツの効果を調べる際に人体の形状の差を考慮
せず製品の公称値を用いるなどし，どのような状況下でど
の部位にどの程度の圧力が加わっているかが計測されてお
らず，複数の研究間での比較が難しくなっているというこ
とがあげられる．圧力が計測されない理由として，人体の
動作とタイツの着装感を配線によって妨げることなくタイ
ツが人体に与えている圧力を計測することが難しいとい
う点がある．研究に関する問題と同様に商業的にも適切に
compression garmentsの着圧を各個人ごとに知ることが重
要である．このタイツの効果を最大限引き出すためには足
の各部位に適切に加圧しなければならないが，人体の足の
形状は人によって異なるため，商用として売られている規
格化された製品によって自分の足が本当に適切に加圧され
ているかはわからない．また，もし自分にあったタイツを
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購入し使用したとしても，使い続けることによって圧力が
弱くなり本来の効果を発揮しなくなる場合がある．このよ
うに人によって異なる形状の足に対して，着用したタイツ
がどの程度の圧力を加えているか部位ごとに知ることので
きる装置が求められている．
そこで本論文では，薄膜上に形成したセンサに与えられ
た圧力を無電源かつ非接触で読み取ることができる，パッ
シブ型パッチ状圧力センサを提案する．この圧力センサは
導電性インクを用いて印刷により形成した，LCR共振回
路のキャパシタンス成分の変化として圧力の変化を非接触
コイルで読み取ることを特徴とする．これにより配線の問
題を解決し，人体に加わる圧力を非接触で読み取ることを
可能にする．また，センサ自体が安価なため人体に貼り付
けて用いる際にもセンサを保護する必要がなく使い捨てで
用いることができる点もメリットである．
実際に人体にセンサを貼り付けて圧力を計測する際に
は，人体が誘電体として作用してしまい，圧力と対応関係
にある共振周波数が変化すると共に読み取り精度が悪化す
るという問題が発生した．そのため，圧力センサとして用
いる際の現実的な束縛条件と人体の存在を考慮したセンサ
設計手法を提案し，シミュレーションによるパラメータの
導出とその結果に基づく実装を行い，人体貼付時でも圧力
が求められることを明らかにした．最後に，着圧測定の例
として，人体の部位に合わせて適切な圧力がかかるよう設
計されたスポーツ用タイツの圧力計測を行い実用性を確認
した．

2. 関連研究
現在着圧測定において用いられている手法を 2つ紹介す
る．衣服が与える圧力をセンサを用いて直接計測するもの
と衣服の素材から間接的に推定するものの 2つである．

2.1 空気バッグ式着圧計測
センサを人体と計測対象の衣服の間に入れることで直接
着圧を測定するもので現在広く用いられている手法が空気
バッグ式の計測法である．これは小さく薄い袋に空気を封
入したものをチューブにつなげ，衣服と人体との間に入れ
ることで，着圧のよって上昇する空圧をチューブでつなが
れた半導体圧力センサで測定する方法である [3]．人体にセ
ンサがめり込まないために固いセンサが使えないことや，
圧力によってセンサの形状がつぶれてしまわないことを解
決するために考案された手法であるが，温度変化に弱いこ
とや，チューブによる配線の影響があることが問題である．

2.2 ヤング・ラプラスの法則を用いた着圧推定
センサを用いず，衣服の張力と測定する人体の部位にお
ける曲率半径から着圧を推定する手法があり，こちらの手
法もよく用いられている．これは表面張力等の計算に用い

られるヤング・ラプラスの法則を衣服に適用したもので，
測定する人体の足や手を円柱であると近似したときの曲率
半径 rと，衣服の張力 Tを用いて求める着圧 Pを以下のよ
うに表せる [4]．

P = T/r (1)

計測した衣服の張力と計測部位の曲率半径からこの関係式
を基にある程度は着圧を推定できるが，測定対象を円柱で
あると近似していることから生じる誤差や，円柱に円上に
等しく圧力がかかっていると仮定していることから真の圧
力とは異なることが問題である．

3. 銀ナノインクを用いたパッシブ型圧力セ
ンサ

3.1 設計要件定義
前章の関連研究を元に人体への着圧計測に求められる圧
力センサの特徴を以下のように定義した．
(a) 安価であること
センサを保護する必要がなく使い捨てできる程度が望
ましい．

(b) 小型で薄型であること
加圧時に人体の表面にめり込まないように薄型にする．

(c) 配線処理の必要がないこと
自由にセンサを配置でき配線が人体に影響を与えない
ため．

(d) 感度・形状を変更できること
計測部位によってセンサを密に配置したり柔軟に対応
できる．

これらの要件を満たす圧力センサとして，安価に作製でき，
印刷により感度や形状を自由に設計することのできる，非
接触読み取り可能な薄型圧力センサの設計を行った．

3.2 原理
作製した静電容量式の圧力センサは，電極間に柔軟性の
ある誘電体を挟んだ構造を持つ．誘電体の誘電率 ε，電極
の面積 S，初期の電極間隔 d0とし，電極の厚さ方向への変
位が極板に加わる圧力 P の関数∆d (P )として表されると
仮定すれば，2つの電極からなるコンデンサの静電容量は
式 (2)となる．

C(P ) = ε
S

d0 −∆d (P )
(2)

これによって圧力の変化が静電容量の変化として読み取れ
ることがわかる．この静電容量の変化を共振周波数の変化
として捉えるためにこのコンデンサに Lと Rを直列に接
続し，LCR直列共振回路を構成する．この回路の共振周波
数 ω0 は，コイルのインダクタンス L，極板間の静電容量
C(P )を用いて
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図 2 系の概略図

ω0 =
1√

LC(P )
(3)

と表される．したがって，式 (2)，(3)より共振周波数を測
定することで極板に加わる圧力が求められる．

3.3 作製と計測方法
この原理に基づき圧力センサを銀ナノインクを用いて印
刷し作製した．作製した実際のセンサを図 1に示す．印刷
に使用した銀ナノインクは三菱製紙の NBSIJ-MU01であ
り，これは同社の専用紙 NB-RC-3GR120に印刷すること
で熱焼成の必要なく導電性が発現する [5]．電極間に挟む誘
電体には厚さ 3 mmに切ったメラミンスポンジを用いた．
共振周波数の変化は読み取りコイルを通じて，R&S ZVL6

ベクトル・ネットワーク・アナライザ (以下 VNA)を用い
て計測した．作成した圧力センサとその読み取りの系の概
略図及び等価回路図を図 2，図 3に示す．測定器側から見
たインピーダンスを Zin，共振時の Zin の位相の落ち込み
を ∆φとすると，

∆φ ≃ tan−1

(
ω0M2

R2L1

)
(4)

となる．共振周波数では Zinの位相が最も小さくなるため，
VNAでは位相が最小のときの周波数を調べることで圧力
センサの共振周波数の変化を計測できる [6]．測定した共振
周波数は LANケーブルで繋がれた PCに逐次送られ，事
前に取得したセンサの特性を基に共振周波数を圧力に変換
して表示する．

4. 人体貼付用途を考慮した設計手法
4.1 人体貼付時の問題点
前章の原理に基づいて単純にセンサを実装しただけでは，
実際に人体に貼り付けて使用する際に問題が発生する．そ
れは人体が誘電体として作用するためにセンサの共振周波
数の値が変化するとともに，インピーダンスの位相の落ち
込みが小さくなり，最悪の場合共振点を読み取ることがで
きなくなるという問題である．そのときのセンサの断面図
のモデルを図 4に示す．wは銀ナノインクの線幅，sは線
間間隔を表す．紙面上に渦巻コイルを形成するため線間に

Zin

M

L1 L2

C2

R1 R2

VNA側 圧力センサ
図 3 等価回路図

w ws
Cp1

Cp2

銀インク
紙
人体

図 4 センサ断面図のモデル

寄生容量が生じ，人体貼付時を考えると空気と人体の誘電
率の違いにより図 4のように，線間の上下で異なる寄生容
量としてモデル化できる [7]．

4.2 設計原理
上記の問題点の解決に必要な原理を示す．まずインピーダ
ンスの位相の落ち込み∆φは式 (4)に式 (3)とM = k

√
L1L2

を用いて以下のように表される．

∆φ ≃ tan−1
(
k2Qsens

)
(5)

Qsens =
1

R2

√
L2

C2
(6)

ここで kはVNA側の読み取りコイルとセンサの結合係数，
Qsens はセンサの Q値を表す．
また，読み取りコイルとセンサの結合係数 kは読み取り
コイルの半径 rp，センサ半径 rs を用いて，rs ≤ rp のとき

k(z) ≃
r2sr

2
p

√
rsrp

[√
z2 + r2p

]3 (7)

と近似できる [8].

提案するシステムではインピーダンスの位相の落ち込み
を読み取るため，加える圧力によらず位相の落ち込み部分
の尖り具合 Q∆φ が鋭いことが望ましい．よってここでは
圧力変化に対する Q∆φ の積分値が最大になるセンサを最
適として定義し設計を行う．ここで，束縛条件としてセン
ササイズ d1，スポンジサイズから定まる感圧部のサイズ d2

を考慮すると，読み取りコイルについては，式 (7)より読
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図 5 圧力センサのパラメータ

表 1 各種定数と最適パラメータ
d1 30 mm

d2 10 mm

スポンジ厚さ 3 mm

読み取り距離 z 5 mm

銀インク厚さ 300 nm [5]

σ (銀インク) 6.6667 MS/m

w 2 mm

s 1 mm

巻き数 2.25 巻
rp 15 mm

み取り時のセンサとの距離 z離した時の結合係数 kが最大
となるように半径 rp を設計すればよく，センサ側につい
ては，残りの紙面上で最も Qsens が大きくなるようなデザ
インパターンを求めれば良い．

4.3 シミュレーションによるセンサ設計
設計するセンサのパラメータを図 5 に示す．センサの

Qsens の最大点については式 (6)と図 5より RLC それぞ
れのパラメータが互いに相関しあっている（Lを大きくす
るために巻き数を増やすと線幅が細くなり抵抗が大きくな
る．抵抗を小さくするために線幅を太くすると線間間隔が
細くなり寄生容量が大きくなる）ため，Qsens が最大とな
る最適なデザインパターンが存在すると考えられる．そこ
で線幅 w，線間間隔 s，巻数 nを変数として，それぞれの
変数を w, sは 1 mm刻み，巻数は 0.25巻刻みで変化させ，
得られる全てのデザインパターンに対して，三次元モデル
で解析を行える電磁界シミュレータ HFSSを用いてシミュ
レーションを行い最適なパターンを導出した．束縛条件の
各種定数として設定したパラメータとシミュレーションの
結果最終的に得られたパラメータを表 1 に示す．シミュ
レーションで得られたパラメータを用いてセンサを実装
し，VNAを用いて，周波数を 200 MHzから 400 MHzま
で 50 kHz刻みで変化させ計測を行うと，無加圧時の状態
をシミュレーションで得られた値と比較して図 6のような
結果となり，共振点と位相の落ち幅はほぼ一致しているこ
とが見て取れた．
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図 6 シミュレーションと実測の比較

 0
 0.2
 0.4
 0.6
 0.8

 1
 1.2
 1.4
 1.6
 1.8

 2

 0  5  10  15  20  25  30

co
up

lin
g 

co
ef

fic
ie

nt
 k

radius rp [mm]

z = 5

図 7 読み取りコイル半径 rp に対する結合係数 k(rp) のグラフ

4.4 読み取りコイルの設計
読み取りコイルのコイル半径 rp は式 (7)より，rs と読
み取り距離 zを決めたときに kが最大となる値を選択すれ
ばよい．表 1より rs = 15 mm，z = 5 mmなので，このと
きの k(rp)についてのグラフは図 7となる．したがって，
図 7と 15 mm ≤ rp より kを最大にするためには rp = 15

mmとすればよいことがわかる．

5. 評価実験
5.1 生理食塩水上での実験
人体にセンサを貼り付けるという環境を模して実験をす
るため，生理食塩水をプラスチック容器に詰めたものの上
にセンサを貼り付けることで in vitro 実験を行った．生理
食塩水上でセンサ感圧部に 50 gずつ重りを載せて加圧し
たときのインピーダンスの位相の変化を図 8 に示す．ま
た，図 9では図 8から得られた値から共振周波数と圧力の
関係を描画した．このように，4章の設計手法に従うこと
によって人体を模した生理食塩水上でも共振周波数と圧力
が対応付けられ，共振周波数から未知の圧力を測定するこ
とができるとわかる．また，図 9より圧力センサの計測可
能範囲は最大で 30 kPa程度であることが見て取れる．例
として医療用ストッキングの最大着圧が約 7 kPaであるこ
とや，10 kPaから 30 kPaが血圧計の締め付け程度である
ことを考えるとこの計測可能範囲は人体への被服圧を計測
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するに十分であるといえる．

5.2 1個体に関する測定精度
4章で議論した最適なパラメータで設計した圧力センサ
を 1つ作製し，その 1個体の共振周波数と圧力の対応関係
が分かっているときの測定精度について考える．同一セン
サに対して 50 gずつ重りを載せ，共振周波数と圧力の関
係を測定する実験を 5回行った．このときの結果をもとに
各圧力を付加したときのズレを考慮して二次関数でフィッ
ティングしたものを図 10に示す．未知の圧力を求める際
には，フィッティングを行ったこの二次関数の曲線の式を
解くことによって，共振周波数を圧力に変換する．このと
きに求まる圧力がどの程度信頼できるのかを統計的に議論
する．まず実際に測定した共振周波数からフィッティング
曲線によって求めた圧力の推定値と，そのときに実際に加
えていた圧力との差を求める．次にこの差が正規分布に従
うとして，フィッティング曲線を使って圧力を推定したと
きの真の値とのズレの平均値を t検定によって導出する．
このとき，圧力の推定値と真の値との誤差の母平均 µは 95

％信頼区間が −0.42 [kPa] ≤ µ ≤ 0.62 [kPa]であるという
結果を得た．これは 10 kPa程度の圧力が人体に加わって
いる時に人が知覚できる圧力最小変動量である 1 kPaと同
程度の分解能であるため，このセンサを着圧測定に用いる
ことは妥当であるとわかる．
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実験)

図 11 スポーツ用タイツにおける着圧計測風景
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図 12 スポーツ用タイツにおける着圧計測結果

5.3 スポーツ用タイツの着圧計測
実際にスポーツ用タイツを履き，人体に貼り付けた最適
パラメータの圧力センサの共振周波数が服の上から取得で
きるか実験を行った．実験に用いたスポーツ用タイツはワ
コール社が販売する CW-X Generatorという長距離走向
けの締め付けの強いタイプのものである．計測は座った状
態で行い，太腿の中央部の着圧の計測を試みた．計測風景
と計測結果を図 11，12に示す．このように実際の計測で
も共振周波数が読み取れることがわかる．事前にセンサ特
性を取得しておくことで，服の任意に場所の圧力を計測す
ることができるようになる．
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6. おわりに
本論文ではスポーツ用タイツの着圧計測への利用を目的
として，センサに与えられた圧力を無電源・非接触で読み
取り可能な，配線処理不要のプリンタブルパッシブ型圧力
センサの提案を行った．センサの設計としては，人体に貼
り付けて使用する際に起こる，人体が誘電体として作用す
るために圧力との対応関係にある共振周波数の値が変化
してしまうとともに，読み取り精度が悪化するという問題
を解決するため，インピーダンスの位相の落ち込みの鋭さ
である Q∆φ の積分値が圧力変化に対して最大になるよう
なデザインパターンを選択するという手法を提案した．ま
た，その手法を用いてシミュレーションによるパラメータ
の導出とそれを元にしたセンサの実装を行い，人体を模し
た生理食塩水上でも圧力が求められることを明らかにし，
手法の有効性を確認した．また，人体の触圧覚の観点から
この圧力センサが人体の接触圧測定に必要な分解能を有し
ていることを明らかにした．さらに，センサの設計と実装
だけでなく，ベクトル・ネットワーク・アナライザと PC

を連携させることで一連の圧力計測システムを構築し，実
際にスポーツ用タイツの着圧を計測することで実用性を確
認した．
今後の課題は VNAを安価なデバイスに置き換えること
である．共振回路を利用した圧力センサの共振周波数を読
み取る手法や回路の実装方法等に関してはこれまで様々な
研究が行われてきている．例えば，Baoら [9]はインピー
ダンスの位相の落ち込みを読む回路とデータ処理回路で構
成された，低コストで持ち運び可能な測定回路を提案して
いる．この回路は全て一般に売られている ICから構成さ
れており，VNAを用いて計測する場合と比べ格段に安く読
み取り装置を用意することが可能である．このような先行
研究を参考に，本論文で提案したセンサの周波数帯にあっ
た読み取り装置を作製することで本研究の実用性がより向
上すると考えている．
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