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第1章

1．1　研究背景

　経済産業省から2006年4月に発表された人間生活技術戦略における目的の

一っとして，健康寿命80歳の実現があげられている。この実現のための研究

開発ロードマップの中に，目常生活における生理変化の手軽なモニタリング技

術の開発があげられている。現状の生体状態のモニタリング装置は，臨床にお

けるベッドサイドモニタリング装置が主であり，ストレス度，生体負担度，自

律神経活動バランス，睡眠状態などを日常生活を妨げることなく，簡便にモニ

タリングする装置の例は非常に少ない。
’
ス
ト レス社会といわれる現在，我々は目常生活の中で様々なストレスを受け

ている。ストレスはヒトに精神的な障害を与えるだけでなく，自律神経活動な

どにも悪影響をあたえ，不眠症や自律神経失調症などの疾病を引き起こし，さ

らに症状が悪化すると過労死などを引き起こす危険性もある（1）。目常的な健康

管理のためにも自身の生体状態を認識することは重要である。

　生体情報工学の分野では，脳波，心拍，血圧，筋電図，発汗量などを用いて

精神作業時の生体負担度，作業中の緊張感や作業への集中，眠気，自律神経活

動などを評価している（2）。特に心拍変動時系列は，脳波や筋電図，発汗量など

の生体信号に比べてノイズが少なく携帯型心拍計によって24時間無負担・無

拘束で連続的に容易に測定を行うことができる。、また，作業中や自動車運転中

でも測定できる。現在，心電計は信号をそのまま測定記録するものが多く，自

律神経機能や生体負担度を実時問かつ個人差を考慮せずに推定する機能，およ

び，推定結果を連続的に提示するモニタリング機能を備えた装置例は殆んど認

められない。従来のホルタ心電計の場合，終目記録した心電図を被測定者が参

照することはできず，専門家や自動解析装置の診断結果を後目得ることになる。

従って，心拍変動時系列から推定される自律神経バランス，作業に対する生体

負担度や集中度低下，覚醒度低下などを連続的に評価提示することにより，生

活習慣病患者の目常的な健康管理，労働による過労防止や事故軽減1こ貢献でき

1



ると考えられる。

1．2研究目的

　現状の心拍変動時系列解析の研究ではフーリエ変換，ARモデル，ウェーブ

レッ．ト変換などを用いて，オフライン処理で周波数シパワースペクトルから生

体状態を評価する研究が多く（3），それに対して結果を連続的に出力して評価す

る研究は行われていない。

従って，生体状態の連続評価は目常生活中の健康管理や高齢社会の健康な生

活の維持，あるいは医療機関での実験や生体計測を支援するために不可欠な技

術である。

　そのため，本研究では，簡便に算出できる心拍変動指標を提案して，目常生

活における，覚醒・睡眠の呼吸状態，精神ストレス状態，リラックス状態など

の生体状態を連続評価するモニタリング手法の開発および医学実験へのモニ

タリング装置の適用を目的とする。

1．3論文構成

　本論文では心拍変動時系列から簡便に算出できる心拍変動指標を提案して，・

生体状態の連続評価するモニタリング装置の開発とその応用について記述する。

　まず，第2章は心拍変動時系列の極値の個数に基いた高速かつ簡易的に周波数

を連続算出する手法の提案を行った。また，心拍変動を模擬したシミュレーシ

ョン時系列を多数用いて提案手法の特性および精度評価と，連続算出するため

の最適窓幅の検討を行った。

　第3章は，第2で提案した周波数の連続算出アルゴリズムを用いて心拍変動時

系列から，覚醒時，睡眠時および息止め時の呼吸状態を連続推定した。また，

心拍のように簡易的に測定できる脈波の利用も試みた。

　第4章は，複数の心拍変動指標を用いて，暗算による精神ストレス時とリラ

クゼーション映像視聴によるリラジクス時におけるストレス・リラクゼーショ
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ン連続判定の研究を行った。被験者26名の各状態のデータを用いて心拍変動

指標の数値結果およびアンケートによる主観評価の結果から，生体状態の判定

閾値を算出した。また，結果を出力する提示装置の作製も行った。

　第5章は，これまで提案してきた手法を宇宙医学実験へ応用七た。この研究

は過重力負荷時の自律神経活動バラン・スの乱れから生ずる失神を，心拍変動時

系列から予測する手法を開発したものである。ここでは，心拍変動に現れる変

動の乱れを定量的に評価する指標を提案し，それによる失神の予測精度につい

て述べる。

　以上から本研究で提案した心拍変動指標と生体状態の連続モニタリン！グ技

術の有用性を確認し，結論を提示する。

1’．4心拍変動時系列

　心拍は心臓が収縮・拡張する際の鼓動をいい，そのリズムは規則正しいリズ

ムを刻んでいるのではなく，一拍一拍の拍動間隔のリズムは長くなったり短く

なったりしている。これは，拍動間隔が交感神経，副交感神経によって調節さ

れて異なった固有の周期をもつ結果，拍動間隔が複雑に変化する（4）。

この拍動間隔は心電図を用いて測定する。心電図は図1に示すように，心房筋

の興奮に伴うP波，心室筋の興奮によるQRS波，および、・心室筋の回復によ

る丁波からなっている（5）。R波が最も大きなピーク波で抽出しやすく，このR

波とR波の問隔を連続的に時系列にしたものを心拍変動時系列あるいはR－R

間隔時系列という（図2）。心拍変動時系列は縦軸が拍動間隔の時間，横軸が

拍動間隔時間の累積となる。心拍変動時系列は規則的に変動する線形成分と不

規則的に変動する非線形成分から構成される。線形成分には血圧調節機能によ

る約0．1Hzの周波数成分と呼吸の影響による約0．25Hzの周波数成分が顕著に

見られる。非線形成分はホワイ．トノイズとなっている。この心拍変動時系列は，

脳波や筋電図，発汗量などの生体信号に比べてノイズが少なく24時間連続的

に容易に測定を行うことができる。
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1．5使用機器

①携帯型心電計LRR－03（GMS）

図3．携帯型心電計

心拍数表示：検出感度／0．3～10mv

表示範囲：0～240回／分

RR間隔表示：計測範囲／200～4096ms（1ミリ単位）

処理データメモリ数：300000RR

サイズ：h90×w135×d35mm

重量：300g

電源：単三電池2本
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②携帯型心電計s810i（polar社）

図4．携帯型心電計（ワイヤレス式）

IrDa：赤外線通信機能を使用し，パソコンにデータを転送できる

R－R間隔計測：心臓の拍動の問隔を1／1000秒単位で計測

Multiphase　Exercise　Profile：インターバルトレーニングなどのメニューが細

かく設定でき，トレーニングの段階ごとの，時間，目標心拍数が設定可能

ワイヤレス心拍数計測

目標心拍数設定（1拍単位）

回復心拍数基準設定（時間／心拍数）

インターバル基準設定（時問／心拍数）

目標心拍数内／以上／以下でのトレーニング時間記録

平均／最大／最小心拍数（トレーニング時間）記録

トレーニング中の累計カロリー消費量記録

時刻／日付／アラーム

バックライト機能
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③加速度脈波測定システムArtett（セテイ株式会社）

嶺

図5．脈波測定器

センサー方式：赤外光センサ，反射型

中心波長：940nm

増幅回路出力最大振幅：土3．3V

直流カット時定数：1．5秒

AD変換変換周波数：1000回／秒

分解能：3．23mV／digit

インターフェイス方式：USBVer．1．1

電源：バスパワード60mA

USBケーブルA－Bタイプ0．9m

フィルター処理方式：ソフトウェアによるデジタルフィルター

遮断周波数：一6dBat20Hz

電源周波数除去率：60dB以上

電撃防護形式クラスII機器

第三種医療機器製造販売業許可番号27B3×90003

定格電圧AC100V

定格電力68VA

定格周波数50／60Hz

対応OS　Windows98SE／2000
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④データレコーダPC216A　（SONY）

図6．データレコーダ

倍速PCMデータレコーダ：2／4／8／16ch，DATテープ

周波数特性：DC～5kHz（倍速16ch時），S／N：78dB

入力：土0．5／1／2／5／10／20Vp，出力：±1～5Vp

電源：AC100V～240V，DC12～28V，PPC×32接続32ch可，6時間テープ可
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第2章 心拍変動時系列の極値の個数に基く生体状態評価指

標と周波数連続算出法の提案

2．1　緒言

　心拍変動時系列の時間変動を定量的に表す心拍変動指標は自律神経機能，生

体負担度，疲労，眠気や作業への集中度などの評価といった広範な応用が行わ

れている（2）。心拍変動指標は統計指標，時間領域指標，および，周波数領域指

標に分類することができる。統計指標は，ヒストグラムやローレンツプロット

（6）を作成し定量化するものであり，24時間ホルター心電図など長時間データ

解析に用いられることが多い（7）。時間領域指標は，時系列の平均値，標準偏差

などを求めるもので，代表的なものとして平均心拍数や変動係数などがある。

これらは，算出を簡便に行うことができ，，平均心拍数による運動負揖評価，変

動係数による糖尿病患者の自律神経機能評価などの応用実績がある。周波数領

域指標は，時系列のパワースペク、ト！レ密度関数に基き算出するものが多く，代

表的なものとして，パワースペクトルの0．04～0．151｛zのパワー（LFP：Low

Frequency　Component），0．15～0．4Hzのパワー　（HFP：High　Frequency

Component）を利用する（3）。HFPは副交感神経活動を反映し，LFPとHFPの

比（LFP／HFP）は交感神経活動に関連するといった報告も多く（8），自律神経

活動バランスの指標として臨床のみならず，人間工学など広範な分野で利用さ

れている（2）。

　目常的に利用する健康機器等で個人差を除去するためには，測定対象者の複

数回に渡る異なる状態での測定値の平均値や標準偏差を用いた標準化が必要

となる。これは，即座に結果が得られない，あるいは，ある個人にカスタマイ

ズされた機器は別の個人で利用できないなどの不都合が生じる。従って，健康

機器などの応用において個人差を除去するための標準化処理を必要としない

指標が望まれる。

　本章では，生体状態を高速連続評価することを目指し，簡便なアルゴリズム

で算出する時間領域の心拍変動指標の提案を行う。この指標は心拍変動時系列
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の極値の個数と拍数の比率を求めるものであり，平均心拍数と時系列の周波数

に関連する指標である。提案指標の性質を 心拍変動時系列を模擬したシミュレ

ーション時系列を用いて確認した。また，実測心拍変動時系列を用いて，従来

から用いられている心拍変動指標であるHR，且FPと提案指標との比較を行い，

提案指標が自律神経機能評価や生体状態評価に適用できる可能性を示す。また，

極値の個数から時系列の周波数を高速連続算出する方法を提案し，従来の周波

数算出法のARモデルと精度比較を行った。

2．2　提案指標NEP

　提案指標は，心拍変動時系’列の極値の個数とデータ数との比率として，（1）

式のように定義する．この指標は極値を示す、点（ExtremeP。int）の個数に関

連するため，以降，NEP（N’umberofExtremePoint）と表記する。ここで，

E（乞）は心拍変動時系列で単位はms，ηは全データ数，箔は丑（宏）が極値

を示す点であるかどうかを判定する変数である。

　　　　　　　　　　η一1雁P一（η些2）身

ただし，

　　Z＝1　｛刃（f）一」配（卜1）｝・｛E（乞＋1）一丑（乞）｝＜O

　　Zニ0　｛丑（i）一E（乞一1）｝・｛π（f＋1）一丑（f）｝≧0

（1）

　解析対象としている心拍変動時系列にはLF領域とH甘領域に各々1成分ず

つの主要2成分が含まれている（3）。仰臥位や座位リラクゼーション状態時など

の副交感神経活動優位時には，HF領域の変動のみが顕著に現れ，LF領域の変

動は消失する。そこで，心拍変動時系列に単独の周波数成分のみが含まれてい

ると仮定すれば，NEPは周被数∫（Hz）と平均心拍数HR（beats／min）を用い

て（2）式で表記できる。従って，提案指標は時系列の周波数と平均心拍数の

両方に関連すると考えられる。また，データ数で除しているため，平均心拍数
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に見られる個人差や個人内変動の影響を除去することができると考えられる。

Extre血eP・intの個教につレ・て・従来時系列の定常検定に利用されている（9）・しかし・

心拍変動性指標としての利用，心拍数との比率を求め個人差に配慮した指標としての利用

例は報告されていない。

亙EP＿∫×60×2

　　　　（HR－2）
（2）

　ここで，HR＝60000（ms）／心拍変動時系列の平均値（ms）で与えられる。

2．3　シミュレーション時系列を用いたNEP特性の評価

2．3．1　シミュレーション時系列の作成

時系列の周波数変化，心拍数の変化，および振幅の変化がNEPに及ぼす影

響を確認するため，心拍変動時系列を模擬したシミュレーション時系列を作成

し、た。

　まず，（3）式に示す単一周波数時系列を作成した。時系列長は180秒，サン

プリング間隔」6は60／HRとした。周波数は∫＝0．1，0．2，0．25，0．3Hz，

平均心拍数HR＝60，70，80beats／min，と決定した（全12種類〉。

　　E（乞）＝オ伽（2π∫図6）＋（60000／亙R）　　　　　　　　　（3）

次に，（4）式に示す合成周波数成分時系列を作成し，周波数を五＝0．1且z，∫H

＝0．2，0．25，0．3Hz，ERニ60，70，80beats／minと決定した。

　　丑（乞）＝β伽（2π五超6＋φ・）＋015i刀（2π血超6＋φ2）＋（60000／丑丑）（4）

　一般に，心拍変動時系列の変動係数は，若年健常者の安静時では10～13％の

値となり，緊張など生体に負担がかかると値が小さくなる（10）。そのため，振幅
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．4．jg，0は変動係数が約10％になるように決定した。変動係数は，時系列の

標準偏差を平均値で除した値である。また，初期位相をφ1，φ2（rad）とし

た。ここで，初期位相は正規乱数で決定した。

　実測の心拍変動時系列のパワースペクトルにおいて，交感神経活動優位の状

態では0．15Hz～0．4且zの高周波パワーが消失し0．1Hz付近の低周波パワーが

顕著に現れ，副交感神経活動優位の状態では低周波パワーよりも高周波パワー

の方が顕著に現れることが報告されている（3）。従って，ここでのシミュレーシ

ョンでは副交感神経活動優位の状態を仮定して，（4）式の振幅BをCの0．1倍，

0．3倍，0．5倍，0．7倍したもの，および交感神経活動優位の状態を仮定して，

振幅CをBの0．1倍，0．3倍，0．5倍，0．7倍に変化させた時系列を72種類作

成した。

2．3．2　N：EPの特性

　表1（a）は単一周波数時系列におけるNEPの値である。周波数が一定の場

合，平均心拍数が大きくなるとNEPは減少し，平均心．拍数が一定の場合，

周波数が高くなるとNEPは増加する。各々のNEP検出精度の平均値は98．0％，

97．1％，97．0％，　97．1％となった。

　ここで，検出精度は（5）式で求めた。

　　100一｛l　NEPt－NEP、1×100／NEPt｝　（％）　　　　　　　　　　　　　（5）

　　ただし，NEPt：理論値，：NEPs：シミュレーション値

　時系列の周波数が高くなると極値の個数が増加するので，NEPは増加する。

時系列の周波数が一定であれば，心拍数が高くなると分母のデータ数が増加し

NEPは減少する。
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~: l. NEP~~'[~l~ 

( a) 

(b) BX0.1 

(d) BX0.5 

(c) BX0.3 

(e) BX0.7 
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(f) CX0.1 

(h) CX0.5 

(g) CX0.3 

(i) CX0.7 
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表1（b），（c），（d）∫（e）はそれぞれ（4）式に示す合成周波数時系列の五

の振幅2を0．1倍，0．3倍，0．5倍，0．7倍にした場合，すなわち副交感神経活

動優位の状態を仮定したときのNEPの変化である。この状態では，NEPは五

の振幅に関わらず血の極値の個数すなわち血の周波数の大きさにより決定さ

れる。

表1（f），（9），（h），（i）はそれぞれ（4）式に示す合成周波数時系列の血．

の振幅Cを0．1倍，0．3倍，0．5倍，0．7倍にした場合，すなわち交感神経活動

優位の状態を仮定したときのNEPの変化である。交感神経活動優位の状態と

仮定される場合，血の振幅が大きくなるにつれて，高い周波数の極値の影響を

受けることが確認できる。

　また，位相変動関係なく振幅の大きい成分のNEPとほぼ等しい値になる。、

2．4　：NEPを自律神経活動評価へ適用

　実測心拍変動時系列からNEPと従来の心拍変動時系列解析に用いられて

きた指標を算出し，自律神経機能や生体状態評価への適用の可能性を述べる。

2．4．1　実験方法

　実験では，水平仰臥位および立位における心電図を測定した。被験者数は，

健常男性8名，20．5±1．1歳（平均±標準偏差），実験前目の夜からカフェイン，

アルコール，たばこ等の刺激物の摂取，および，直前の食事をひかえた。実験

は名古屋市立大学で行った。・心電図測定は，三点胸部誘導法により，心電図ア

ンプ（多用途アンプSINACT：NECメデイカル製）で連続測定し，データレ
　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　◎
コーダ（SONYPC216A，ソニーマグネスケール）に記録した。

　測定中の呼吸統制は，水平仰．臥位では12回／分（0．2Hz），15回／分（0．251｛z），

18回／分（0．3Hz），統制無しの4種類とした。立位では12回／分（0．2Hz）と

統制無しの2種類とした。

　実験プロトコルは，心電図と呼吸を安定させるため実験に先立ち仰臥位で

10分間安静にさせた後，仰臥位における4種類の呼吸統制を各々3分間ずつ測
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定し，その後，開眼で立位姿勢を3分間保持した後，2種類の呼吸統制法で各々

3分間ずっ測定を行った。・測定した心電図は，BIMUTAS（キッセイコムテヅ

ク）を用いて，1k且zでA／D変換し，R波を抽出した。心拍変動時系列にっい

ては，正しく検出されていることを目視で確認した。

2．4．2　従来指標

　1｛Rと副交感神経活動を反映する｝IF：Pを算出、した。H：FPに関しては，FFT

と比較して任意の周波数にっいてスペクトル計算が可能で，『2のべき乗といっ

たデータ数の制約がなく，短いデータ長でもス1ペクトルの算出精度が高い自己

回帰モデル（11）を用いて算出した。式（6）に自己回帰モデルを示す。1｛FPは，

時系列に対して式（6）を適用し，算出された線形予測係数α（乞）と予測誤差Z

（6）の分散32を用いて式（7）で定義されるボワースペクトル密度関数を算出し，

0．15～0．4Hzの面積をHFPとした。ここで，肌はモデルの次数であり，赤池

のFPE（finalpredictionerror：最終予測誤差）を最小とする値とした（12）。

なお，パワースペクトル算出においては，心拍変動時系列の横軸は等間隔時間

ではないため，スプライン関数で補間し，1Hzで再サンプリングした。

　　　　ル　　　　
x（オ）一Σα（乞）x（卜乞）＋z（オ）

　　　i＝1

P（∫）一鰐｛轡（ぱ）卿（一師）／老

（6）

（7）

2．4．3　結果・考察と有用性

　図7（a），（b）はそれぞれ，呼吸周波数0．2Hzと呼吸無統制時の姿勢の差異に

対するNEP，HR，HFPの変化である。グラフは箱ひげ図で表現されており，

図の箱の上端は分布の75％タイル値，下端は25％タイル値，中央の線分はメ

ディアン値を表す。箱から伸びる線分の上端は最大値，下端は最小値を表す。

　姿勢の差に対して，f検定により分散性の確認をした後に，独立したt検定

を行った結果，呼吸周波数0．2Rzでは，NEP（p＜0．05），HR（p＜0．01），に有意
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差が認められた。同様に呼吸無統制においてもNEP（Pく0．05），1｛R（Pく0．05）

に有意差が認められた．

　図8は仰臥位における呼吸周波数の変化に対するNEP，HR，HFPの変化

である。等分散検定により等分散性を確認した後に，噌元配置分散分析を行っ

た結果，呼吸周波数に対してNEPのみ有意な変化が認められた（P＜0．01）。姿

勢の差について，独立したt検定結果において，NEP，HRは有意差が認めら

れたが，1｛FPには有意差が認められなかった。HFPは，一般的に自律神経の

副交感神経活動を評価する指標として用いられる。仰臥位と立位を比較すると

仰臥位では副交感神経が促進され，立位では抑制される。多くの論文で，この

差をHFPが反映し，評価できると報告されている（13）。今回のt検定で有意差

が認められなかったのは，個人差の標準化を行わず，1さらに，一対比較も行っ、

ていないことによる。すなわち，EFPは算出値の個人差のばらつきが大きく，

個人差の影響を除去するための標準化を考慮しなければならない指標である

と推測される。これに対して，NEP，H：Rはt検定における一対比較や値の標

準化を行わなくても姿勢の差，すなわち，自律神経活動バランスの変化を評価

することができると考えられる。

　また，NEPは安静仰臥位の呼吸周波数変化を評価することが可能であるが，

従来指標のHR，HFPは，呼吸周波数の変化を評価することはできなかった。

NEPは，従来の心拍変動指標とは異なる意味を持ち，より広範な生体状態評

価への適用の可能性が示唆できると考えられる。

　以上のように，提案指標のNEPは従来指標に比べて簡便なアルゴリズムで算

出でき，さらに個人差を考慮した標準化や相対値を用いる必要がなく絶対値で

評価ができるため，実時間連続的に生体状態を評価できる有用な指標である。

また，NEPは姿勢の変化に対する自律神経バランスのみでなく，安静状態の呼

吸周波数の変化に対する評価も可能であり，従来指標より広範な応用の可能性

を持っと考えられる。
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2．5　NEPを用いた時系列の周波数の高避連続算出法

2．5．1　アルゴリズム

　（2）式から，時系列に含まれる主要周波数成分の周波数∫は（8）式で定義

される。

　　ノ￥乙五墾D（ゐ乙宏一2）

∫＝

　　　　60×2
（8）

NEPが算出できれば，時系列に含まれる周波数の算出が可能である。周波数

を実時間連続算出するためには，まず（1）式からNEPを算出する。さらにその

データ数における平均心拍数HRを算出し，NEPとH：Rを（8）式へ代入する。

NEPは瞬時の拍動間隔から算出することは困難であるため，ある時間窓内の複

数データから算出しなければならない。少ないデータ数で算出すれば，実時間

性は高まるが，算出値の安定性は減少する。

NEPは3点で極値を決定するため，窓にデータを1拍ずつ入れ，3拍目から

（8）式で定義された周波数を1拍ごとに算出する。データ数が窓幅以下の場合，

そのデータ数で周波数を算出する。窓にデータがすべて格納されたら窓幅分の
　　　　　　　　　　　　ま
データで周波数を算出し，一番古いデータを一つ出して新しいデータを一つ入

れるキュー型処理を用いて1拍ごとに周波数を算出した。

2．5．2　ノイズを考慮した提案手法の精度評価

　副交感神経活動優位の状態における心拍変動時系列の周波数を連続算出する

ために，（4）式に示す合成周波数時系列を用いて，提案手法の精度評価を行った。

振幅Bを0．1倍にした時系列を用いた。∫H成分の1周期の拍数が最も大きい場合

のHR＝80beats／min（拍動間隔：0．75秒），周波数0．2Hz（周期5秒），すなわち

5／0．75＝6．67拍が十分に入るように算出窓幅を8拍から20拍一とし周波数算出精

度を評価した。

　また，実測の心拍変動時系列は完全な規則変動ではないため，（4）式の時系
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列にS／Nが20，1017，5となるように白色雑音を重畳した。すなわち，∫Lニ

0．1Hz，ノH＝0．2，0．25，0．3Hz，平均心拍数HR＝60，70，80beats／min，S

／Nニ20，10，7，5の全36例のシミュレーション時系列を作成した。

　図9の下段は∫L＝・0．11｛z，∫H＝0．2，・0．25，0．3：Hz，HRニ60beats／min，S／N

ニ10のシミュレーション時系列である。横軸は拍数である。縦軸（第2軸）は拍

動間隔である。最初の180拍は∫H＝・0．2，次の180拍は∫H＝0．25，最後の180拍は

∫H＝0．3となっている。上段は提案手法からシミュレーション時系列の周波数を

毎拍ずつ算出したものである。縦軸（主軸）は周波数である。算出窓幅は20拍

である。最初の3拍目はデータ数が少ないため周波数が非常に大きい値となり，

12拍程度で安定し始めた。振幅の大きい周波数を算出していることが確認でき

る。周波数が0．2：Hzから0．25Hzに変化する180拍目と0．251｛zから0．3Hzに変化す

る360拍目では数拍程度の時間遅れがあるが，ごれは算出された周波数を過去の

20拍のデータで求めているため，時間遅れが生じている。この場合，0．2Hzか

ら0．25Hzに変化する部分では約200拍目で安定し，0．25Hzから0．3Hzに変化す

る部分では約380拍目で安定した。

　図10は周波数時系列の平均値を求め，理論値周波数に対する誤差率を算出

し，S／N’別に誤差率の平均値を求めたものである。S／N＝。・はノイズ無しで

ある。横軸は算出窓幅（window　width）である。周波数時系列の平均値を求

める際，最初の10拍程度は安定しないため，16拍目以降から平均値を求めた。

白色雑音を含まない場合誤差率の平均値は約4％であり，S／Nが20および10

．の白色雑音を含むと，誤差率の平均値が小さくなっている。また，S／Nが7

から5においては，誤差率の平均値は大きくなっている。

　白色雑音を含まないときの誤差の原因として，（1）式から算出される極値計

数は整数であるが，（1）式と（2）式の連立方程式において，窓幅η，理論値

周波数∫，且Rから決定される理論極値計数は必ずしも整数にはならないため

である。また，図11のように窓幅に対して極値計数が増加ま．たは減少する場合

があり，図9のように周波数が変動するためである。これらの原因によって理

論極値計数と極値計数との間に誤差が生じ，理論値周波数に対して約4％の誤

差が生じると考えられる。’S／N＝・20，10のような白色雑音が加わると，極値
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計数が増加して理論極値計数との誤差が小さくなる。すなわち，白色雑音によ

って極値計数が補正され理論値周波数に近づくと考えられる。さらにS／N＝7，

5の白色雑音が加わると，逆に極値計数が増加し過ぎて，理論値周波数よりも

高い周波数が算出され，約5％の誤差が生じると考えられる。

2．5．3　窓幅の決定

　図12（a）は，36例の周波数時系列の平均値を求め理論値周波数に対する誤差

率（errorrate）を算出し，窓幅（windowwidth）に対する誤差率 の平均値と，

窓幅に対する36例の周波数時系列の標準偏差（S．D）の平均値である。窓幅が

小さいほど周波数時系列の標準偏差が大きくなり算出値の安定性が欠ける。ま

た，窓幅が大きくなるほど時間遅れが生じるため，算出値の安定性，実時間性

を考慮して，誤差率が小さくなり始めた窓幅が』18拍（誤差率：3．86％，S．D：

0．024且z）の場合が最適であると考えられる。

2．5．4　従来法との比較

提案法と，心拍変動時系列の周波数解析に一般的に用いられている自己回帰

モデル（ARモデル）を比較した結果を述べる。

図12（b）は，∫Lニ0．1Hz，∫Hニ0．2，0．25，0．3Rz，平均心拍数HR＝60，70，

80beats／min，S／N＝20，10，7，5の全36例のシミュレーション〆時系列（（4）

式）からARモデルによって算出した結果である。ARモデルについては，シミュ

レーション時系列を1Rzで再サンプリングし，0．005且z間隔でパワースペクトル

を算出し，0．15～0．4Hzまでのピーク周波数を算出した。ARモデルも提案法と

同様に窓幅を8～20拍に設定し，キュー処理で周波数時系列を算出した。ARモ

デルでは窓幅が大きくなるにつれて誤差率が小さくなっており，窓幅18拍では

誤差率1．43％，S．Dはo．012Hzとなった。窓幅18拍で比べると，ARモデルの方が，

誤差率は2．43％小さく，また，S．Dは0．012H：z小さくなった。ARモデルの方が提

案法より若干精度は高いが，しかし，ARモデルでは，心拍変動時系列のように

サンプリング間隔が等時間で無い場合，再サンプリングをしなければならない

ため，実時間連続処理には不適切である。従って，再サンプリングが不要な提
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案法の方が，周波数の実時間連続算出法とし適切であることが示唆された。

2．6　結言

本章では，生体状態を高速連続評価するために，心拍変動時系列の極値の個数

と拍数との比率（NEP）を提案した。また，NEPから時系列の周波数を高速連

続算出する方法を提案し1心拍変動時系列を模擬したシミュレーション時系列を

用いてARモデルと精度比較を行った。

　NEPの性質をシミュレーション時系列を用いて確認し，さらに，実測心拍

変動時系列を用いて，従来から用いられている心拍変動指標であるH：R，HFP

と提案指標との比較を行った。NEPは従来指標に比べて簡便に時間領域で算

出でき，さらに個人差を考慮した標準化や相対値を用いる必要がなく絶対値で

の評価が可能である。また，姿勢の変化に伴う自律神経活動バランス，安静状

態の呼吸周波数の変化などを評価することが可能であることが示唆された。従

って，NEPは高速かつ連続的に生体状態を評価する指標としての利用が可能

となると考えられる。

　また，NEPを用いた高速連続周波数算出法は，従来の周波数算出に用いられて

いるARモデルやフーリエ変換に比べて理論式が簡単であり，計算量も少なく即

時性が高い。また，ARモデルの精度より約2～3％低い結果となったが，再サン

プリングが不要であり，周波数の実時間連続算出法に適した方法である。
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第3章　心拍変動からの呼吸推定の研究－

3．1緒言

　近年，睡眠時無呼吸症候群（SAS：SleepApnea　Syndr・me）による事故が

増加している。SAS患者の事故率は健常者に比べて約7倍であり，SASが重

症であるほど事故率も高くと報告されている（14）。SASの診断には脳波による。

睡眠ポリソムノグラフ検査が行われている（15）。脳波によるポリソムノグラフ

検査では，患者の身体に複数のセンサーを装着するため，患者に対して負担が

大きい己一方，心拍変動は脳波よりもノイズにも強く，非常に簡便に測定で

きる。ホルタ心電図のように，睡眠時，活動時を選ばず，目常生活を妨げる

ことなく無負担・無拘束で終日の測定が可能である。心拍変動時系列から睡

眠ステージ判定や呼吸周波数を検出する研究も行われている（16）。従って，心

拍変動時系列を用いて睡眠ステージや睡眠時の呼吸の状態を連続的にモニタ

リングをすることが可能であり，測定被験者の大幅な負担低減のために有用

な技術である。

　心拍変動時系列に含まれる顕著な周波数成分として，M：ayerwaveと呼ば

れる約0．1Hzの血圧調節変動リズムと，呼吸性洞性不整脈（RSAlrespiratory

sinusaHhythmia）と呼ばれる約0．25Hzの変動リズムがある（3）。RSAは呼吸

の影響を受けて変動し，この変動の中心周波数は呼吸周波数と一致すると報

告されている（17）。また，RSAの詳細変動を，1呼吸の呼気量，呼吸周波数か

ら推定する試みも行われている（18）。

　呼吸周期や，呼吸量の測定を無拘束，簡便に行うことは容易ではない。測

定時の体動などもノイズの原因となり，簡便なインピーダンス法においても，

運動時や作業中などの測定は困難である。また，無呼吸症侯群などでは，睡

眠中に呼吸の状態を連緯的にモニタリングすることが必要であるが，簡便な

測定法が開発されていない（19）。

　そこで，本章では，心拍変動時系列から長時間無拘束状態で呼吸変動をモ

ニタリン！グすることを目指し，まず，RSA周波数と呼吸周波数，RSA振幅の
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変動の大きさやゆらぎ周波数と呼吸振幅時系列の変動やゆらぎ周波数の関係

を解析した。また，第2章で提案した心拍変動時系列の極値の個数から周波

数を高速連続算出する方法を用いて，覚醒・睡眠時（ノンレム睡眠，レム睡眠）

の呼吸周波数の高速連続算出および息止め時の心拍・脈波解析を試みた。

3．2　呼吸性洞性不整脈（RSA）の変動と呼吸変動との関連

3．2．1　心拍変動時系列の抽出

　心電図については，BIMUTAS（キッセイコムテック）を用いて，1kHzで

A／D変換し，R波を抽出した。心拍変動時系列については，正しく検出され

ていることを目視で確認した。R－R問隔時系列は，スプラィン関数で補間し，

2Hzで再サンプリングした。

3．2．2　RSA振幅・周波数の時系列算出

　RSA時系列の算出は，R－R間隔時系列にウェーブレット変換を適用・して行

った。基本ウェーブレットとして，ガボール関数を用いた離散ウェーブレット

変換を式（9）に示す。

　）轡㎞H∫（響一←　一ω／　　（9）

　ここで，x（6）は解析対象となる信号を表し，∫は抽出対象周波数，わは解析対

象時刻，ノは虚数単位であるる

　抽出周波数に依存したパワー値の変動を調整するため，ガウス関数の窓幅を

制御する係数2とウェーブレット変換によって得られるパワーを規格化する

，ための規格化係数Aを用いている（20）。A，2をそれぞれ式（10），式（11）に示す。

．A＝1．79（λ／∫）一1／2

λ＝3．61∫＋0．62

（10）

（11）
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RSA時系列の算出では，スペクトルの抽出周波数範囲を0．15～0．4Hz，周波数

分割幅を0．01Hz，最大窓幅を30秒とした。

　この条件で，時間窓を0．5秒ずつ移動させ，パワースペクトルを順に算出す

る．RSAのパワー時系列は，0．5秒毎に算出した0．15～0．4Hzまでのパワース

ペクトルの面積とした。RSAの周波数時系列は，順に算出したパワースペク

トルのピーク周波数とした。

3．2．3　呼吸周波数時系列と呼吸振幅時系列

　RSA変動と呼吸周波数，および，呼吸の大きさのゆらぎを比較するため，

ここでは呼吸周波数時系列と呼吸の大きさに相当する呼吸振幅時系列の算出

について説明する。

　呼吸周波数時系列は図13に示す呼吸曲線の隣接ピーク間の時間（s）を算出

して時系列とし，スプライン！関数によって2H：zで再サンプリン！グした。さら

に，このピーク間時間の逆数から瞬時呼吸周波数（Ez）を求めた。なお，イン

ピーダンス法で算出した呼吸曲線は基線の動揺や，ピークの高さの変動が非常

に大きい。従って，実際の呼吸運動に連動してピークが検出できない場合があ

る。本研究では，RSA変動から呼吸変動を推定することを目的としている。

従って’，比較の基準となる呼吸変動に本来の呼吸の影響でなく，測定上のアー

チファクトの影響が含まれることをできるだけ排除する必要がある。従って，

測定上のアーチファクトを排除するため，補正を加えた。方法は，瞬時呼吸周

波数時系列の平均値（μ）と標準偏差（σ），を求め，μ＋0．5σを超える値は

過去3点の平均値で置き換え補正を行った。

　呼吸振幅時系列は呼吸曲線の隣接するピークとボトムの電位差の時系列と

した。これをスプライン関数によって2且zで再サンプリングした。・

3．2．4　パワースペクトル密度関数

　パワースペクトル密度関数は，、式（6）で表される自己回帰モデルを適用し，

式（7）から算出した。

28



re spiratory interval 

l~ +:! 
,~ 

~ ~'~ 

~:: 

~::!e~ 

,~ 
p~C') 

I 

I 

I 

l 

I 

I 

I 

I 

I 

I 

I 

l 

I 

I 

i 

l 

I 

I 

t 

l 

i 

l 

l 

l 

l 

l 

l 

I 

l 

l 

l 

l 

I 

I 

re sp iratory 

amplitude 

time (s) 

~l 13. ~~z~~~~:;f~ 

( 29 



3．2．5　比較方法

　RSAの振幅，周波数の日寺間変動による呼吸の状態の推定精度の評価方法を

説明する。

　呼吸の平均回数（呼吸周波数）については，RSAの中心周波数時系列の平均

値（RSA周波数）と呼吸周波数時系列の車均値（呼吸周波数）の相関係数で比較

した。呼吸振幅ゐゆらぎの特徴量として，ゆらぎの平均的な大きさである時系

列の標準偏差とゆらぎの周波数成分を算出する呼吸振幅時系列のパワースペ

クトルのピーク周波数に着目した。従って，①RSAの振幅時系列の標準偏差

と呼吸振幅時系列の標準偏差の相関係数，②RSAの振幅時系列から算出した

パワースペクトルのピーク周波数と呼吸振幅時系列から算出したパワースペ

クトルのピーク周波数で比較した。両者のピーク周波数の差の絶対値が

0．021｛z以下であれば，ピーク周波数は等「しいとした。

3．2．6　実験方法

被験者数は，健常者8名，20．5±1．1歳（平均±標準偏差），実験前目の夜か

らカァェイン，アルコール，たばこ等の刺激物の摂取，および，直前の食事を

ひかえた．実験は名古屋市立大学で行った。心電図測定は，三点胸部誘導法に

より，’心電図アンプ（多用途アンプSIN’ACT：NECメディカル製）で連続測

定し，データレコーダ（SONYPC216A，ソニーマグネスケール）に記録した。

また，呼吸曲線測定は胸部インピーダンス法で連続測定した。

　測定中の呼吸回数は，12回／分（0．2Hz），15回／分（0．25Rz）18回／分（0．3Hz）

による統制と，無統制とした。実験プロトコルは，心電図と呼吸を安定させる

ため約10分間安静にさせた後，水平仰臥位を保ちそれぞれの呼吸回数で3分

間ずっ測定を行った。解析に用いたデータ数は8名×4ケース＝32例である。

3．2．7　結果・考察

　図14は，心拍変動時系列と心拍変動時系列ヘウェーブレット変換を適用し

て算出されたパワースペクトルを縦軸周波数（Rz），横軸時問（s）のパワー

に対する等高線図で表したものである。この図において，・色が明るい庶どパワ
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一が大きく，暗いほどパワーが小さいことを示している。呼吸回数は15回／

分（o．25Hz）で統制した。この等高線図のo．25Hz付近がはっきりと明るく表

されており，RSAの中心周波数が0．25Rz．に保たれていることがわかる。

　図15は図14から算出したRSA周波数時系列と1呼吸曲線から算出した瞬

時呼吸周波数時系列の一例である。呼吸回数は15回／分（0．25Hz）で統制した

ものである。この例のRS真周1波灘と呼吸周浪歎はそれぞれ0．237±0．028Hz，

0・242±0・048Hzであρた，（平場≠標鵯差）1、

表2のRSAfreq・とr3sp・fre叫・マe5F螂61；示す周波数で呼吸統制を行っ

た場合のRSA周波数時系列呼堕と・畷周浪麹平均値を示す・RSA周波

数の平均値は統制した呼吸周波数を概略反映している。呼吸統制周波数とRSA

周波数および呼吸周波数の差が±0．02Hzの被験者数は，呼吸統制周波数0．2Hz

で8人中全員，0．25Hzで6人，0．3Hzで3人となり，呼吸が速くなるとRSA

周被数との差が大きくなる結果さ南つた？坪吸無統制の場合において・呼吸周

波数とRSA周波数との差が大ぎくなっている、が，実測した呼吸曲線から推測

される呼吸周波数の平均値が高いため，呼吸統制0．3Rzの時と同様にRSA周

波数との差が大きくなったと考えられる。

　また，RSA周波数と呼吸周波数の相関係数は0．94（P＜0．01）で高い相関が認

められた（表3）。従って，瞬時呼吸回数の時間変動が心拍変動時系列のRSA

周波数の時間変動で推測できる可能性が得られた。これは，RSAの中心周波

数と呼吸周波数が一致するという従来知見を確認する結果となっている7）。呼

吸曲線から算出した呼吸周波数はノイズを多く含．み補正を行わなければなら

ないが，心拍変動時系列から算出したRSA周波数は補正を必要としないため，

精度が高く有用な指標といえる。

なお，相関係数を求める際，呼吸周波数の変動が大きいため，呼吸周波数の

平均値を基準としたRSA周波数の平均値と呼吸周波数の平均値の誤差率を求

め，誤差率が15％以下のものを比較の対象とした。比較の対象例は32例中

の18例であった。

　図16は，図14から算出したRSAパワー時系列と，呼吸曲線から算出した

呼吸振幅時系列の一例である。RSAの振幅の値が局所的に大きくなっている
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　部分（60秒，110秒，150秒付近）に関しては呼吸振幅の値も局所的に大きい

値とな6ていることが確認できる。また，RSAパワーの値が局所的に小さく

　なっている部分（50秒，100秒付近）では呼吸振幅の値も局所的に小さな値

　となっていることが確認できる。

　　上記の18例を用いてRSAパワー時系列と呼吸振幅時系列の標準偏差の相

　関係数を算出したところ，相関係数は0．79（p‘0．01）で有意な相関が認められ

　た（表3）。

　　RSA振幅時系列と呼吸振幅時系列からパワースペクトルを算出した（図17）。

　両時系列ともトレンドなど低周波成分を含む場合が多く，ピーク周波数が算出

できなかったものに関しては時系列に差分処理を施した後パワースペクトル

　を計算しそのピーク周波数を算出した。RSAパワー時系列のスペクトルには

約0．03～0．07Hz付近に一っのピーク周波数がみられた。一方，呼吸振幅時系

列のパワースペクトルには約0．03～0．12H：z付近に1～2個のピークがみられ

・た。そのため，相関係数を算出する際，『RSAパワー時系列のピーク周波数に

最も近いピーク周波数を用いた。表2に各呼吸回数における全被験者のピーク

周波数の平均値と標準偏差を示す。0，2H：zの統制呼吸と無統制呼吸の場合のピ

ーク周波数の平均値は，ほぼ一致している結果となった。

　　18例において両者のピーク周波数が完全に一致した例は5名，ピーク周波

数の差の絶対値が0．02且z以下は12例，0．02Ezより大きかった例は1例のみ

であった。従って，呼吸振幅時系列とR畠A振幅時系列のパワースペクトルの

ピーク周波数は±0．02Hzの誤差範囲で一致している結果であった。

　呼吸振幅の時問変動を，平均的な大きさを表す標準偏差とゆらぎのリズムを

表すパワースペクトルのピーク周波数で定量化すると，呼吸振幅時系列の標準

偏差とRSA振幅時系列の標準偏差に有意な相関が認められた。また，呼吸振

，幅時系列のパワースペクトルとRSA振幅時系列のパワースペクトルのピーク

周波数は誤差範囲±0．02Hzで一致したことから，呼吸の大きさの時間変動を

RSA振幅の時間変動から推測できる可能性が考えられる。

〆
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3．3　覚醒・睡眠時におけるRSA周波数導続算出

　呼吸周波数とR＄A周．波数に高い相関関係が認められたことから・ここでは・

覚醒時および睡眠時の心拍変動時系列から呼吸周波数の推定を試みた。

　安静時や睡眠時のような副交感神経活動優位の状態ではRSA周波数の振幅が

顕著に大きくなる（3）。ここで，第2章のNEP特性により，NEPは信号に含まれる

振幅の大きい周波数成分の影響を受けるため，算出される周波数は主要周波数

（main丘eqUenCy）となる。従って，副交感神経活動優位時の心拍変動時系列

へN’EP法を適用すれば，式（8）より算出される主要周波数はRSA周波数となる。

そこで，安静時の心拍変動時系列へNEP法を適用して，算出されたRSA周波数

と呼吸曲線から算出された呼吸周波数とを比較し，NPE法の呼吸周波数推定精

度評価を行っ’た。

3．3．1　覚醒時における心拍・呼吸測定

　水平仰臥位における心電図と呼吸曲線を測定した。被験者数は，健常男性8名，

20．5±1．1歳（平均±標準偏差），実験前目の夜からカフェイ：ン，アルコール，た

ばこ等の刺激物の摂取，および，直前の食事をひかえた。実験は名古屋市立大学

で行った。心電図測定は，三点胸部誘導法により，心電図アン！プ（多用途アンプ

SINACT　l　NECメディカル製）で連続測定し，データレ』コーダ（SONYPC216A，

ソニーマグネスケール）に記録した。呼吸曲線は胸部インピーダンス法で連続

測定した。測定中の呼吸統制はメトロノームを用いて，12回／分（0．2Hz），15

回／分（0．25Hz），18回／分（0．3Hz），統制無しの4種類とした。

　実験プロトコルは，心電図と呼吸を安定させるため実験に先立ち仰臥位で10

分間安静にさせた後，仰臥位における4種類の呼吸統制を各々3分間ずつ測定を

行った。測定した心電図は，BIMUTAS（キッセイコムテック）を用いて，1kHz

でA／D変換し，R波を抽出した。心拍変動時系列については，正しく検出されて

いることを目視で確認した。
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3．3．2　呼吸曲線からの瞬時呼吸周波数時系列の算出　　，

提案手法から算出したRSA周波数時系列と瞬時呼吸周波数時系列との比較をす

るため，瞬時呼吸周波数時系列を算出した。瞬時呼吸周波数時系列は呼吸曲線の

隣接ピーク間の時附（s）を目視により抽出して呼吸・間隔系列を求め，スプライン

関数によって補間一し1秒で再サンプリングした。サンプリングした呼吸間隔系列

の逆数から瞬時呼吸周波数時系列（Rz）を求めた。インピーダンス法で算出した

呼吸曲線は基線の動揺や，ピークの高さの変動が非常に大きいため，実際の呼吸

運動に連動してピークが検出できない場合がある。正常にピークが検出できたデ

ータ数は，全部で22例で，内訳は0．2H：zは5例，0．251｛zは7例，0．3Hzは6例，無

統制は4例であった。

3．3．3　RSA周波数と瞬時呼吸周波数の比較

　第2章において，算出窓幅を4～20拍に設定して心拍変動時系列を模擬した

シミュレーション時系列のRSA周波数を算出した結果，最適な算出窓幅は18

拍となった。従って，算出窓幅18拍として安静仰臥位の心拍変動時系列へ：NEP

法を適用してRSA周波数時系列を算出した。瞬時呼吸周波数時系列、とRSA周波

数時系列を比較するため，RSA周波数時系列も1秒でサンプリングを行った。

　図18は統制呼吸の周波数が0．2H：zの一例である。太線はRSA周波数時系列，

点線は瞬時呼吸周波数時系列である。横軸は時間である。この例では，HR＝57．8

（beats／min），RSA周波数時系列の平均値と標準偏差は0．191±0．017（Hz）

となった。また，瞬時呼吸周波数時系列の平均値と、標準偏差は0．20±0．012（Hz）

となり，呼吸周波数とRSA周波数はほぼ一致した。なお，最初の10秒程度は

RSA周波数が安定しないため，10秒目以降の平均値と標準偏差を求めた。

　NEP法から算出したRSA周波数は過去18拍の心拍から求めているため，同時

刻においてRSA周波数は瞬時呼吸周波数より数秒遅れが生じている。そこで，

RSA周波数を1秒ずっ進めて，すなわち，図18のRSA周波数時系列を左方向へ1

秒ずつシフトして，瞬時呼吸周波数に対するRSA周波数の誤差率の平均値を求め

た。図18の例では，誤差率の平均値が最小となった時刻は8秒で，誤差率の平均

値と標準偏差は8．8±5．6（％）であった。図19は各呼吸周波数におけるRSA周波
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数の時間遅れに対する誤差率の平均値を被験者毎に求めてそれを平均したもの

であるlI

　各呼吸回数ゐ誤差率が最小となる時間遅れは0．2Hzでは14秒，0．25Hzでは8秒，

0．31｛zでは7秒，無統制では10秒であった。また，全体では誤差率の最小値が

13．8±5．0（％）で，このときの時間遅れは11秒であった。従って，提案手法を用

いて瞬時呼吸周波数を連続算出する場合，約11秒程度の時問遅れが生じ，誤差率

13．8％，すなわち呼吸周波数を86．2％の精度で算出可能であると示唆された。

　SASの診断基準は，一晩（7時間）の睡．眠中に10秒以上の無呼吸が30回以上と

定義されてる（21）。従って，11秒の時間遅延なら診断に適用できると考えられる。

また，簡易アルゴリズムなため従来のアプノメータや脈波計“の組み込み機能

として実装することにより，無呼吸を検出した時点さ警告を提示するなどの応

用も可能である。　　　　　　　。

3．3．4　睡眠時における心拍変動時系列の測定

　睡眠時における心拍変動時系列を測定した。被験者は，，健常男性1名（29歳），

就寝前はカフェイン，アルコール，たばこ等の刺激物の摂取，および，直前の食

事をひかえた。心拍変動時系列の測定はスポーツ心拍計（POLAR社：S810i）を

用いて，胸部誘導法により連続測定を行った。

　測定は午前0時から午前6時までの6時問行った。測定を開始してから15分間安

静仰臥位で心拍と呼吸を安定させた後，就寝した。測定は14目間行った。解析

．対象データは安静行臥位時と睡眠1周期目のノン、レム睡眠とレム睡眠にした。

3．3．5　ノンレム睡眠とレム睡眠の推測方法

　睡眠はノンレム睡眠（深い眠り）とレム睡眠（浅い眠り）に分けられ，入眠

後，ノンレム睡眠に入り，レム睡眠へと変化する。このノンレム睡眠とレム睡

眠の睡眠1周期は約90～120分程で，一晩で数回繰り返される。心拍変動や呼吸

変動により，ノンレム睡眠とレム睡眠を判定するためのある一定の閾値は報告

されていない。しかし，ノンレム睡眠は安静時よりも心拍変動や呼吸変動が規

則的に変動し，レム睡眠では安静時よりも激しく動揺すると報告されている（16）。
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就寝してから変動係数が小さくなり始めた時刻をノンレム睡眠開始，変動が大

きくなり始めた時刻をレム睡眠開始と仮定し，目視により時系列を抽出した。

3．3．6　RSA周波数の連続抽出方法

　RSA周波数の算出窓幅は18拍に設定した。なお，RSA周波数時系列は時間遅

れを考慮して11秒前ヘシフトした。RSA周波数時系列を抽出する際，心拍変動

時系列の変動係数を18拍の窓幅のキュー処理で1拍ずつシフトして変動係数時

系列を算出した。

　図20はNEP法で算出した睡眠時における心拍変動時系列とRSA周波数時系列

の一例である。図20の例では，』測定開始から15分までが安静仰臥位，睡眠1周

期目は約18分から108分までで，18分から60分までがノンレム睡眠，60分から

　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　ロ108分までがレム睡眠と推定される。睡眠2周期目は約108分から180分まで，108

分から140分までがノンレム睡眠，140分から180分までがレム睡眠であると推

測される。

約80分，106分，140分の時点で呼吸周波数が0にな？ている。これは健常

者において，覚醒時に比べて睡眠時では約0．04Hz以下のVLF（VeryLow

Frequency）成分のパワーが顕著に現れる報告があり（22），VLF成分が18拍の

算出窓幅に入らないため，呼吸周波数が0になったと考えられる。

3．3．7　安静時と睡眠時のパラーメータ変化

図21（a），（b）はそれぞれ安静仰臥位時および睡眠時における平均心拍数HR

と心拍変動時系列の変動係数である。同様に図21（c），『（d）はR3A周波数時系

列の平均値と変動係数である。図は箱ひげ図であり，心拍変動時系列から算出

されたパラメータの14目間の変動を示している。図の箱の上端は分布の75％タ

イル値，下端は25％タイル値，中央の線分はメディアン値を表す。箱から伸び

る線分の上端は最大値，下端は最小値を表す。各状態間の有意差検定はBonf

erroniの多重比較検定を用いて行い，危険率5％以下で有意差ありとした。

　HRは，安静仰臥位時に比べてノンレム睡眠，レム睡眠で有意に減少した

（p＜0．01，p＜0．05，図21（a））。
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　RSA周波数時系列の平均値は安静仰臥位時に比べてレム睡眠で有意に減少

した（Pζ・・…，騨（c））・伽変難系　1’と．RSA周波数時系列の変動係数

は共に安静伽臥位時比べてイン，ヒム暉隅では有意に減少し・（PfO・01）・レム睡

眠では有意に増加した（P＜・r・i）・・離・ノンゆ睡眠砒苓てレム睡眠では

有意に増加した（P＜o．01，、』図2f（b〉，1』図．21（d）〉。、

安静仰開時に比べ㌣ム駅では、珊が轡し1㌃心拍変動啄殉肇動係

数が増加してレ1る・琴で・酎白騨時系列嚇周波パワ｝（0・04～0・15Hz）

に関して，安静仰臥位時≧ノ，ンセム睡眠では顕著な増却はみられず，、レム睡眠

では顕著な増力1がみられる報告力弐あ碑・’飾惹、、時綱噸動係勢増加

したことから・低周灘御ブ増力口・レていること酵えられ・NEPが準少

し・その課誠！8），より、臨周瀬が減外規脚れる・’，

一方，ノンレム睡眠では安静仰臥位時に対して心拍変動時系列の変動係数が

減少していることから，NEPが増加していると考えられる。しかしHRが減

少しているため，RSA周波数は安静仰臥位時よりも減少したと推測される。

・提案手法から推定したRSA周波数は，安静仰臥位時に比べて，ノンレム睡

眠では変動が小さく規則的に変動’している。また，レム睡眠では変動が大きく

不規則的に変動しており，この結果は睡眠時の呼吸関連の研究報告（3）と一致し

ていることが確認できる。

3．4　息止め時の心拍・脈波解析

　3．4節では息止め時（意識的な無呼吸時）の心拍と脈波の解析を試みた。呼

吸状態を無負担・無拘束で連続モニタリングすることを目的とするため，ここ

では，心拍よりも簡便に測定できる脈波を用いて心拍からの推定結果と脈波か

らの推定結果を比較した。

3．4．1　脈波間隔時系列

一般に脈波の生体信号は図22の上段の容積脈波である（縦軸：電圧，横軸：

時間）。　中段は速度脈波，一下段は加速度脈はとなっている。
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図22．容積脈波，

　　　倉

速度脈波，加速度脈波
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加速度脈波はa，b，c，d，eの波があり，容積脈波のピーク間の時間がa－a

間隔と訟る。このa－a間隔を時系列にしたものを脈波間隔時系列という。

3．4．2　息止め時における心拍・脈波測定

　被験者はボランティア学生13名（21．3±2．8歳，mean±SD）で，実験直前に

カフエイン・煙草および食事をひかえた・本実験は愛知工業大学で行い・す

べての被験者に本研究の主旨および目的に関する説明を行い了承を得た。R

－R間隔（拍動間隔）は，携帯型心拍計LRR－03（GMS）で三点胸部誘導法によ

り連続測定した。脈波は加速度脈波測定システムArtett（C）を用いて，脈波問

隔（a－a間隔）を連続測定した。

　実験時間は5分間で，まず仰臥位安静で2分間測定を行い，次に息止めによ
　●
る無呼吸状態を30～60秒間保った後，呼吸を開始した。，無呼吸時間は乱数で

決定した。実験は1人2回行い，■回目と2回目の実験間隔は10分以上空け

て，心拍・呼吸の状態を安定させた。データ数は13×2ニ26例である。

3．4．3　解析方法

　2章のNEP法から窓幅18拍でR－R間隔時系列と脈波問隔時系列の主要周波

数を連続算出した。さらに振幅変化も考察するために，隣接する極値から0．15且z

～0．4Hzのパワー（RSAP）をキュー処理により1拍ごと連続算出した。RSAPは

（12）式で定義される。

　　　　　で　　ト
　E甜」P＝Σ摺鋤　　　　　　　　　　　　（』12）
　　　　　ノ＝1　　　　　　　　●

ここで，

（1／0．4Hz）≦2（孟ノ＋1一左ブ）≦（1／0．15Rz）のとき

　ヱ5紛＝（1バ左ノ＋・）一バ左ノ）1／2）2

上記以外のとき，■5a訪＝0

ただし，■（却は極値，幻は極値における時問（s），yは算出窓幅18拍における極

値の個数とする。
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3．4．4　結果・考察

　図23（a）はR－R、間隔時系列と脈波間隔時系列，（b）は両者の主要周波数，（c）

は両者のRSAP、〇一例である・尋の例の無呼吸時は120～166（s）である・図

23（a）・（c）は概略一致．している・囲・23（b）カ1ら主要周波数Pは無呼吻寺の後半に

0．15Hz以下が見られ，それ以外は1｛Fが見られる。RFPは無呼吸時に0に近

い値となった。無呼吸開始．かう約、1名秒でRSAPが減少しているが，これはキ．

ユー処理によって時間遅れが生じたたゆである。

　図24（a！各状態におけるR－R問隔時系列と脈波間隔時系列の主要周波数の平

均値と標準誤差である（n＝2弓）・同様に図⑳（b）は両者φRS奏Pの平均値と標準誤

　　　　　　　　　　　　　　な差である。HFPは個人差の影響により数十倍～数百倍の相違が見られるため，

個人毎に、平均値が0，標準偏差が1になるように標準化した。

　危険率5％以下で等分散検定を行った後に，一元配置分散分析を行い，その後

の検定でBonferroniの多重比較を行った結果，R』R問隔時系列と脈波間隔時系

列のRSAPが無呼吸時において有意に球少した（P＜0・01）・主要周波数は有意な

変化が見られなかった。従って，無呼吸時では0．25Hz付近のRSA周波数成分が

存在するが，そのパワーは有意の減少する。

　心拍・脈波とも同じ結果が得られたため，脈波を用いれば，心拍よりも無負

　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　ノり担・無拘束で呼吸状態の連続モニタリングが期待できる。
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3．5　結語

　本章では，心拍変動時系列から長時間無拘束状態で呼吸変動を連続モニタ

リングすることを目指し，心拍変動時系列の0．251｛z付近のRSA周波数と呼

吸周波数が高い相関関係が認められることから，第2章で提案した時系列の

極値の個数から周波数を高速連続算出する方法を用いて・覚醒・睡眠時（ノン

レム睡眠，レム睡眠）および息止め’時の呼吸周波数の高速連続算出を試みた。

　心拍変動時系列は呼吸曲線や膳波より測定が容易牟ため，呼吸測定の代用と

することが可能である。さらに，1提案手法はフーリエ変換，ARモデルに比べ1て

簡易アルゴリズムであるため，周波数の高速算出が可能である。

　提案手法は86・2％の精度で覚醒時の呼吸周波橡を高導連続算出が可能で南る・

　睡眠時では呼吸曲線の測定が困難であったため，文献とめ比較になったが，

ノンレム睡眠およびレム睡眠の変化が文献と一致していることから，睡眠時の

呼吸状態も測定できると考えられる。

　息止め時の呼吸状態は，RSAパワーを用いることにより評価できることが確

認されたため，HFPを用いて睡眠無呼吸の診断に応用できる可能性があると考

えられる。息止め時の解析において脈波も用いたが，心拍と同じ結果が得られ

たため『，脈波を用・いれば，心拍よりも無負担・無拘束で呼吸状態の連続モニタ

リングが期待できる。
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第4章 心拍変動を用いた精神ストレス・リラックスの高速連

続判定の研究

4．1　緒言

　ストレス社会といわれる現在，ストレスを緩和，もしく・は解消するために，
　　　　　　　　　　■
リラクゼーションを目的とした多くの音楽や映像の提供，様々なリラクゼーシ

ョン手法が商業ベースで行われている。また，労働環境改善を目的として労働

作業中にバックグラウンドミュージックを流すことなども行われ，その効果に

関する研究も報告されている（21）。このようなリラクゼーション手法の効果の確

　　　　　　　　　　　　　しへ認や，目常的な健康管理のために，自身のストレス・リラクゼーション度合を

認識することは重要である。

　労働や作業に伴う生体負担度の推定は心拍，血圧，ホルモン，酸素代謝量な

どの生理指標，心理評価，作業成績など様々な面から行われる。特に，心拍変

動時系列は運動や精神作業時の生体負担度，作業中の緊張感や作業への集中，

眠気，自律神経活動等，様々な生体の状態を反映する（2）。一方，リラックス度

合の評価には，』脳波のα波を用いる場合が多い。しかし，脳波は信号強度が小

さく，作業中など目常活動中の正確な測定は必ずしも容易ではない。

　心拍変動時系列は，作業を妨げることなく容易に連続測定を行うことができ，

ホルタ心電計による目常生活中の長時間無拘束測定が可能となっている。その

ため，目常的に簡便にストレス・リラックス度合を推定するためには，無拘束・

連続測定に適した心拍変動時系列を用いることが望ましい。

　そこで，本研究では心拍変動時系列から簡便に算出される心拍変動指標を用

いて，精神作業やリラクゼーション映像視聴時などの生体状態を高速連続判定

する装置開発を目指す。心拍変動指標の代表的なものであるHeartRate（且R），

変動係数（CVRR），2章で提案した時系列の・極値の個数の割合（NEP）を高速

連続算出するアルゴリズムを提案する。また，個人差を考慮せずに判定する機

能の検討，および，提案アルゴリズムを用いて暗算による精神ストレス時とリ

ラクゼーション映像視聴時の生体状態判定を試み，提案手法を評価した。
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4．2　判定指標

　心拍変動時系列からリアノレタイムに生体状態を判定するために用いた心拍

変動指標について説明する。

4．2．1平均心拍数（1｛R：H：eartRate）

　H：Rは，1分間を心拍変動時系列の平均値で除したものである。単位は

beats／min（bpm）である。ここでは，1拍のR－R問隔で1分間を除した瞬時心

拍数をHRとして用いた。　　　　　『　　　　　9

4．2．2　変動係数（CVRRICoefficientofVarian6e）

CVRRは（13）式で示されるように，心拍変動時系列の標準偏差3PEEをその平

均値14％丑で除したものである。心拍変動時系列の変動のばらつきを平均値に

依存せずに表すことができる指標である。若年健常者の安静時では10～13％の

値となり，緊張など生体に負担がかかると値が小さくなる（4）。

　　　　　3zン瑠
　　0㍑丑＝　　　　×100（％）・　　　　　　　　　　　　　（13）
　　　　　。4％丑

　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　’

4．2．3　N：EP（Number　of：Extreme　Point）

　第2章で提案したNEP（式（1））を用いた。

　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　’

4．3　心拍変動指標の連続算出アルゴリズム

　心拍変動指標を高速連続算出するための窓幅の決定とアルゴリズムの作成

　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　ヨを行った。さらに，心拍変動指標の値は個人によって異なるため，生体状態判

定の閾値を個人によらず一定に設定できるように，規格化の検討を行った。

　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　ひ
　CVRR，NEPいずれも瞬時のR－R間隔から算出することは困難で，ある時

間窓内の複数データから算出される。少ないデータ数で算出すれば，実時間性

は高まるが，算出値の安定性は減少する。一方，心拍変動時系列には，，主な周
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波数成分として，約4秒周期の呼吸性変動（3）と約10秒周期の血圧調節系変動が

あるとさ’れている（24）。窓内で算出するパラメータが窓の位置の相違に依存しな

いため1噸窓轡変動騨鰹数倍融るこ、と灘ましヤ’9髄の変動の主

要周期の・・秒と4秒は』や拍数・6・bPm塗想置れば・・1・拍と4批なる・窓

幅は10拍と4拍との最小公倍数となる20拍とした。

　19拍目零ではn個のデr穿（n手19）で等出する・．た1だしl　CVRRは標準偏差

を求めなけ砿なら勧、ため・盆1白跡ら期し畑理、3点噛値を決定す

るため3拍目から算出した。19拍目以降は』20拍めデータで算出し，門番古い

データを一っ出して新 しいデータを「つ入れるキ4一型処理を用いて1拍ご

とに心拍変勤指髄算臥極耳Rlま・・新ぢ劫，さ樋R雪間隔から瞬時

心拍数として計算した。『・

生体状態半碇の個人差を除去す砿脚鱗化信・安静時180秒間の心拍

変動指標の平均僅基卑し・，そ曜鞭嗣する・舶ごとに算出される心・

拍変動指標の値φ比率を求めるこ、ととヤた6従杢て・提案アルゴリズムは安

静180秒後から生体状態を判定することになる。

図25に算出即表示雛示す・、こ；。で・ヨRマatio・“y「ati6》NEP「atio

はそれぞれ，隻規格化したHR，CVRR，E喪EP』で『ある。COむNウは測定開始時か

らの拍数の累積，TIMEは心拍変動時系列の累積から算出した測定開始から

の経過時間が毎拍提示される。
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Fig2. 

~l 25. ,'L~t~'~~~~~~'~~J~~~:.=~'~~~o)i~~~~:~~~U~U~~ 

Calculated index of heart rate variability. 
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4．4　実験方法

　　　　　　　　　　　　　　　　ン

　提案したアルゴリズムを用いて，暗算による精神ストレス時とリラクゼーシ

ョン映像視聴時の生体状態を判定するための実験方法を説明する。

　被験者は若年健常者26名（20±2歳，mean土SD）で』実験直前にカア，エイン，

煙草等の刺激物の摂取および食事をひかえた。本実験は名古屋市立大学で行い，

実験を行った部屋は窓のない防音室で空調装置により温度を20℃で一定とし

た。すべての被瞼者に本研究の主旨および目的に関する説明を行い，，了承を得

た。

心電図R－R間隔（拍動間隔）の測定方法は，携帯型心電計：LRR－03（GMS）で

三点胸部誘導法により連続測定した。図26に実験中の心拍変動時系列を示す。

　表4に実験プロトコールを示す。まず，椅座位安静で5分間測定を行い，次

に精神負荷作業を行った。精神負荷作業には，パソコンによる暗算作業を用い

た。作業内容は，パソコン画面に提示される2桁±2桁の掛算を暗算で解き，

答えをキーボードから入力する。答えが正解の場合，そのまま次の問題が提示

され・不正解の場合は・コ・ンピュ1一タにタる警告音と不正餌のメッセージが表

示されたのち，次の問題が提示される．これを10分間行う，。暗算作業に用い

たパソコンは，A4型液晶ディスプレイを使用した（図27）。

暗算作業終了後，リラクゼーション映像を15分間観賞する。映像観賞用の

テレビには平面の21型テレビを用いた。観賞用の映像にはDVDソフト

「NATURE～relaxationjapan～（目本の心風景）」を使用した。

実験終了後，実験に関しての主観評価を行った。内容は，①安静時にリラッ

クスできたか，②暗算時に集中できたか，③映像視聴時にリラックスできたか，

の3項目である。評価は1～5の5段階評価で，評価1は」全くできない」，

評価5は「非常にできた1とした（図28）。

　統計解析は，5分間の安静時間のうち，終了前の2分間をstage1とした。

10分間の暗算時間のうち，前半の5分間をstage2，後半の5分間をstage3，

15分間の映像視聴時間のうち，最初の5分問をstage4，．次の5分問をstage5，

最後の5分間をstage6に分割して行？た。
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図27．パソコンによる暗算画面
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名前

年　　　月　　目

　年齢　　男・女

1．安静時にリラックスできましたか？

　　　全く感じない
1
非
常 に感じた

2．暗算時に集中できましたか？

　全く眠くなかった 非常に眠くなった

3．映像視聴時にリラックスできましたか？

　　　全くでぎない 非常にできた

図28．主観評価
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4．5　結果・考察

4．5．1　生体状態変化における指標の変化

　図2gr（a）・（b）・（c）はそれぞれ同一被騨者ρ．H：Rratio・CVratio・NEPratio

の時問に対する変化のr例である・。横軸は・時間である。測定開始からの180

秒間は比率を求めるために必要な平均値を算出したため，180秒経過後からを

表示している。心拍変動指標を実時間連続的に算出できることが確認できる。

　図30（a），（b），（c）はHRratio，CVratio，NEPratioの各stageにおける

平均値を被験者毎に求め，その分布を箱ひげ図で表現したものである。中央の

線分はメデイアン値，箱の上端は分布の75％タイル値，下端は25％タイル値を

表す。箱から伸びる線分の上端は』最大値，下端は最小値を表す。stage変化に

対して等分散検定を行った後に，・‘」元配置分散分析を行った結果，HRratio

（p＜0．01），CVratio（pニ0．047），NEPratio（p＝0．030）となり，いずれもス　　．

テージ変化に対して有意に変動している結果となった。

　また，主観評価の平均値と標準偏差は，項目①3．75±0．74，項目②3．66±0．85，

項目③4．02±0．94となり，いずれも平均値が3（どちらともいえない）を超えて

おり，安静時，映像視聴時はリラ，γクズでぎており，暗算時は集中できている

結果となった。また，安静と映像視聴では，リラクゼーションに対する評価値

が映像の方が高い結果となっている。

　従って，HRratio，CVratio，NEPratioは暗算による精神ストレス状態，リ

ラクゼーション映像視聴によるリラックス状態，安静状態を区別することがで

きると考えられる。　　　8

4．5．2　生体状態の判定精度

　暗算時とリラクゼーション映像視聴時の生体状態を判定するため，被験者

26人分の心拍変動指標の値を基礎データとして，閾値の決定を行った。算出

した心拍変動指標は，それぞれの生体状態に対して有意な変化が認められたた

め，閾値を決める際，指標を組み合わせることにより閾値の精度向上を図った。

そこで，P値が小さいHRratioとNEPratioを組み合わせて生体状態を判定す

59



(a) 

1 .5 

o L:!~ 

C~~ 1 

~~ 
~:: 

0.5 

(b) 

3 

~:~* 

c:; 

~ 
o 

2 

1 

O 

(c) 

1.5 

o 1 L~: 

c~;~ 

PH 
~~' 
~; 0.5 

O 

O 300 600 900 1200 
time(s) 

1500 1800 

~l 29. 

(a) HRratio, 

~lJ ~E~t~~:.=+-~ O) F~ ~~~ ~~'.~~' 4~ ~) f~IJ 

(b) CVratio, (c) NEPratio 

60 



O ~! 

~*; 

1 .2 

l.l 

l .O 

.9 

.8 

1.4 

l.2 

1.0 

.8 

.6 

.4 

1.6 

l.4 

1 .2 

1 .O 

.8 

.6 

(a) 

p<0.01 

(b) p=0.047 

(c) p=0.030 

(a) 

1 2 

~l 30. 

HRratio, 

3 4 6 st*g* 

~U~Ei~~~~:.=.--_~o) stage ~)~F~;>~4~:~~ 

(b) CVratio, (c) NEPratio 

61 

, 



ることにした・1生体状態の判定方法は・まず・耳Rratioによって1暗算による

精神ストレス状態か，それ以外の安静状態もしく1ま映像視聴によるリラクゼー

ション状態の非精神ネトレス状態かを判定する・次に非精神ストレス状態に対

して，NEPratioによって，安静状態か映像視聴によるリラクゼーション状態

かを判定する。閾値については，1｛RratIoはstage1の7与％タイル値（1．016）

を用いた。NEPratioの閾値はstage5，stage6の25％タイル値（0．972）の平

均値を用いた。この閾値に対して，HRratio時系列とNEPratio時系列の各々

の移動平均値で生体状態を判定した。なお，移動平均値の算出窓は1，拍ずつシ

フトした。　　　　　　　　　　　　　　　　　　　・

　これらの閾値の妥当性の確詔と判定による最適な移動平均の窓幅を決定す

るための評価指標として，HRratio時系列とNEPratio時系列から式（14），

式（15），式臼（16）に示す生体状態判定の正答率を算出した。

5θz彰o品4ニ 　　1
（ノV－w＋1）

ノV一ψ＋1

Σ左i×100（％）
iニ1

（14）

ただし，

∠4f＝1

1　砂一1

一Σ珊m翻・（i＋η）＞・…6
ワV　n＝0

∠4f＝＝0 上記以外
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　　　　　　　　　　　　　ヨ　　ゆナ　　　　　　　　　　　1轍β＝（勘＋、）揖βi×’00（％）　　、（・5）

ただし，

　　　　　　　　　　⊥歯m蜘η）≦、．。、6

　　　　　　　　　　ワV　n＝0

　　　　β1＝1　　　　　　　3nd
　　　　　　　　　　　ルロ　　　　　　　　　　÷義伽如（オ＋η）＞α972

　　　　丑＝0　上記以外

　　　　　　　　　　　　　畠、ノV＿四＋1
　　　　　　　　　　1　5碗・π0一　　　　　ΣOi×100（％）　　　　　（・6）
　　　　　　　　（ノV－w＋1）　iニ1

ただし，

　　　　　　　　　　　ゆ　　　　　　　　　　　　1　　　　　　　　　　議伽g伽）≦1・016

　　　　α＝・1　　　　　　　and
　　　　　　　　　　　ゆロ　　　　　　　　　　　1　　　　　　　　　一Σ〈喫凋翻・（ε＋η）≦・・972’

　　　　　　　　　　PV　ni＝0

　　　　α・＝0　上記以外‘　　　　　　　　　　’

ここで，式（、4）のSeit。uA，式（士5）のSeit。uB，式（、6）のseit。uC，は

　　　　　　　　　　　　　　　　きそれぞれ，暗算による精神ストレス状態判定，映像視聴によるリラクゼーショ

ン状態判定，安静状態P判定の正答率である。NはHRratio時系列とNEPratio

時系列のデータ数・w．は移動平均値砂算出窓幅・ム・丑・αは生体状態を

　　　　　　　　　　　　　　　　63



満たしているかどうかを判定するための変数で，満たしていれば1，いなけれ

ば0である1

　図31（a），（b）はそれぞれ全被験者の暗算時と映像視聴時の窓幅の変化に対す

る生体状態判定の正答率の平均値である。窓幅に関しては，窓幅が広くなると

正答率が高くなるが，生体状態判定の時間遅れが大きくなるため，窓幅は狭い

方が望ましい。従って，正答率の増加速度が低下し始めている窓幅7拍程度が

適切であると思われる。

　図32は，窓幅7拍における全被験者の状態判定正答率の『平均値と標準誤差

である。すなわち，図31の窓幅7拍における状態判定正答率である。暗算作

業時を対象として状態判定を行った図32（a）では，71．9％の精度で精神ストレ

スと判定した。また，残りの24．8％はリラックス状態判定となり，3．3％は安静

と判定される結果となった。

　一方，リラクゼーション映像視聴時を対象として状態判定を行った図32（b）

では，55．8％の精度でリラックス状態と判定した。残りの15．4％は安静判定，

28．8％は精神ストレス判定となった。

　主観評価により，リラクゼーション映像視聴時と安静時ともに評価値が平均

以上あるため，主観的なリラックス感があると考えられる。リラクゼーション

　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　し映像視聴時においては，リラックス状態の判定正答率が55．8％，15．4％は安静

時のリラックス状態と判定となったため，すなわち，リラクゼーション映像視

聴時では，71．2％の精度で主観的なリラックス状態を判定可能であると考えら

れる。

　今回の実験では，若年者を対象として行ったが，心拍変動の様相が異なる高

齢者等については，閾値や窓幅の決定法について検討が必要である。

　現状の暗算作業時や音楽刺激の心拍変動時系列解析の研究では，数分間の心

拍変動時系列からパワースペクトルを算出して，統計的に自律神経バランスを

評価する手法が行われて炉るが（25）・（26），それに対して，20拍程度の心拍で心拍

変動指標を算出し，状態判定結果を毎拍ごとに実時間連続出力してモニタリン

グする装置の開発研究例は認められず，幅広い応用の可能性が期待できる。
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4．6　結言

　本章では，心拍変動時系列から簡便に算出される心拍変動指標を用いて，目

常生活中に利用できる生体状態の高速連続判定方法の提案を行った。

　提案アルゴリズムは個人差を考慮することなく判定指標を1拍ごとに連続

算出可能である。また，生体状態判定に必要な閾値を暗算時とリラクゼーショ

ン映像視聴時から決定し，連続的な生体状態判定手法の精度を評価した結果，

暗算作業時では約72％の精度で精神ストレスと判定した。リラクゼーション映

像視聴時では55．8％の精度でリラックス状態と判定され，15．4％は安静と判定

された。さらに，生体状態判定に必要な窓幅も7拍程度で判定可能であるため，

即時性の高い方法である。

　今回の閾値は，被験者26人分の心拍変動指標の値から決定したが，精度向

上のために個人の様々な状態ρ心拍変動指標の値を基礎データと1して閾値を

決定することを考えている。

67



第5章　宇宙医学実験の心拍変動解析

5．1　緒言

　宇宙飛行による無重力状態曝露後の地球上への帰還時において，起立耐性の1

低下，心臓副交感神経活動低下による心拍数増加と過剰反応，息切れ，血管反

応性の低下などの心循環系デコンディショニングが発症していることが報告さ

れている（27）・（28）・（29）。その主な原因は，体液の上方シフトと下肢への重力免負荷

による。これらの心循環系デコンディショニング発症の対抗措置として，遠心

力による人工重力負荷装置が提案されているが，印加重力の設定が明確でなく，

過重力になると重力性の急激な血圧低下による失神を起こす可能性がある（30）。

そのため，過重力に対する失神予測手法の提案が必要となる。

　急激な血圧低下が生じた際の自律神経活動動態に関してはBezold（31）や

Jarisch（32）らによってBezold一．Jarisch反射として報告されている。Bezold－

Jarisch反射（BJ反射）誘発の一つの機序として以下のものがある。第一段階で

は下半身への卑液貯留により静脈還流が減少し，血圧が低下した時，圧受容器

反射により心臓副交感神経活動が抑制，心臓交感神経活動が促進する。第二段

階では圧受容器反射による血圧維持が困難になり，深呼吸による静脈還流の増

加により，血圧が維持され，心臓副交感神経活動が優位状態となる。さらに血

圧維持が困難になると，第三段階では左心室壁の伸張受容器の促進により心臓

副交感神経活動が促進，心臓交感神経活動が抑制し，心拍数，血圧が共に低下

し，失神に至る（30）。

　宇宙医学実験において急激な血圧低下直前の生体信号を解析し，’これを予測

するパラメータの抽出を試みた研究は，ほとんどない。本章では，心拍変動時

系列から過重力負荷に伴う失神予測パラメータを提案して，この失神予測パラ

メータを連続算出してモニタリングすうことにより失神予測を行うこと目的と

している。解析の概要は，失神前に自律神経活動のバランスが崩れ，心拍変動

時系列に現れる非線形成分が増加するとの仮定を立て，時系列に占める非線形

成分の割合を示す指標である自己回帰変動性（ARV：autoregressive
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variability）（33）を利用した。負荷開始から前失神時までの間でBJ反射が誘発す

ると仮定し，従来指標である副交感神経活動を反映するH：F，交感神経活動を反

映するLF／HFを用いて自律神経活動バランスの推定を行いBJ反射の誘発を推

定し，その推定結果を基にARVの変化を考察した。さらに，BJ反射誘発有無の

判定指標としてのARVの閾値の検討を行った。

5．2　自律神経活動バランスの判定手法の検討

心拍変動時系列に含まれる約0．15～0．41｛zの高周波成分HF（highfrequency

component）のパワー1｛FPは副交感神経活動を反映し，約0．04～0．15Hzの低周

波成分LF（10wfrequencycomponent）のパワーLFPとHFPの比（LFP／HFP）

は交感神経活動を反映するとされている（3）。一般に，H：FP，LFPは心拍変動時

系列のパワースペクトル密度関数の｝IF，LF帯域の面積や帯域内の最大値とし

て算出する。しかし，心拍変動時系列のパワースペクトル密度関数の個人差は

大きく，個人間には数百倍のパワーの相違が見られる場合がある。また，自律

神経活動は交感神経活動が促進しているとき副交感神経活動が抑制され，副交

感神経活動が促進しているとき交感神経活動が抑制する相反関係をもつ。しか

し，自律神経活動バランスの偏りを，個人差を考慮せずに判別する閾値は提案

されていない．従来のLFP，RFPによる自律神経活動バランスの統計解析では

個人差を考慮した処理手法の選択が必要となる。

　まず5．2節では，副交感神経活動優位および交感神経活動優位両方の状態を含

むデータを対象としてHFPおよびLFP／1｛FPそれぞれの平均値と標準偏差で標

準化を行った上で，伯律神経活動バランスの偏りを評価する指標を提案し，そ

の閾値を0とする方法を提案した。即ち，提案指標が正であれば副交感神経活

動優位，負であれば交感神経活動優位とする方法である。ここでは仰臥位およ

び立位姿勢時の測定実験を行い，この提案法の精度評価の結果を報告する。
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5．2．1実験方法

被験者数は，健常者7名，・20．5±1．1歳（平均±標準偏差），実験前目の夜か

らカフェイン，アルコール，たばζ等の刺激物の摂取，および，直前の食．事を

ひかえた。実験は名古屋市立大学で行った．心電図測定は，三点胸部誘導法に

より，心電図アンプ・（多用途アンプSINACT：NECメディカル製）で連続測

定し，データレコーダ（SON’YPC216A，ソニーマグネスケール）に記録した。

また，呼吸曲線測定は胸部インピーダンス法で連続測定した・

　実験プロトコルは，心電図と呼吸を安定させるため約10分問安静にさせた後，

測定を開始した。測定中の呼吸回数は，無統制，12回／分（0．2且z），15回／分

（0．25且z）18回／分（0．31｛z）とした。．水平仰臥位でそれぞれの呼吸回数を3分

間ずつ測定し，計12分測定を行った。次に，立位で呼吸回数を無統制と0．2Hz

に統制してそれぞれ3分間ずつ測定した。従って，計18分心電図を測定した。

5．2．2標準化を用いた提案手法

・心拍変動時系列へ自己回帰モデル（式（6））を適用してパワースペクトル密

度関数（式（6））を算出した。0．04～0．151｛zの面積をLFP，0．15～0．4H：zの面

積をHFPとした。LFP／HFPはLFPを：HFPで除した値である。

1｛FPl　LFP／HFP，HRはそれぞれ30秒間の算出窓幅で，30秒ずっ窓を移動

させて算出した．従って，被験者1名の仰臥位のデータ数は720秒÷30秒＝24デ

ータ，立位では360秒÷30秒＝13データとなる・

　HFP，LFP／1｛FP値について仰臥位時（副交感神経活動優位と考えられる）

および立位時（交感神経活動優位と考えられる）のデータ（6～18分）の平均値

（＿ave．）と標準偏差（＿S．D．）を用いて式（17），式（18）で定義されるように，

平均値が0，標準偏差が1となるように標準化して個人差を除去した。標準化し

たHFP，LFP／HFPをそれぞれ，n：HFP，n（LFP／HFP）と表記した。

HF：P一（HFP＿ave．）

nHFP＝　　　　　　　H：FP　S．D．

　　　　　　　　　（LFP／HFP）一（LFP／HFP）＿ave．
n（LFP／HFP）＝
　　　　　　　　　　　　　（LFP／H：FP）＿S．D．

（17）

，（18）
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　また，自律神経活動は相反関係をもつため，自律神経活動のバランスを評価

する方法として，nHFP－n（LFP／RFP）＞0のとき副交感神経活動優位，nl｛FP

－n（LFP／1｛FP）＜0のとき交感神経活動優位と判定する。

　提案法の精度を確認するために，統計解析と評価正答率を算出した。統計解

析は，仰臥位と立位における提案指標の平均値を被験者毎に算出し，独立したt

・検定を行った。なお，危険率5％未満をもって有意とした。評価正答率は，副交

感神経活動優位とされている仰臥位において，nH：FP－h（LFP／HFP）＞0を満

たしているデータ数を算出し，仰臥位全体のデータ数（24データ）で除してパ

ーセンテージで表した。同様に，交感神経活動優位とされている立位において

は，nHF－n（LF／H：F）＜0を満たしているデータ数を算出し，立位全体のデー

タ数（12データ）で除してパーセンテージで表した。

5．2．3結果・考察

　図33は被験者7名の仰臥位と立位における提案指標と｝IRの平均値を独立した

t検定した結果である。提案指標は仰臥位に対して，立位では有意に減少した（P

＜0．01）。HRは仰臥位に対して，立位では有意に増加した（P＜0．05）。仰臥位

と立位のRRでf検定を行った後，独立したt検定の結果，立位で有意に増加した

ことから今回の実験は仰臥位で副交感神経活動優位，立位で交感神経活動優位

であることが確認できる。提案指標のnHFP－n（LFP／HFP）は仰臥位に対して

立位で有意に減少したため，この結果と1｛Rの結果から，この値が大きければ副

交感神経活動が優位，小さければ交感神経活動が優位と考えられる。図34は被

験者毎の提案指標とHRの変化の3例である。nHFP－n（LFP／HFP）の閾値を0

とした時の被験者7名の自律神経活動バランスの評価正答率を求めた結果，仰臥

位で副交感神経活動優位と評価された正答率の平均は80％，立位で交感神経活

動優位と評価された正答率は94％であった。交感神経活動優位の状態より副交

感神経活動優位の状態の方が精度は低くなった。この原因は，仰臥位において

HRが増加している部分が見られるため，交感神経活動が優位と判定され仰臥位

における副交感神経活動の評価正答率が低くなったと考えられる。従来の自律
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神経活動バランス判定の際，個人間に数百倍のパワーの相違が見られたが，提

案法は個人差を考慮せず同一の閾値を用いた判定が可能であるため，従来に比

べて容易に自律神経活動バラ’ンス評価が可能であることが示唆された。

5．3人工重力負荷の実験方法

5．3．1被験者・

被験者は若年男性7名（21±2歳，mean±SD）で，すべての被験者に本研究の

主旨および目的に関する説明を行い，了承を得た。本実験は名古屋大学環境医

学研究所rヒトを対象とする研究」に関する委員会，『および宇宙開発事業団倫

理委員会の承認を得た。

5．3．2実験装置

　本研究の実験では自転車エルゴメーター運動負荷装置を搭載した人工重力負

荷装置を使用した。最大重力負荷は2G，最大運動負荷150W，全重量2．5tであり，

建築基準法に準じて製作されている。安全対策として，被験者自身が非常停止

ボタンを持ち，手が離れると停止する構造になっている。表情はCCDカメラに

て観察さき，被験者への指示はグラストロンにより双方向通信が可能である。

また，被験者の搭乗安定性を確保するため，サドル，サイドクッション，5点式

シートベルトを設置した。

5．3．3心拍変動の測定

　心電図は，胸部誘導M：5に表面電極を貼付し，生体アンプ（目本光電AG601）

により増幅し，データレコーダー（ソニープレシジョンテクノロジーPC216Ax）

に記録した。同時に血圧をFinapres2300（Ohmeda）によりモニターした。測

定した心電図を1：k且zでIAID変換し，R波のピーク点を自動検索して，心拍変動

時系列を抽出した。心拍変動時系列は，拍数の関数であるので，時間関数に変

換するため，スプライン関数で補間し，2Hzで再サンプリングしたデータを解

析対象とした。
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　図35．重力負荷時の心拍変動時系列

（a）実験完遂被験者，（b）1．4Gの被験者
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5．3．4実験プロトコール

　被験者7名に重力負荷のみの実験と，重力負荷＋自転車エルゴメーター運動負

荷の実験を各々4回行った。すなわち，重力負荷のみの実験を28例，重力＋運動

負荷の実験を28例行った。

　心電図を測定する際，心拍変動を安定させるため，安静仰臥位で10分間測定，

してから重力負荷を1Gにして仰臥位で負荷実験を開始し』10分間1Gの重力負荷

を与えてから，5分おきに重力負荷を6．2Gずつ増加させた。重力負荷終了後，安

静仰臥位で5分間測定し測定を終了した。運動負荷は自転車エルゴメータにより

20Wの負荷を与えた。実験中，観察者が急激な血圧低下，心拍低下および失神

前兆侯を観察した時，または，被験者が中止を希望した時には，・重力負荷を終

了した。

　実験中止基準は，

　①収縮期血圧が急激に15mmHg以上の低下，または，心拍数が急激に

　　15beats／min以上低下した時，

　②吐き気，発汗，めまいなどの症状が見られた時，

　③収縮期血圧が緩やかに減少し，80mmEg以下になった時，

　④被験者が中止を希望した時，

であり1上記の事象が一つでも見られた場合，被験者自身がブレーキをかける

か，回転を止めて実験を中止した。
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図36．測定機器

iiiiii繭iii灘嚢……嚢

図37．自転車エルゴメーター
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5．4過重力における失神予測パラメータの提案

5．4．1解析対象データ数

測定時におけるノイズの混入，実験の早期段階での実験中止等の理由により，

解析対象とした例数は，重力負荷のみの実験で，28例中16例，重力＋運動負荷

の実験で28例中15例のデータ，計31例である。

5．4．2ARVの算出

ARVは時系列の分散に占める非線形成分の分散の割合を示す指標である。時

系列丑（6）に第2章の式（6）で示す自己回帰モデル1）を適叩する・ARVは・式（19）

で示すように非線形成分の分散（622）と時系列の分散（戯2）の比で定義される。

　　卿一52／S聾　　　　　　　，（、9）

　線形成分で予測可能な正弦波ではARV＝0，線形成分で予測不可能な白色雑音

ではARV＝1となり，0から1の範囲に規格化された値である。ARVは運動負荷

時における疲労困慧直前で急激に増加することが報告されている（33）。

5．4．3算出窓幅と自律神経活動バランス判定

　ARV，且F，LF／HF，1｛Rはそれぞれ180秒間の算出窓幅で，30秒ずつ算出

窓を移動させて30秒間隔で算出した。HF，LF／HF，HRの値は個人差がある

ため，各被験者について連続する実験時間中のHF，LF／HF，HRを平均値が0，

標準偏差が1となるように標準化して個人差を除牽した。標準化した1｛F，LF／

HF，HRをそれぞれ，nl｛F，n（LF／HF），nl｛Rと表記した。n且F－n（LF／

HF）＞0のとき心臓副交感神経活動優位，nl｛F－n（：LF／HF）＜0のとき心臓交感

神経活動優位と仮定した。、

5．5結果
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重力負荷実験において，実験の中断は24例，実験の完遂は7例である。

　表5は，各印加重力における実験を中断した24例の心拍数の平均値と標準誤差，

実験を完遂した7例の心拍数の平均値と標準誤差である。両者とも，実験前の安

静時に比べて重力印加時に有意に増加した（P＜0．01）、・また，同一印加重力値に

対して実験を中断した被験者の方が実験を完遂した被験者より心拍数が高くな

り，特に重力負荷開始直後の急激な心拍数増加が認菊られた。

　図39（a）は実験を中断した被験者のARV，nHF，n（LF／｝IF），nHRの一例

である（運動負荷無し）。この被験者は1．OGで中断した。800秒付近でARVが急

激に増加した．図39（b）1．6Gさ実験を中断した被験者の二例である（運動負

荷有り）。1300秒，1800秒付近でARVが急激に増加した。図39（c）は実験を2G

まで完遂した被験者の一例である（運動負荷有り）。実験を中断した被験者のよ

うな急激なARVの変化は見られなかった。

　図40（a），（b）はそれぞれ実験を中断した被験者』（24例）と実験を完遂した

被験者（7例）を対象としたnl｛F－n（LF／1｛F）が正または負の時刻におけるARV

の平均値と標準誤葦表してい，◎独立したt検定の結果・両者ともnHF－n（LF

／HF）＞0のARVの値が有意に大きくなった（う＜0．01）。

　図41は実験を中断した全24例，および，．実験を完遂した全7例を対象とした負

荷開始から負荷終了までの30秒問隔で求めたARVすべてにづいて，0．05間隔で

ヒストグラムに表したものである。実験を完遂した被験者よりも実験を中断し

た被験者の方がARVが0．2以上となるケースが多く見られた。
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　　図41．重力負荷実験のARVのヒストグラム

（a）実験を中断した被験者，（b）実験を完遂した被験者

5．6考察
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本章さは，人工重力負荷実験時の失神予測を目的として，前失神時でBJ反射

が誘発すると仮定し，従来指標によって自律神経活動バランスの推定を行い

BJ反射の誘発を推定し，BJ反射推定結果を基にARVの変化を評価した。さら

に，BJ反射有無の判定の可能性を検討した。

　状態にかかわらずに失神の予測を目的としているため，自転車エルゴメータ

ー運動負荷の有無に関係なく，実験を中断した被験者と完遂した被験者に分け

て解析を行った。

　図39（a）の1．OGで実験を中断した被験者の一例では，600～800秒ではnH：F

が大きくなっており，800秒でnHFが減少した。この時刻において，n（LF／HF）

はさほど変化しておらず圧受容器反射では血圧調節が困難となり，呼吸の一回

換気量の増加によって静脈還流を増加させ血圧を維持しようとするBJ反射の

第二段階と推定される。800秒～endpointまでは，nl｛Fが緩やかに増加し，n（LF

／HF）は緩やかに減少しており，ARVが急激に増加した。この時刻では，BJ反

射の第三段階と推定され，自律神経活動バランスを保っていた心拍変動の規則

的なリズムの消失により，規則的な変動リズムのパワーが減少し，不規則変動

パワーが増力口したため，ARVが増加したと考えられる。

　図39（b）の実験を中断した被験者の一例では，図39（a）の被験者より重力

耐性が強いと思われる。また，図39（a）に比べてnHFの変動が殆んどない。

800～1300秒の問で心臓交感神経活動が優位と仮定され，圧受容器反射により

静脈還流の減少を防ぐBJ反射誘発機序の第一段階と推測される．この時刻では

ARVは小さい値となった。一方，1500秒と1800秒付近ではn（LF／：HF）が減少し

心臓副交感神経活動が優位と仮定され，この時刻ではARVが急激に増加した。

この状態は，BJ反射機序の第三段階と推定される。

　図39（c）の実験を完遂した被験者の一例では，負荷開始からendpointにおい

てn（LF／HF）の変動が大きくなっており，心臓交感神経活動優位と推定され，

圧受容器反射により血圧維持がされている．と考えられる。1200秒付近でn且Fが

緩やかに増加して心臓副交感神経活動が優位と推定されたが，呼吸によるBJ反

射の第二段階と推定される。この時刻では，ARVの値は増加しなかった。
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　図40の結果から，心臓副交感神’経活動が優位≧推定される時にARVの値が有

意に大きくなった。実験を中断した重力耐性の弱い被験者では，重力負荷時に

おいて，心臓副交感神経活動優位と推定される状態でARVが急激に増加する場

合と増加しない場合があるが，BJ反射の第三段階と推定される状態ではARVが

急激に増加すると考えられる。

　また，重力負荷開始直後にARVが増加しているが，これは安静状態のような

心臓副交感神経活動優位時に急に重力負荷が加わり循環系調節が即時に対応で

きなかったためであると思われる。

　BJ反射を伴う失神予測するために，BJ反射誘発の有無を判断する感度を決定

する必要がある。図41のヒストグラム！こおいて，（b）に示す実験を完遂した被験、

者では，ARVの値が殆んど0．2以下となっているが，（a）に示す実験を中断した

被験者ではo．2以上に分布の広がりが見られる。こめ内訳の詳細を見ると，実験

を中断した被験者24例の内，心臓副交感神経活動優位と推定され，BJ反射誘発

の可能性が認められた被験者は20例，この内，この時点でARVが0．2以上になっ

た被験者は15例であった。実験を完遂した被験者7例の内，ARVが0．2以上にな

った被験者は4例であったが，いずれの被験者もARVが0．2を越えた時間は短く，

値が0．6を越えるような大きな値にはならなかった。重力耐性が強い被験者にお

いて，ARVがo．2以上となる場合があるが，失神予測のための警告であると考え

れば影響はないと言える。重力耐性の弱い被験者において，ARVで予測できな

い例については，詳細な解析が必要である。

　従来指標であるHF，L宣／HF，HRは値が個人によって大きく変動するため，

これらでBJ反射を伴う失神予測をするためには実験時間内での平均値と標準

偏差を統一するなどの規格化が必要であるため，実験中に用いる推定指標とし

ては不適切である。しかし，ARVは算出時に0から1の範囲に規格化された値で

あり，個人差を考慮せずにBJ反射を伴う失神の警告を行うことができるため，

実験の実施中に用いる予測指標としては最適であると考えられる。

　今回の解析では，規格化したn且F，n（LF／1｛F）を用いて自律神経活動バラン

ス推定を行ったが，自律神経機能指標との比較をし，この自律神経バランス推

定手法の詳細な検討が必要である。

86



5．7結言

本章では，宇宙医学実験における失神予測をするために，生体情報工学を用い

て，心拍変動時系列から過重力負荷に伴う失神予測パラメータARVを提案し

た。

　従来指標のRF，LF／HFは個人差があり被験者毎に自律神経バランスの比

較が困難であったが，標準化によって比較が簡便化された。

　この標準化による自律神経バランス判定法を用いて人工重力負荷時の失神

前時で誘発するBJ反射の推定を行い，その時のARVの変化，ARVの閾値を

考察した結果，重力耐性の低い被験者ではBJ反射の第三段階と推定される時

点でARVが大きくなる結果が得られた。自転車エルゴメータ運動負荷の有無

にかかわらずARVの値が0．2以上の場合BJ反射の誘発を推定でき，心拍変動

時系列から算出されるARVが，BJ反射を伴う失神予測に適応できる可能性を

得た。

！
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第6章　結論

　本研究では，生体情報工学に基づく，知見，方法論，実験手法を用いること

により，生体状態の連続推定・モニタリング手法の開発を行ったものである。

睡眠時，目常生活，宇宙医学の実験など様々な環境化において，呼吸，ストレ

ス・．リラクゼーション，失神前兆侯など各種の状態推定への適用を目指した。

そのため，無負荷，無拘束測定が不可欠な条件であり，かつ，即時的な判定の

ための高速算出アルゴリズムの構築が必要であった。これらを満たすため，生

体信号は，心電図，脈波を利用し，そこから得られる心拍変動時系列を利用し

た。　　　　　　　　　　　　　』　、

　一般に心拍変動時系列解析の研究では平均心拍数や変動係数のような時間

領域指標と周波数領域指標および統計指標を用いて評価する。統計指標は多数

のデータを必要とするため連続評価には適してはいない。時問領域指標は理論

式が簡単であり連続算出に適しているが時系列の周波数とパワーも加味する

ことにより，より広範かつ高精度の生体状態評価が可能となる。しかし周波数

およびパワーは，フーリエ変換，ARモデル，ウェーブレット変換などを用い

て，オフライン処理で周波数，パワースペクトルから生体状態を評価する研究

が多く，連続的に結果を算出するのが困難である。そのため，本研究では周波

数とパワーの高速連続算出法を提案して，生体状態の連続モニタリング装置の

開発を試みた。

　第2章においては，生体状態を高速連続評価するために，心拍変動時系列の極

値の個数と拍数との比率で定義する指標（NEP）と，NEPから時系列の周波数

を高速連続推定する手法を提案し，これらの手法の精度評価を行った。

　NEPは時間領域の指標であるため，従来から用いられている心拍変動指標に

比べて簡便に算出でき，さらに個人差を考慮した標準化や相対値を用いる必要

がなく絶対値での評価が可能である。従って，従来指標のように個人差を除去

するための標準化処理が必要としないため，多人数の利用を想定した健康機器

などへの搭載には有用な指標であると考えられる。

　また，NEPを用いた高速連続周波数算出法は，従来の周波数算出に用いられて
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いるARモデルやフーリエ変換に比べて理論式が簡単であり，計算量も少なく即

時性が高い．また，ARモデルによるパワーヌペクトル推定の精度より約2～3％

低い結果となったが，再サンプリングが不要であり，周波数の実時間連続算出法

に適した方法である。

　第3章においては，心拍変動時系列から長時間無拘束状態で呼吸変動を連

続モニタリングすることを目指し，第』2章で提案したNEP法から周波数を高

速連続算出する方法を用いて，覚醒届．睡眠時（ノンレム睡眠，レム睡眠）およ

び息止め時の呼吸周波数の高速連続算出を試みた。

　覚醒時の呼吸周波数は86．2％の精度で算出が可能である。・睡眠時においては，

文献に基づいて考察したが，ノンレム睡眠およびレム睡眠の呼吸変化が文献と

一致しているため，睡眠時の呼吸状態も推定できると考えられる。

また，息止め時の呼吸状態は，RSA周波数では評価が困難であるが，RSA

パワーを用いることにより評価できる可能性を得た。

従来の睡眠時の呼吸測定は脳波や呼吸曲線，鼻センサーなどを用いて行って

いたが，心拍変動時系列を用いることによって無負担・無拘束な測定が可能と

なる。また，脈波を用いても，心拍と同等の結果が得られたため，脈波利用に

よる，心電図よりもさらに簡易で負担が少なく，行動を妨げることのない呼吸

状態の連続モニタリングが期待できる。

　第4章においては，NEP指標と，心拍変動時系列の時間領域指標である，

平均心拍数を用いて，目常生活中における利用を意図した精神ストレス，リラ

クゼーションなどの生体状態の高速連続判定方法の提案を行った。

　生体状態判定に必要な閾値を暗算時とリラクゼーション映像視聴時から決

定し，連続的な生体状態判定手法の精度を評価した結果，・暗算作業時では約

72％ゐ精度で精神ストレスと判定した。・リラクゼーシヨと映像視聴時では

55・8％の精度でリラ．ックス状鱒と判定されぞ154％は筆静と判定された・さら

に，生体状態判定に必要な窓幅も7拍程度で判定可能であるため，即時性の高

い方法であるとの結果が得られた。

　しかし，研究で得た閾値と精度は，若年者26人分のデータからか決定した

ため，年齢層を考慮した閾値が必要となる。また，精神ストレスを加える実験
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として一般に暗算が用いられるが，種々の精神ストレスおよび種々のリラクゼ

ーションも考慮することが課題となる。

　第5章においては，宇宙医学実験における失神予測のために，心拍変動時系

列から過重力負荷に伴う失神予測パラメータARVを提案した。

　人工重力負荷時の失神前時で誘発するBJ反射の推定を行い，その時のARV

の変化，ARVの閾値を考察した結果，重力耐性の低い被験者ではBJ反射の第

三段階と推定される時点でARVが大きくなる結果が得られた。自転車エルゴ

メータ運動負荷の有無にかかわらずARVの値が0．2以上の場合BJ反射の誘発

を推定でき，過重力負荷の失神予測に適用できる可能性を得た。ARVは30秒

ごとに算出したが，これを約1秒ごどに算出してモニタリングすることにより，

即時に失神予測の警告を出すことが可能であると考えられる。宇宙医学実験の

解析では統計解析が多く，指標を連続算出して評価する解析は殆ど行われてい

ないため，この分野において指標の連続モニタリングは貢献できると思われる。

本研究のモニタリング手法開発は若年者を対象として行ったが，生体状態を評

価するためには，種々の状態の測定および年齢の考慮が必要であるため，十分な

生体状態の判定は可能であるとは言えない。従って，今後，・種々の生体負荷およ

び中高年の被験者を対象として解析を行えば，日常の健康管理あるいは医療機関　　．

などにおける睡眠時無呼吸疾患の診断に適用可能となり広範に利用できると考

えられる。図42はモニタリング装置である。第2章から第5章までで提案したパ

ラメータを組み込んだ。状態をアニメーション変化で表すことも考えている。

また，アルゴリズムも簡単な理論式を用いているため，安価な装置の実現が可

能である。
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携帯型心拍計

携帯型脈波計

図42． モニタリング装置
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