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心拍数と呼吸との同期を障害者訓練に活用する検討
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1. はじめに

スマフォ、タブレットPCの拡張としてのウエアラブル

コンピュータの可能性が検討されている。具体的な製品形

状としては、腕時計形と眼鏡形が検討されているようであ

るが、腕時計形の場合はセンサーを用いることにより心拍

数を測定することが可能になる。他方、心拍数は容易に入

手可能な身体情報であり、この情報を用いてその人の心理

状況を知る試みがなされてきた。例えば、当学会の

VMA研究会におけるNTTの研究報告がある[1]。この報告

で紹介された内容は、被験者が緊張状態にあるか、眠気を

催しているかを判別することを試みたものであった。状態

の推定は，特定時間区間における心拍数の平均値や分散値

に加え，直線近似における傾き成分の持続時間や周波数成

分といった時系列的特徴量を用いたSVM（support vec-

tor machine）により行っている。実験の結果，眠気の推

定は74%，緊張の推定は66%で推定が可能であることを確

認したとのことであった。

NTTの研究は会議での応用を想定しているようだが、

教育や訓練にも適用可能であろう。特に視聴覚障害者の職

業教育や訓練において、発言や指示内容が認知されている

か否かの情報は有効であり、心拍数の変化などによりそれ

らが把握できれば、教育や訓練の内容や方法にフィード

バックすることが可能となる。さらに他の障害者、特に発

達障害や高機能障害などの精神機能に関する場合は、言語

によるコミュニケーションが不十分な場合も多いので、心

拍数情報を通じて心理的な状態が多少なりとも把握できれ

ば教育や訓練におけるコミュニケーションにとっては大き

な前進であろう。

しかし、NTTの研究から把握できる状況は、心拍数の

みについてSVMのような高度な統計的な手法を駆使して

も、推定制度のパーセンテージから推察されるとおり心理

状態の版別はかなり大雑把なものでしかない。より正確な
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心理状態把握のためには、心拍数だけでなく別の情報の活

用の可能性を検討する必要がありそうである。そこで考え

られたのが呼吸に関する情報である。

2. 心拍数変化のモデルと呼吸との同期

2.1 要因の分析

呼吸と心拍数は関係があり、意識状態・健康増進などに

関係する。6月末に鎌倉女子大大船キャンパスで開催され

たバイオ・フィードバック・セミナーにおける

UMDNJ（University of Medicine & Dentistry of New

Jersy）の Paul Lehrer教授によるワークショップに参加

してきた。簡単なセンサーで取得される心拍数と呼吸周期

データから、その人の健康状態がある程度診断可能である

とのことで[2]、興味深いワークショップであった。本稿

における検討は、その時の知見に基づいているので先ずは

その概要について紹介する。

心拍変動の要因は多様であるが、1970年代から検討され

ている。例えば、心拍数はストレスで増加するのか、ある

いは低下するのかといったことが検討されたが必ずしも明

確な結果は得られなかった模様である。その後測定器の進

歩と具体的な心拍データの周波数分析から、表1のような

種々の要因が把握された[3]。

表1 心拍変動要因の分析

カテゴリ 周波数 要因

高周波 15～0.4 呼吸性不整脈,迷走神経にる
媒介（迷走神経緊縮・迷走神
経による調整）

低周波 0.4～0.15 交感神経と副交感神経による
制御,圧反射制御

超低周波 0.15～0.003 交感神経による媒介,体温調
節

極低周波 0.003以下 警戒状態

心拍変動は健康な心臓血管系と自律神経調節を反映す

る。ある働きによって心拍が下がれば自律性の反射作用

（ホメオスタシス）はそれを上げる。以上の検討を通じ
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て、心拍変動の要因は、呼吸性の不整脈（RSA：心拍変動

の高周波成分, 迷走神経(副交感神経)の制御）と圧反射

（baroreflex）によることが判明した。さらに圧反射につ

いては、心拍数（heart rate）と血管緊縮(vascular

tone)によることが判明した。

2.2 圧反射によるモデル

図1は、基本的なモデルとして考えられている圧反射シ

ステムの二つの閉ループ系を示している。一つの系は心拍

脳

心拍数（HR）制御系 血管緊縮(VT)制御系圧受容体

血圧（BP）制御系

図1 圧反射システムの二つの閉ループ系モデル

数系であり、もう一つは血管緊縮系である。前者は概略時

間遅れ（時定数）5秒、0.1Hzの共振系であり、後者は概

略時間遅れ15秒、0.03Hzの共振系である。

圧反射は頸動脈洞と大動脈にある伸展受容器によって引

き起こされ、血圧（BP）の調整を行う。図1の左側のルー

プに相当する心拍(HR)圧反射は、血圧が上昇すると心拍

数を低下させ、血圧が低下すると心拍数を増加させる。な

お血圧の上昇は、血量の増大に対応するので、一定量の血

量の供給が必要とすると妥当な関係と言えるであろう。

この機能は心拍変動低周波成分, 交感神経と副交感神経

が関係している。図1の右側のループに相当する血管緊縮

(vasculartone)圧反射は、血圧が上昇すると血管を拡張さ

せ、血圧が低下すると血管を収縮させる。以上は心拍変動

超低周波成分,α交感神経が関係していると言われる。な

お、圧反射は延髄の孤束核によって制御されており、こ

の中枢は大脳辺縁系と直接にやりとりしている。したがっ

て、圧反射活動は情動反応と相互作用があると考えられて

いる[4]。以上のモデルを通じて、下記の結論が得られて

いる。

(1) 心拍変動は心肺系システムを目標としたさまざまな

反射を反映する複雑な変動システムである

(2) 心拍変動は自律神経バランスを反映する

(3) 心拍変動にみられるいくつかの反射は大脳辺縁系と

やりとりをしながら脳によってコントロールされてい

る。これはうつ病、痛み、その他の身体に関連するプ

ロセスを含んでいる。

以上の応用として、心拍変動をコントロールし、呼吸性

不整脈や圧反射を増大させることができれば、身体に関わ

る障害をもつ患者を支援する可能性があるとのことであ

る。

2.3 心拍数と呼吸との同期

先のモデルに基づく実践的な応用として、呼吸を変化さ

せることのより心拍に共鳴現象を生じさせ、体調を整え健

康を増進させ得ることが判明した。レゾナンス(共鳴)周波

数は、個人差があるが呼吸間隔をコントロールすることに

よりその値を把握することが可能である。レゾナンス周波

数の決定のためには、下記の3段階の手順を必要とする。

(1) 低周波成分の現れを見極めるために安静ベースライ

ンをチェックする。

(2) 被験者には心拍のピークと谷の振幅(心拍変動)が最大

になるように、ゆっくりと呼吸をするように指示す

る。

(3) ペース呼吸を行い、レゾナンス(共鳴)周波数を確認す

る。
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なお、以上の手順において、呼吸間隔を一定にするため

に呼吸ペーサーを使用する必要がある。レゾナンス周波数

を決めるために、その前後で呼吸数を変化させる。例え

ば、4.5/minから6.5/minの間でペース呼吸（一定間隔の呼

吸）を0.5/min刻みで増やしていく方法が考えられる。正

確な値を把握するためには、レゾナンス周波数でのペース

呼吸を練習し、その感覚を体得する必要がある。

表2は、ある被験者のデータを示している。ペース呼吸

を6.0/minから0.5/min刻みに4.0/minまで変化させた場合

であるが、4.5/minの場合に振幅が最大になっている。こ

のことから、この被験者のレゾナンス周波数のペース呼吸

は、4.5/minであることが分かる。

表2 レゾナンス周波数の測定例

項番 ペース呼吸 パワースペクトル最大値

1 6.0 /min 390 msec/Hz

2 5.5 /min 390 msec/Hz

3 5.0 /min 690 msec/Hz

4 4.5 /min 910 msec/Hz

5 4.0 /min 350 msec/Hz

心拍データの波形の増幅度と位相を、ペース呼吸を横軸

に取ってプロットしたデータを図2に示す。このグラフ

図2 心拍変動の呼吸頻度に対する伝達関数

は、心拍変動の呼吸頻度に対する伝達関数であるが、

0.08Hzあたりで心拍変動は最大になり、0.09Hzあたりで

に位相は0になっている。おそらくは位相が0の場合に共鳴

していると考えられるので、この図の被験者は、0.08～

0.09Hzの呼吸数で共鳴を生じていると言えるであろう。

2.4 血管緊縮と呼吸との同期

前項の心拍数制御系の共鳴は、表1における超低周波域

の現象であるが、血管緊縮運動制御に関わる極低周波帯域

に生じる共鳴も呼吸などにより随意的に刺激・制御は、新

しいバイオフィードバック研究の道筋を開く可能性があ

る。0.03 Hzの心臓血管系は、不快な刺激音や強い情動価

値をもった刺激により共鳴を生じさせることが観測されて

いる。なお、0.03Hzの共鳴は、は33秒の長さの変動に対

応する。臨済宗の禅僧が行う丹田呼吸は、毎分1回程度で

あり血管緊縮による共鳴の効果を活用している可能性があ

るとのことである。

2.5 心拍数変化と呼吸に関するまとめ

以上の呼吸回数と心拍数変化を活用する手法について総

括すると以下のようになる。

1) 心拍変動の要因である圧反射システムは、心拍数系と

血管緊縮系の二つの閉ループ系により構成される。

2) 圧反射システムの特性によってもたらされる4.5～ 6.5

(times/min)の個人特有の共鳴周波数がある。

3) 心拍変動バイオフィードバックは圧反射を刺激し、安

静時の圧反射感度をより高めるように鍛錬可能であ

る。
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4)共鳴周波数の呼吸は呼吸効率を高めている。

5) 呼吸以外の方法でもこのシステムを刺激することがで

きる。

6)この他にも0.03 Hz以下のの刺激による心血管系に対

する共鳴がある

以上から、被験者の健康状態や心理状態の把握に心拍情

報を活用するよりは、呼吸のコントロールを活用して健康

状態や心理状態を前向きに改善していく手法に着目する方

が現実的な問題解決につながる示唆が得られたと考え以下

の検討を試みた。

3. 心臓血管系の等価回路によるモデル化

3.1 心臓の負荷としてのウインドケッセルモデル

具体的なモデルを検討したいと考えるが、その出発点

は、図1の圧反射システムの二つの閉ループ系と考えられ

る。この系は、抽象化された概念モデルであるために、こ

の概念を具体的な物理的なモデルにブレークダウンするこ

とが望まれる。そのためには、血流や血圧さらには血管の

インピーダンス等を定量的に論じられるようなモデルが必

要となる。そのような心臓血管系の分かりやすい単純なモ

デルとしてはウインドケッセルの3要素モデルが挙げられ

る。これは図3のように、心臓への負荷としての血管系を

L,R,Cの3要素で代表して記述する単純なモデルであるが心

臓への負荷の記述のために広範に用いられている[5]。

L

RC

心臓

図3 ウインドケッセルの3要素モデル

3.2 ウインドケッセルモデルの拡張

ウインドケッセルモデルの拡張としては、図4のように

血管の動脈を分布定数による管路と見なし、終端をウイン

ドケッセルの3要素モデルで扱う手法もある。この手法は

心拍のパルス周期と同期（共鳴）するような血管系の動的

な特性やインピーダンスを論じる場合に有効に用いられる

[6]。

図4 動脈血管を分布定数系として扱うウインドケッセル拡張モデル

なお、ウインドケッセルモデルもその拡張モデルも、基

本的には心臓を単一の血圧パルス原としてとらえ、血管系

を容量や抵抗、慣性といったインピーダンス負荷として扱

う。要するに心臓は図5に示すようなポンプであり、静脈

から還流される前負荷と心拍により出力される血流パルス

が出力する後負荷があるというモデルである[7]。

これらのモデルでは、心拍として出力されるパルス波が

動脈を伝達して後負荷として末梢血管に到達し、静脈を経

由して前負荷として心臓に還流することを説明する。この

モデルと図1を対比すると、図1の右側の閉ループ（血管緊

縮系）が図5の後負荷と前負荷に相当することになる。他

前負荷
（静脈還
流量）

後負荷
（末梢血
管抵抗）

心臓
収縮性
心拍数

心拍出量

図5 心臓のポンプ作用のモデル図
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方図1の左側の閉ループ（心拍系）は心臓の内部的なもの

となり、明確ではない。より詳細で具体的なモデルが欲し

いと考えたのであるが、富岡和人氏（A LIFE COM.バイ

オ研究室）による適格なモデルを見つけることができた。

3.3 富岡モデル

図6は、富岡和人氏のモデル[8]に基づく心臓血管系のモ

デルを示す。富岡氏のモデルは、接地部（アース）を中心

r1 r2 r3 r4 r5
g1 g2 g3 g4

C1 C2 C3 C4 C5 C6

p1 p2

Pf1 Pf2

図6 富岡モデルを簡略化した心臓の集中定数系モデル

r6

にした円周で示した回路になっていて、一般の回路に慣れ

た目には分かりにくいので、一般的な回路図のようにアー

スを下線で示している。さらに富岡氏のモデルでは、肺と

末梢血管への負荷の部分をΠ（パイ）形回路とした冗長性

が見られるので、それを図6ではT形回路に変換し単純化

している。

図6の等価回路モデルでは、血流は電流に、血圧は電圧

に対応付けられている。抵抗成分（r1～r6）は、血流への

抵抗成分であり、容量成分（C1～C6）は心臓や血管の弾

力性（コンプライアンス）である。スイッチ（g1～g4）は

弁を意味している。図6は、左から静脈流を受け入れ、右

に動脈流を出力するモデルである。C1は右心房のコンプ

ライアンス、g1は三尖弁（入口弁）である。g2は肺動脈弁

（出口弁）である。p1は、右心室の内圧でC2は右心室の

コンプライアンスである。Pf1は右心室の内圧を外部の影

響から保持するプレッシャフォロワ要素である。C3は、

肺循環における血流路のコンプライアンス、r2・r3は肺循

環における血流抵抗である。

C4は左心房のコンプライアンス、g3は僧帽弁（入口

弁）、g4は大動脈弁（出口弁）である。p2は、左心室の内

圧でC5は左心室のコンプライアンスである。Pf2は左心室

の内圧を保持させるプレッシャフォロワ要素である。C6

は体循環におけるコンプライアンス、r5・r6は体循環にお

ける血流抵抗である。なお、C1, C2, C4, C5において矢印

が付されているのは、コンプライアンスが可変パラメータ

であることを意味している。このパラメータは脳神経から

の命令による可変量である。なお、p1,p2,Pf1,Pf2も脳神

経からの命令による可変量である。

図1と図6とを対比させると、下記のようになる。

(1) 図1の左側のループは、図6のr2, r3, C3で構成される

肺循環の負荷に対応する。

(2) 図1の右側のループは、図6のr5, r6, C6で構成される

血管緊縮系の負荷に対応する。

(3) 図1の圧受容体は、図6のp1, p2の右心室、左心室の

内圧に対応する。

(4) 図1の血圧制御系は、図6のPf1, Pf2の右心室、左心

室におけるプレッシャフォロワ要素に対応する。

(5) 図6のC1, C2, C4, C5のコンプライアンス量および、

p1, p2の右心室と左心室における内圧、Pf1, Pf2の右

心室・左心室に付随するプレッシャフォロワ要素は、

脳からの意識・無意識によるコントロールを受けるた

め図1の脳の部分に対応する要素でもある。

以上のように、図1と図6とは明確に対応し、図1の概念

的なモデルは図6の等価回路モデルとして具体化すること

が可能である。プレッシャフォロワとは、血圧の出力イン

ピーダンスを下げるための仕掛けである。すなわち、肺循

環においても、血管緊縮系においても、負荷の変動に応じ

て血圧が大きく変動しないためのメカニズムで、一種のネ

ガティブ・フィードバックである。この概念は電子回路的

には古典的なもので、真空管におけるカソードフォロア回

路、トランジスタにおけるエミッターフォロア回路として
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使用されていた。このモデルでは増幅素子として演算増幅

器（オペアンプ）が使用されている。

3.4 共鳴現象への適用

図6のモデルで共鳴現象を分析するには、若干の問題が

ある。というのは、富岡モデルでは血流の質量による慣性

効果が含まれていないためである。血流の慣性効果を考慮

すると、図の抵抗成分に、慣性項としてのインダクタンス

を付与する必要がある。図7は、図6のモデルの肺循環系部

分について慣性項のL2～L4を加えたモデルである。

p1 p2

Pf1 Pf2

C2 C3 C4 C5

g2 r2 L2 r3 L3 r4 L4 g3

図7 図6の肺循環系部分について慣性項を加えた等価回路モデル

i2 i3 i4

図7の回路について、キルヒホッフの法則を適用すると

下記のようになる。

q2/C2 + r2・i2 + L2・(di2/dt)＋(q2 − q3)/C3=0

(q2 − q3)/C3 + r3・i3 + L3・(di3/dt)＋(q3 − q4)/C4=0

(q3 − q4)/C4 + r4・i4 + L4・(di4/dt)＋q4/C5=0

なお、q2～q4は、i2～i4に対応する電荷で、下記の関係

により示される。

dq2/dt = i2

dq3/dt = i3

dq4/dt = i4

以上の6式の関係を整理すると下記のように連立1階微分

方程式として記述される

di2/dt = {q2/C2 + r2・i2＋(q2 − q3)/C3} / L2

di3/dt = {(q2 − q3)/C3 + r3・i3 +(q3 − q4)/C4} / L3

di4/dt = {(q3 − q4)/C4 + r4・i4 +q4/C5} / L4

以上において、ベクトル、q=（q2, q3, q4, i2, i3, i4）とす

ると、上記の連立1階微分方程式は、下記のベクトル・マ

トリクス微分方程式で記述される。

dq/dt= B q

具体的にベクトル・マトリクス表示すると図8のように

なる。

図8におけるマトリクスBは、系の状態マトリクスで

あり、ジョルダンの標準形を用いて対角化することが可能

である。線形解析により対角化された条件下でのベクトル

（固有ベクトル）に対応した固有値が得られるが、その最

小値が最小の固有振動数に対応する。その振動数が図1に

おける心拍数制御系の共鳴周波数に対応すると考えられ

る。

4. 教育訓練システムへの適用

4.1 プログラム階層構造

スマフォやタブレットPCを教育・訓練に活用する試み

は多方面で取り組まれているが、身体情報を収集してそれ

をフィードバックして活用する場面は少ないと思われる。

だが今後、ウエアラブル・コンピュータが普及すると、そ

のような可能性が増大すると考えられ、手始めに収集を試

みられるのが心拍情報であろう。

そのようなバイオフィードバックシステムの相互運用ア

プリケーションの構築のためには、センサー、データ収集

デバイスから、個々人の情報レベル、社会的な枠組みまで

を包含する標準化の枠組みを構築することが必要であろ
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0 0 0 1 0 0

0 0 0 0 1 0

0 0 0 0 0 1

(1/C2 − 1/C3) 1/C3 0 r2 0 0

1/C3 (1/C3 − 1/C4) − 1/C4 0 r3 0

0 1/C4 (1/C5− 1/C4) 0 0 r4

q2

q3

q4

i2

i3

i4

d/dt = （q2, q3, q4, i2, i3, i4）

図8 連立微分方程式のベクトル・マトリクス表示

う。先の年次大会の企画セッションにおいて、図9に示す

基本的な構想を述べたが[9]、今回のサービスについて

も、その枠組みで考える必要がある。

図9 身体情報活用の相互運用階層モデル

下層から、センシング層、デジタルデバイス層、ICT

層、人間要因層、社会的枠組層として構成される。センシ

ング層は、物理信号を電気信号に変換する機能を持つ層で

ある。デジタルデバイス層は、電気信号をデジタル化して

情報処理を可能とする層で、ICT層は、インターネットを

包含する情報通信処理層であり、下位の電子デバイス層と

はUSB のような標準的なプロトコルでインタフェースさ

れる。人間要因の層は、利用者アプリケーション・プログ

ラムそのものであり、スマフォやPC上で利用者が使用す

るコンピュータ機能である。さらに上位の社会的枠組の層

は、社会的な組織が個々人を利用者として提供するサービ

スの枠組みであり、今日ではWebサイトを経由してデー

タベースを活用・管理するアプリケーションの枠組みであ

る。従来から話題になっている、SNS、CRMといった

サービス分野に近く、ビッグデータと呼ばれる大量データ

の選択や最適化のようなカテゴリを包含する。

先に述べた心拍数と呼吸を同期させて教育・訓練を支援

するようなシステムの場合には、下記のような構成になる

と思われる。

(1) センシング層

腕時計形コンピュータだと時計バンドに相当する部分に

センサーを装着し心拍を取得することになる。耳たぶにセ

ンサーを装着し、スマフォやPCに接続する方法も考えら

れる。

(2) デジタルデバイス層

センサー入力をデジタル化してUSBのような標準インタ

フェースとプロトコルでスマフォやPCに取り付ける機器

である。腕時計形コンピュータだと内蔵されることにな

る。

(3) ICT層

スマフォ・PC上のデバイス寄りのアプリケーション

で、心拍数や波形の表示、ペース呼吸のための指示、それ

らの操作のインタフェースなどの機能を提供する。

(4) 人間要因層

教育・訓練サービスや医療・健康サービスに関して個人

の実時間的な情報の履歴管理、オフラインでのサービス機

能を提供する。

(5) 社会的枠組層

ネットワーク上のデータベースやWebを活用するサービ

ス。
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4.2 心拍と呼吸のシミュレーション

実用的なシステムを構築する上で鍵となるのは、心拍数

をモニターしながらペース呼吸を支援する機能とその

ヒューマンインタフェースであろう。この機能について

は、”emWaveDesktop”という専用のデバイスを用いる専

用のアプリケーションソフトが既に販売されている[10]。

要するにこの機能を心拍デバイスとスマフォ、又は腕時計

形のウエアラブルコンピュータに実装することが当面の狙

いということになる。

emWave Desktopの中身は不明であるが、ペース呼吸に

対応した心拍データの振幅を記録し、得られたデータを外

挿・内挿することにより、最大振幅におけるペース呼吸値

を設定するものであろうと考えられる。だがより優れた機

能を実現するためには、より厳密なモデルに基づくデータ

処理を行うことが望まれ、その手法として3章の等価回路

モデルの検討を試みている。

表2と図2から得られたレゾナンス周波数に対応するペー

ス呼吸は、図1の心拍数制御系（左側）の共鳴に対応する

もので、これは図7に示した心臓の肺循環系モデルに対す

る動作機構に関係すると考えられる。emWave Desktop

も、このアプリケーションであが、これらの高機能化のた

めには、図7における肺による呼吸と心臓の機能をさらに

実験的に検証しモデルを精密化することが望まれる。

5. 考察

本研究の狙いは、元々障害者の教育・訓練に心拍データ

が活用できないかという素朴なものであったが、心拍のモ

デル化を試みる過程でより基礎的な分野に入り込んでし

まった感がある。バイオフィードバックに関する

UMDNJ（University of Medicine & Dentistry of New

Jersy）の Paul Lehrer教授のワークショップにおける検

討内容は、非線形振動モデルの観点で興味深いものであっ

た。Paul Lehrer教授に、図1のモデルに基づきコン

ピュータ・シミュレーションを通じて検討する方法がある

のではないかと質問したのであるが、Lehrer教授の周辺で

はうまく行ってないので検討してはいないとの回答であっ

た。なお、今後の研究手法としては十分可能性があり、関

心を持つならぜひ試みて欲しいとのことであった。

そのアドバイスに基づき漠然と考えたのは、自励振動の

系に対して外力を強制するモデルである。いわゆる強制自

励系の振舞いの問題で、ファン・デル・ポール方程式に関

しては引っ込み現象をはじめとしてかなり研究が行われて

いるはずである。心拍を自励振動と捉え、ペース呼吸を外

力により強制するモデルとして扱えば、強制自励系の研究

成果を活用して容易にモデル化が可能ではないかと考えた

のである。

しかし、ファン・デル・ポール方程式の強制自励系は、

自励振動数よりは高い周波数による加振の検討が大半であ

り、今回のように自励振動数（心拍数）よりは低い周波数

（ペース呼吸）で加振するような場合については系統的な

検討は行われていないようであった。

そこで、生体の要素モデルをコンピュータ表現化する手

法について調査してみた[11][12]。工学系のモデル化手法

に譬えると有限要素法のようなアプローチであるが、デー

タが微細すぎて心拍と呼吸の共鳴現象の検討などには不適

合であった。そのような過程で見つけたのがA LIFE

COM. バイオ研究室の富岡和人氏の研究内容である。富

岡和人氏のモデルは、心臓と肺、血管の動作を集中定数系

で扱うもので、電気回路における等価回路手法を活用する

ものである。この手法は、機械系の電気回路アナロジと類

似で、自動制御分野などで活用される方法である。このよ

うなモデルを生体機能の定性的な分析に活用するのは興味

深いと思う。ただし、私から見ると富岡氏のモデルは静的

な負荷に関しては冗長さが残存するので、さらに単純化し

た。

さらに富岡氏のモデルは、血流に対応する慣性項を含ん

でいないので、それを補うモデルを考えた。一応この手法

を用いることに寄り、Paul Lehrer教授のペース呼吸に基

づく心拍の共鳴現象のシミュレーションモデルの検討が可

能になった。さらに、本校（職業大）の不破先生からウイ

ンドケッセルモデルに関するアドバイスをいただき、従来

検討されてきたモデルと富岡モデルとの間の関係も把握す

ることができた。図1の右の血管収縮のループについて

は、ウインドケッセル拡張モデルに基づく図4のようなア

プローチでモデル化が可能と思われる。

6. おわりに

以上検討の端緒に過ぎないが、Paul Lehrer教授が明ら

かにした心拍とペース呼吸の共鳴現象について、富岡和人

氏の集中定数モデルを基本にして解析し、連立微分方程式

の固有値解析に基づく共鳴現象の解析への方向付けを明ら

かにできたと考える。富岡和人氏のモデルに慣性項を追加

した集中定数モデルの妥当性が確認できれば、このモデル

を用いて共鳴現象をもたらすペース呼吸をガイドすること

が可能になる。そのようなサービスを通じて、障害者の教
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育・訓練の新たな手法を開拓することが可能になれば素晴

らしいと考える。最後に本稿を執筆するにあたり、心臓血

管系モデルについての情報をご提供いただいた職業能力開

発総合大学校心身管理ユニットの不破輝彦先生に感謝しま

す。またこの検討は、本校のユニバーサル支援ユニットの

伊東久美子先生のグループにおける研究の一環として進め

られたものであり、このような機会を頂いたことに関して

伊東先生ならびに関係者の方々に御礼申し上げます。
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