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    Cardiovascular system could be regarded as a closed loop fluid system, which shows, as a whole,

very complicated hemodynamic behaviors. For designing a mock circulatory system keeping as high

resemblance to such behavioral characteristics of the cardiovascular system as possible, the author deter-

mined the specifications of dimensions and materials of elements constructing the simulator, using

engineering analysis method on referable physiological and allatomical data.

    A mock circulator is developed which has mechanical and functional characteristics as fbllows:

    1) This is a closed Ioop fluid mechanical model which is composed of some lumped factors:

    2 pulsatile pumps (right and left heart), 7 elastic tubes (blood vessels) and 7 piston-cylinders

    (peripheral resistances). Pulsatile pump is a dual chamber type (atrium and ventricle) and each

    chamber contains elastic membrane as myocardium and each membrane is driven by the pneu-

    matic pressure. Output fiow can be controlled by changing pulse rate and driving pressure

    independently each other. Elastic tubes as blood vessels are made of latex rubber, which

                                  tt    are enveloped in a compliance regulating tank, respectively. Piston-cylinder as a peripheral

                                                               '    resistance has a blood pressure regulating part in it. This part contains a lot of latex grain, and

                                                      '    by controlling the density of the grain, flow resistance can be varied.

    2) As circulating fluid, water is used instead of blood. Fiuid volume of total and each lumped

    element coincide with those of 20 kg dog: circulating time also coincides with that of the living body,

    Dynamic behaviors of the closed circuit model were compared with the hemodynamics of the

experimental dog, whose heart was totally replaced by the artificial heart. And it was proved that

those two showed high resemblance to each other.
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        1開発目的

 血液循環系を工学的にとらえた場合，心臓とい

うポンプを有する一種の流体回路系とみることが

できる．筆者は今までに医工学，特に人工臓器の

開発研究を進めてきたが，多くの場合，たとえば

人工心臓を例にとると，」血液循環系という生体系

内に人工臓器という工学系を組込むことになる．

その人工臓器の機能を十分に発揮させるために

は，単に生体系一工学系の接続部分の条件を一致

させるだけでは不十分であり，血液循環系全体の

特性を十分に把握した上で，人工心臓の設計およ

びポンプ駆動制御方法の検討を行うことが重要で

ある．しかし，血液循環系の一巡回路としての特

性はほとんど明確にされていないため，試作した

人工心臓をいきなり動物に装着しても，動物実験

データから得られる情報を有効に分析することが

ができない．そこで筆者は，動物の」血液循環に近

い状態を機械的に再現できるモデルを開発して，

それを動物実験データの情報分析に利用するのも

ひとつの有効な方法と考え，血液循環系のマクロ

な挙動が表現できるような循環モデルの開発を試

みることにした．今までの」血液循環系のシミュレ

ーションモデルは，循環系の一部分である大動脈

管の特性とか末梢循環の特性というように，個々

のミクロな挙動を調べるためのものが主であった

のに対し，今回開発するモデルは，血液循環系全：

体のグローバルな特性をつかむため，一巡の回路

としてモデルを構成する．モデル実験は動物実験

特有の‘‘個体差”の問題を取除くことがでぎ，実

験結果の再現性が保証される．また，実験者が実

験条件を自由に設定することができ，動物実験で

は得られないような異常状態を作成することもで

きる，などの利点を有している．本論文は，血液

循環モデルを工学的に開発していった過程と，実

現しだモデルの特性に関してまとめたものであ

る．

    II循環モデル開発の基本構想

 循環モデル開発の基本構想としては次の2項目

を掲げた．

 1）20kg程度のイヌを対象としてモデル化を

行なう．モデル作成の際は，生理学，解剖学的デ

ータ1）2）をもとに，血液循環系の構成要素のうち

の類似した性質のものをひとまとめにし，いわゆ

る集中定数化を行なう．これにより循環モデル

は，拍動ポンプから成る心臓部分，ゴム管から成

る血管部分，および血圧降下をおこす末梢抵抗部

分によって構成する．

 2）マクロにみれぽ血液循環系からの水の出入

りは無視できるので，モデルは完全閉鎖型一巡ル

ープとし，全血液量を生体（20kg，イヌ）と一致

させ，1，600mlとする．この場合，生体の心拍

出量と，モデルにおける拍動ポンプ拍出量とを一

致させるならば，循環時間も一致することにな

り，循環系の動的挙動を調べる際に有利である．

なお，作動流体は血液のかわりに水道水（200C）

を用いることにする．

 以上の構想をもとに，今回開発するモデルにお

いては血液循環系主要部の圧カー流量関係が生体

とできるだけ類似した特性を有するモデルの開発

を試みる．以下，心臓部分と血管部分に分けて，ト

それぞれの開発過程に関し説明する．

    III人工心臓の設計，製作3）

 1．基本仕様

 人工心臓は，右心用，左心用として計2基を用

いる．ポンプは形態よりもむしろ機能を重視して

設計するため，直管形という単純形態とする．弁

は生体心臓と同じく心室前後に配し，心房も取付

ける．ポンプ容量を決定するにあたり，全血液量

1，600mlの10％を心臓部分の血液量とし4），房室

4つの部屋にそれぞれ40mlずつ：配分する．心臓

ポンプと血管部との接続条件をなるべく生体と一
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致させるため，1 �U学的デ．一二をもとた1），ポン

プ流入・流出径をそれぞれφ12，φ10mmとする．

ポンプ流量特性の基準状態として，流入・流出圧

をそれぞれ5と100mmHgのときのポンプ拍出量

を2Z／min（1回拍出量20ml，拍動数100cpm）に設

定する．なお，』1回呼出量拍動数，ポンプ収縮

時間等は独立に変化できる機構とし，1回拍出

量と心室拡張末期容量の比（Ejection Fraction）

を0．2～0．7で可変，拍動数を40～160cpmで可変

とする．以下，上記の仕様を満たす人工心臓を試

作していった過程を示す．

 2．各部の設計，製作

 1）駆動装置

 一般にポンプ駆動方式はメカニカルドライブと

エアドライブの2方式に分類できる．上記の仕様

では駆動制御のパラメタが多数存在し，その場合

はエアドライブ方式が機構的にも単純で，操作も

簡便であるため，図1に示すようなエアドライブ

方式の駆動回路を設計し製作した．駆動回路は心

房，心室部のポンプ収縮力を調整するための空穴

回路部分と，拍動数，収縮時間などの時間的なタ

イミングを設定するための電気回路部分とに分け

られ，空圧回路では心房，心室用の2系続の回路

PNEuMA丁lc CIRculT

Compressor

．VENTRICLE◎

    Pressure Buffer

Pressu「e    田ank
RegUlato＝

 ［

A丁RエUM （⊃
璽、

Vacuum Pump

EしEC丁Rlc C1RCUIT

が並列に並ぶ．

 2）心室部の設計

 エアドライブ方式の人工心臓では，弾性膜を空

気圧で変形させ，弁のはたらきで中の血液を一方

向に拍出させる機構をもつており，構造上，外筒

（ケーシング），弾性膜，人工弁に分類できる．

 （i）ケーシング：透明アクリル製で，弾性膜

と弁をフランジ構造で両端からはさみこんでボル

トで固定する．透明なので中の弁や膜の動きが観

察できる．

 （ii）弾性膜：大変形が可能な天然ゴム（ラテ

ックスゴム）を用いる．形状は基本仕様のごとく

円筒形とするが，内径Dと長手方向の長さ工との

比工／Dが膜の変形特性に大きく影響することが

予想される．両端固定の薄肉円筒の大変形に関す

る数値解析は難しいため，実際に各種珂D（Dは

固定）の試験用弾性膜をつくり，膜の変形特性を

実験的に調べ，その中から最適なL／Dを求める

ことにした．図2に膜の変形状態を示す．膜は3

方向から均等につぶれ，各駆動圧力に対して，

PULSE CO篤TROLLER

●PUユse Rate  cpm
．AtriaエSysし01ic Time sec
・Delay  sec
，Ventricular Systo工ic Ti〔駄e

        sec
Solenoid
 Val▽e

TRIU岡    ENTRICLE

ARTIF1cIAL HEAR丁

図1人工心臓の駆動回路説明図（空圧圃路と電気
 回路によって構成した．）
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表1 Characterist三cs of the ventricular tube

Thickness（mm） 1．0 1．5 1．8

Minimum pressure
@  to defoτm（mmHg）

10 30 50

Maximum innow veIocity
@          （Cm／s）

70 100 120

Filhng time（s） 0．30 0．22 0．18

Water hammer at

@ inlet side（mmHg）
180 300 600

珂D＝2・8で一番効率よく変形することがわかっ

た．次に弾性膜の肉厚tを決定するためLID＝

2．8においてt＝1・0，1．5，1・8mmの3種類の膜

を製作し，その特性を比較したところ表1の結果

を得た．t＝1・8mmでは復元力が大のため流入速

度が大きく，拡張期の血液充填は0・18・ecと短時

間で完了するが，膜の復元に伴う拡張期水撃が一

番大きい．これに対し，tコ1・Ommの膜では，水

撃の影響は小さくおさえられるが，復元力が3種

の膜の中で一番小さいため，血液充填に時間がか

かる．しかし，後述の心房の付加によりそれを補

償できるので，最終的にこのt＝1・0の膜が生体

心の流入特性の状態に一番近い特性を示した．し

たがって心室用弾性膜の肉厚はt＝1・Ommと決

定した．

 （iii）人工弁：人工心臓ポンプには各種人工弁

の取付が可能な形態をとるが，ポンプ原型モデル

では，製作が容易で，しかも活弁の間で特性の差

が比較的少ないボール弁を試作することにした．

二品口径をD，みかけ上のボール移動時間をT，

1回拍出量をSV，流量係数をC，比重量をγ，

および弁前後の圧力損失を∠Pとすれぽ，弁部を

オリフィスと考えて5），

 画商 …（’）
が成立する．今，SV＝20ml，∠P＝25mmHgと仮

定し，実験的に求めたC＝0・4およびT＝0・18sec

を（1）式に代入し，Dについて解くと， D＝13・6

mmとなるので，房室弁入口径は14mmとした．

それに伴い．圧損の少ない流路面積を求めた結果

ボール移動距離は9mm，ボール径はφ16mmと

決定した．一方，動脈弁の諸値も同様に求めた．

動脈弁は相対的に房室弁よりも小型化され，入口

径は11mm，弁移動距離6mm，ボール径φ13mm

と算出され，それをもとに弁を試作した．弁はボ

ールにはシリコンゴム，弁座にはテフロンを用い

た．

 3） 心房部の設計

 心房のはたらきは，心室に対する血1液リザーバ

要素，心臓の拍動に伴う圧力変動の干渉要素とい

ったとらえ方ができるが，著者はそれを発展させ

て，ポンプ流量：特性を高めるための一種の流量補

償要素として心房をとらえ，人工心房の設計を行

なった．

 （i）人工心房の駆動方法：

 ポンプ流入部付近の数式モデルを作成し検討し

たところ，図3（A）のごとく心房を心室と同期

させて駆動すれぽ，高拍動数領域における心室へ

の血液充填量不足を補償できることがわかり6），

実験的に駆動方法を調べた．図3（B），（C）は

房室駆動方法を決定するための実験結果であり

（B）より，高拍動数（ここでは150cpm）の場

（A）

A丁RIUM

慧

8
言

署

ざ

＝

ぎ

房

VENTRICLE

P臨，
P融，
｝

（B）         （C）

擁 ず
：懸垂
   鰭簾     三編0
 0    0．10   0・20     0    20    40

 ATRIAL SYsToしlc       ATRIAL DRIvING

  TI凹E TsA sec    pREssuRE PsA㎜Hg

 （Pulse Ratel150CPM） （Venous Press35㎜Hg｝

図3 心房の最適駆動条件の決定（ハッチング部は

 最適な心房駆動時間，駆動圧力を示す。）
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図4 2っのタイプの人工心臓（心室形，心房心室
 形）の流入特性の比較（房室形では流入がなめら

 かである．）

合，1回製出量：20mlを確保できる心房収縮時間

は，心室収縮の直前の0・10sec付近であることが

わかった7）．また，図4に示したごとく，心房付

加により，心室のみの場合と比較してポンプへの

流入がなめらかにおこる．図3（C）は流入側の

流速変動と心房駆動圧との関係を求めたものであ

り，この場合，駆動圧が15mmHgのとき流速変

動を最小におさえられることがわかった8）．以上

から，心房の最適駆動時間，駆動圧力を決定する

ことができた．

 （ii）人工心房容量の決定：

 心房容量Vaを決定するため， Vaとポンプ流

量特性との関係を実験的に調べることにした．実

験は，Va＝0（心房ナシ），22，36，52，60mlの

大ぎさの心房を試作し，それらを心室に取付け，

前述のタイミングで房室駆動を行なって，それぞ

れの流量特性を求めた．図5がその結果であり，

心房をつけない場合（Va＝0）は，100cpmを越

えると，拡張期のポンプ流入特性が悪化し，1回

拍出量20mlを確保できないため，グラフにおい

て線形性が保持できない．しかし，Va≧36mlで

は，170cpmまで線形性が維持でき，結果として

Vaの容量は36ml以上では，それより心房を大

きくしても意味がないことがわかった．

 以上の各種検討から，写真1に示す直管形の心

房心室駆動人工心臓を設計，試作した．ポンプ流

量特性をまとめると，図6のようになり，駆動圧

を170～230mmHg，拍動数を40～ユ60cp皿の間で

それぞれ独立に変化させることによって，図6の

ハッチング部分の座標値をとることができること

がわかり，これははじめに述べたポンプの基本仕

様（皿・1）を十分満足するものである．

     W 血管系の設計，製作

 1．基本仕様

轟

ミ
R

4

き2
出

募

脅

8
 0

▽a  Atrial Volume m1 4一

a≧56

Va＝22
       2

a霜O

’罎  Pulse Rate
    ユ70σPM
霞

ミ

ミ

  0ユ00面00 0020［鍔 O
   Pu18e Ra七e  CPM       Atrial Voユ㎜e 鳳1

図5 心房容量の決定（右図は170cpmの場合，心房容量が36mlあれぽ十分であるこ
 とを示している．）
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写真1 人工心臓ポンプ（空気圧駆動方式で，房室2室によって構成した，）

4．0
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→一230
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0     50    100     150   200

    PuしSE RATE   CPM

図6 人工心臓の流量特性（実験における流入・流

 出圧はそれぞれ5，100mmHg，房・室駆動時間
 はそれぞれ0．10，0．15secであり，駆動圧，拍動

 数を独立に設定することによりハッチング部の座

 標値が得られる．）

 20kgのイヌの総血液量1，600mlのうち，心臓

部は10％で，残り90％を体循環と肺循環とで73

1に配分する1）4）．各循環系内の容量配分を決定

する場合，血圧降下の状態から，動脈系と，末

梢・静脈系の2つに大きく分割し，それぞれの部

分の合計容量を生体データに合致させるようにし

て，体循環動脈系14％，末梢・静脈系65％とす

る2）4）．肺循環系は末梢部分を定義しにくいため，

動，静脈容量比を1：1とする．本モデルでは人

工心臓の接続条件，特に血圧波形を生体に近づけ

るため，大動脈，大静脈，肺動脈，肺静脈では脈

波の速度が実際の生体と一致するような性状のゴ

ム管を数式的，実験的に求める．なお，血管用の

弾性チューブはそれぞれ空気室に内蔵し，内圧の

調整によって弾性管の拘束条件を規定して，コン

プライアンス（dV／dp）値を変化できる構造とす

る．心臓と直接には接続しない末梢部分は集中定

数化し，容量要素と抵抗要素の2つに分割する．

末梢の容量が循環系全体の挙動に与える影響は大

と考えられるため，体循環では機能別に3本の並

列回路として構成し9），肺循環では全体容量が少

ないため，抵抗部に組入れて考えることにする．

末梢抵抗要素は，ある通過流量に対し，所望の圧

力降下が得られるような性能が要求される．抵抗

は体循環の末梢容量前後に6個，肺循環に1個の

計7個を設ける．以上の血管系各要素間を塩化ビ

ニール管を用いて接続し，一巡回路を構成する．

以下，各部の設計について述べる．

 2．各部の設計，製作

 1） 大動脈管，大静脈管の設計

 大動脈管の容量は全体の4．4％2），すなわち，

1，600×0．044＝70mlである．径Dと長さしの関

係はL＝18D程度といわれており2），したがっ

て，

  号D2・正＝号D2・（18D）一70 ……（2）

（2）の式を解くと，D≒17mm，1・≒300mmとな

る．一方，大静脈では，L＝15D程度であり， L
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を同一とすると，D＝20mm， L＝300mmと決定

した．次に各層の肉厚決定に際し，脈波の伝ぽ速

度に注目し10），生体の」血管壁と類似した特性を有

する弾性管を数式的，実験的に選定することにし

た．一品目流体の満たされた管路内における圧力

波の伝ぽ速度aは，次式で示される1i）．

一》，（  gK1十K。D／tE） ……（・）

ただし，K：体積弾性係数， E：ヤング率，γ．：

比重量，g：重力加速度，である．

 血管の場合， （3）式の平方根内分母において，

KD／tE＞1とみなせるから，（3）式は

・一
t（9γ）・［・・（吉）］ ・…・・（・）

という形に書き直せる．血管ではEの値は圧力に

よって変化し，動脈血管では内圧Pが10mmHg

付近でE＝1．o又106dyn／6m2であったものが，圧

力上昇とともにEの値が増大し，P＝100mmHg

ではE≒4．o×106dyn／cm2になる12）．静脈管では

血管壁の構成因子が動脈管とは異なり，Eの値は

動脈管の3倍程度13）といわれているので，通常の

低圧時ではE＝3・0×106dyn／cm2と考えられる．

一方，天然ゴムの薄肉弾性管ではEは生体の血管

壁の数倍といわれており10），弾性管の肉厚決定の

ためにはEめ正確な値を知る必要がある，薄肉円

筒（内径D，肉厚t（D／t＞1）長さエ）に：おいて，

内圧が0のときの内容積をVQm1，内圧Pのとき

の内容積をVmlとすると，薄肉円筒の円周方

向と軸方向の応力の関係式，および円筒管におけ

るつりあいの関係式を解いて14），
  ・一1等（・・）1’2［・・一・’・一V一・’・］・一（・）

（ただし，り：ポアソン比）という形に表現でき

る．いま，大動脈用弾性管（1）ゴ17mm，エ＝300

mm）で， E＝107 dyh／cm2程度と仮定し，実際

の血管壁の特性に近いチューブの肉厚を予想する

と，（5）式の計算結果から0・4＜t＜0・8となった

ため，試験用として，肉厚t＝0．5，0．75mmの

2種類のチューブを用意した．また，静脈用弾

性管については同様の検討により，t＝0・2，0．3，

0．4mmの3種の試験用チューブを用意した．図

7のプPットは，各弾性管の容積一圧力特性の実

200

150

書

ElOO

二

十

と5Q

Tube 工」enqth

L 3 300 ㎜

う”

だ
3ヂ

ノ

 Aortic Tube
 ［φ17㎜】

  10、75

 ／o、5
凶♂

ノ／

♂げ Ven・us
げ1   ［φ20
’

    Tube

    ㎜】
  ！0・4

 ，6！OI3

 6メ
彦ン♂o’2

   00 50、，，llOO 150
       Volume     mI

図7 血管用弾性管の圧カー容積特性（この中から

 動脈管は肉厚0．5mm，静脈管は0．3mmのもの
 を選定）

験値である．実験結：果において，動脈管，静脈管

の圧力の代表値としてそれぞれ100，15mmHgを

考え，この時の容量（実験値）を（5）式に代入

し，ヤング率Eを算出した．そのEの値を用い

て，今度は再び（5）式における容積一圧力の理論

計算値を求め，図7中に破線で表示した．その結

果，計算値（破線）と実験値（プロット）とはす

べての領域において一致し，計算上のEの値を，

各ゴム管のEめ値として用いて差支えないこと

がわかった．圧力伝ば速度aは（4）式で示される

が，各種弾性管と血管の脈波速度とを一致させる

ためには，（4）式の平方根内第2項のE・（t／D）

の値を等しくするよう各変数の値を定めればよ

い，大動脈，大静脈の肉厚tと内径Dとの比は，

それぞれ2／25，2／30程度15）であるので，E・（t／D）

の値を計算すると，

  大動脈；4×106×（2／25）

         ＝3ヲ2×105dyn／cm2……（6）

  大静脈；3×106x（2／30）

         ＝2．0×106dyn／cm2……（7）

となる．各種弾性管の中からこれらの値と合致し

たものを探すと，まず，大動脈用弾性管の計算上

のEの値は，t＝0・5，0・75に対し，それぞれE＝
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10．5×106，9．2×106dyn／cm2であった．したがっ

てE・（t／D）の値は，

凶’5mm；10ﾙ諾島／
                  …（8）
t＝0●75mm；9ｸ1器／
となった．一方，大静脈においても同様の方式で

E・（t／D）の値を求めると，

：＝：：：ll：1灘鞠…⑨

一難糖／
となった．したがって， （6）と（8）， （7）と（9）

より，大動脈管，大静脈管としては，静脈管とし

ては，それぞれ肉厚が0．5，0．3mmのものを用

いると，生体の血管壁の特性と一番類似したもの

が得られることがわかった．

 2） 肺動脈，肺静脈管の設計

 肺循環系の総血液：量は体循環系の約1／7の180ml

とし，動脈系，末梢・静脈系に等しく配分した．

肺循環系は低圧系に属し，図7に示した各種チュ

ーブの特性から判断して，肺動脈管，肺静脈管と

も，体循環の静脈用弾性管を使用することにし

た．生体の肺動脈，肺静脈のEの値をそれぞれ

1・5×106，2・0×106dyn／cm2と仮定し， t／Dの値を

それぞれ1／10，V20とすれぽ， E・（t／D）の値はと

もに1・5×105dyn／cm2，となり，前項で算：出した値

（9）を参照すると，t＝0・3mmの場合の値が一番

近く，肺動脈管，肺静脈管とも，t＝0・3mmの弾

性管を採用することにした．

 3） 末梢抵抗の設計

 動脈系は総1血液量の14％，すなわち220mlであ

り，大動脈管の容量70mlと接続チューブ部分の

容量30m1とを差引いた残りである120mlを動脈

側の末梢抵抗の容量とする．末梢部は3本の並列

回路とするので，体循環系では末梢容：量前・後に

3×2＝6個の抵抗をおく．3本の弾性管は佐藤9）

が機能別に定義したものを用い，貯蔵床，短絡

路，栄養血管床を示す．動物実験から，3本の流

量比Q、；Q2：Q3＝4：4：3，流入・流出抵抗比

（RAIRv）の値はそれぞれ， lo／1，1／1，3／1との結

果が示されている．いま，平均動脈圧を100mmHg，

静脈圧を5mmHg．とし，その間の95mmHgの圧

力降下がすべて抵抗部分でおごるとすると，上記

の順に末梢弾性管内圧をPl， P2， P3としてそれ

ぞれの値を計算すると，
          1
  P1＝（100－5）×            十5≒14mmHg（10）
         10十1
 同様に，P2＝53mロαHg， P3＝29mmHgとなる．

したがって．，2・0〃min．．という基準拍出量に対し，

各部の血圧降下は，貯蔵床の場合，通過流量800

ml／minに対し，（10）より入口側抵抗部（RA1）

で86mlhHg，‘出口側（RVI）で9mmHgの圧力

降下がおこるようにすれぽよい．同様に短絡路で

は，600ml／minに対し， RA2， RV2とも48mmHg

の圧力降下，また栄養」血管床では，600ml／min

の通過流量に対し，RA3で71mmHg， RV3で24

mmHgの圧力降下をつくれぽよい．以上のよう

な流量一圧力の関係を正確に設定できる性能を有

（P2、Q）

三十

（Pl，Q）
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  トは抵抗各部の基準設定値を示す．）
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写真2 循環モデルの末梢部（末梢は機能別に3本の並列回路とし，各々の流入流
 出部にはピストンーシリンダ形の抵抗を配した．）

する抵抗として，ピストソーシリンダ形の抵抗装

置を開発した．各シリンダ部容量は40m1で，シ

リンダ内に2mm角のラテックスゴム粒を詰め，

それをピストンで押し，中のゴム粒密度を変化さ

せて抵抗変化をおこす構造であり，ピストンの動

いた距離（ストローク：S）を選ぶことにより，

所望の圧カー流量関係を得ることができる．図8

は末梢抵抗の特性をまとめたものであり，図中，

四角印のプロットは，上述の基準状態における各

部抵抗の設定値である．すなわち，RA 1， RA2，

RV2は共にS＝14mm， RA 3はS＝15mm， RV1，

RV3はS＝20mmに設定する．写真2は末梢部
分を拡大したものである．なお，肺循環用の抵抗

（RPA）も同一のものを使用し，基準状態では，

2〃minの通過流量に対し30mmHgの圧力降下が

必要で，結局，RV1と同じS＝20mmに設定す
る．

 4） 末槽容量要素の設計

 末梢系と静脈系の血管量の総和は，全血液量の

約65％，すなわち1，040mlであり4》，そこから末

梢抵抗部（120ml）と大静脈（95ml）および接続

チューブ部分を除くと，末梢容量部は730mlとな

る．貯蔵床，短絡路，栄養血管床のキャパシタ

ンス比CIlC2：C3は，右心バイ1パス1の実験よ

り76：1：8である9）．各容量をV、，V2，艶V31と

すると，この比は，それぞれのキャパシタンス

C、～C3と前項で求めた末梢圧P、～P3との積の

比と考えることができる．P、：P2＝P3＝14：53＝

29であったから，

  V1：V2＝V3＝76×14：

     1×53：8×29≒20＝1 ＝4・。・。・・ （11）

 と計算される．チューブの長さを230mmとし

て， （11）をもとに3本の各管の内径D、，D2， D3

を求めると，順に57，12，26mmと算出された．

なお，弾性管肉厚tは，容量変化の少ない短絡路

は1．Ommを用い，他は0．5mmのものを使用し

た．

 5） 接続チューブの設計

 各要素の接続には，φ10，φ12の塩化ビニール管

を用いた，接続チューブの選択にあたっては圧力

損失を低くおさえ，かつ各要素間をなるべく短か

い管で接続できるよう考慮した．圧力損失が一番

大と予想される部分は，心臓前後に接続されてい

る曲り管部と考えられる．まず，左心の出口では

流速wは，流速波形を鍵形波と考えて，
     SV
                ……（12）  W＝
    三D2．Ts
    4
となる．ただし，SV：一回拍出量， D：管内径，

Ts：心室収縮時間． Dは10mm，であり，基準状

態ではSV＝20ml， Ts＝0・15secである．’これら
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を（12）式に代入すると，w＝1・7×102cm／sとな

る．作動流体として20℃の水道水を用いると，レ

イノルズ数Reは，動粘度をレ（ここでは0・01
cm2^s）として，

  Re＝w・D／レ             …… （13）

となり，（13）式を解くと，Re＝1．7×104とな

って乱流域にはいる16）．このとき管摩擦係数2は，

  λ＝0．316×Re－1’4         …… （14）

であり，上記のReを代入すると2＝0・028とな

る．したがって，管摩擦による圧力損失∠pは，

チューブの長さL（＝200mm）とすると，

・・一・・吹E讐一…挽m・・≒・mmH・（15）

となる．この（15）の値は直線部分の圧損であ

り，途中の曲り管部では，損失係数ζは，次式と

なる17）．

 ζ＝0．007・α・θ1・1・Re一β      …… （16）

ただし，曲率半径をρとすると，αは，α＝0．48

写真3 血液循環モデル全景写真（一巡閉鎖の流体

 回路系で，血液の代わりに水道水を用いる．大き

 さはたて×横＝2×1m）

×（ρ1D）で与えられる．また，θが450付近では

β＝0．24が適用される．ρ＝5cmとして（16）式

のζを求めると，ζ＝0．11となる．したがって圧

圧損∠Pは，
  ・・一ζ一器一1・6翫m・・≒1・2mmH・（17）

となり大変に小さい．静脈管内ではReは一桁小

さぐ，∠pも小である．以上，（16），（17）より，

接続チューブ部の圧力損失は無視できるものであ

ることがわかった．

 以上をもとに，循環モデル各部のシステムパラ

メタが決定でき，一巡の数式モデルを構成して循

環系のおよその特性を調べた後6），写真3に示す

血液循環系の機械式モデルが構成できた．設計諸

元は表2にまとめる．大きさは，たて×横＝2×l

mである．

      V 循環モデルの特性

 循環モデルを使用の際は，水道水をモデル内に

表2System parameters Qf the mechanicaI
 simulator

Ekgment Volurne
iVm1）

Le㎎伽
iLmm）

Diameter

iφDmm）
Thickness
i㎞m）

Heart 160

Loft Atdum 40 75 お O．3

Left Vent点cle 40 75 26 1．0

Right Atdum 40 75 26 0．3

2ight Ventric㎏ 40 75 26 1．0

Vessels 1440

Systemic Cinじulatめn 1255

Aoda 70 300 17 0．5

Capillary Re醐sta。ce 240
一 一 一

Capmar把s

Storage Aロea 5BO 獅 57 0．5

Shunt Pathway 30 蜘 12 1．0

Nutr比⑩nal Bed 120 230 26 0．5

珈 且0 1．0

C㎝necting Tu挽 106
800 12 1．0

Connector 14
一 一 一

Venacava 95 珈 ⑳ 0．3

Puh㎜aly Ci1cukltbn 葦85

Pulmona【y Arter蛤s 70 鋤 20 0．3

Pulmo職y Res鳩tan㏄ 40
一 一 ｝
150 10 1．0

Cσnnec価㎎Tu㎏ 鴉
150 12 1．0

Connector 7
一 一 一

P田mona【y Veins 4D 125 20 0．3

Total 1600mL
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注入し，各部の血圧（平均充満圧）を生体と同様

7mmHgに設定する．その際，回路内の気泡はす

べて取除く．各抵抗部のピストンストロークを基

準値に設定し，ポンプ駆動圧力も基準拍出量（21／

min）となるようあらかじめ左心200mmHg，右心

90mmHgに設定しておく．

 図9は初期状態からポンプ駆動を開始した場合

の立上り特性を示したものである．モデルにおけ

る動脈圧をはじめとする各部の血圧は約20秒で安

定状態となる．さらにその状態から両三のポンプ

駆動圧を170，60mmHgへと下げ，拍出量低下の

状態をつくると，約15秒で別の安定状態に到達す

る．その場合，モデルにおける動脈圧，肺動脈圧

の低下と，中心静脈圧の上昇が顕著であった．

 別の実験として，図10のごとく，肺血管抵抗を

急激に上昇させた場合の循環系各部への影響を調

べた，その結果，約20秒で別の安定状態へ移行し

たが，肺循環系のパラメタ変動に対し，大動脈

      国「一一一丁一一一蘭山繭 ■r－T一一f『｝「回翻岡
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圧，末梢圧といった体循環系の各部に対しても血

圧変化をもたらした．

 次に，モデルの駆動部分である人工心臓と同型

のものを用いてイヌの生体心の両心を置換する実

験を行なった18）．完全寸心置換時のイヌの血行動

態を計測し，その状態になるべく近い状態をモデ

ルで再現した結果が図11である．ポンプ駆動条件・

を一致させ，循環血液量，末梢抵抗，弾性管の拘

束条件を調整することによって，図11のごとく，

動物実験データを循環モデルによってほぼ再現す

ることができ，．本モデルが基本仕様を十分に満足

しうる性能を有していることが確認できた．

       VI考・ 察

 1．本モデルの特性に関する考察

 1）一巡回路系としての本モデルの特性

 工学的解析をベースに構成した血液循環モデル

の最大の特徴は，一巡回路系であるという点であ

る．図9から得られた循環系の立上り特性は，一

巡回路でなくては取得できないデータである．人

工心臓の駆動開始から安定までの過渡的な挙動は

動物実験データと酷似しており，安定までに要す

る時間は，人工心臓を装着した場合の循環平衡時

間と近い値が得られた19）．その理由は，生体と循

環時間を一致させ，しかも心臓前後の弾性管，お

よび末梢の容量要素の特性が生体と類似していた

ためと考えられる．血液循環系における安定状態

とは，同一回路内にあるパワーの異なる右心，左

心2基のポンプが，最終的に末梢インピーダンス

とマッチングした状態である．したがって，シス

テムパラメタのうちの1つが変化する場合，たと

えば図10における肺血管抵抗の増大の場合のよう

に，その影響は単に肺循環系各部の血圧変化をひ

きおこす．この時，ポンプ駆動条件は変化しなく

とも，肺動脈圧の大幅な上昇により右心流出負荷

が増大し，一種の右心不全をおこし1右心拍出量

は減少する．そして左心のポンプ機能は正常でも

肺循環から還ってくる流量が減少しているため，

左心二二量は減少し，結果として大動脈圧も低下

する．したがって，，末梢圧も低値で安定し，末梢

容量の一部は肺動脈系へとvolume sbiftしてい

る．このように，簡単なモデルでも一巡回路とし

て構成するだけで，神経系等の特別な制御回路を

必要とせずに，一巡回路の特性によって循環系各

部の血圧，血流量の大きな変化が観察できる．し

たがって，動脈圧，左房圧といった個々の部分の

現象変化を調べるには，その部分のみに注目する

のではなく，循環系全体のマクロな挙動の追跡過

程において個々の状態変化をとらえるべぎであ

り，本モデルを用いれば多くの有益な情報が得ら

れると考えられる．

 2） 人工心臓の特性

 モデルの駆動部分，「すなわち人工心臓の一番の

特徴は，心室のみならず心房をも駆動する点であ

る．心房駆動によりポンプへの流入速度変動をお

さえ，しかも拍動数が170cpmといった高拍動数：

領域でも一回拍出量：を低拍動数のとぎと同じく一

定に保持できることがわかった．これにより，今

後，安静時から運動時までの幅広いシミュレーシ

ョンが可能と思われる．しかし，このポンプの拍

出量特性は生体心とくらべ，静脈圧変化に対して

感受性に乏しい．これは内外の施設で開発されて

いる多くの人工心臓に対してもいえることで20），

わずかな心房圧変化に対して吊出量を自動的に変

化させる特性をもたせるには，そこに何らかの制

御系が必要となる21）．また，正常心では動脈圧変

化に対し，拍出量変化は大きくないが，一般に空

気圧駆動の人工心臓では，流出負荷変化に対して

ポンプ特性が影響を受ける．しかし，本モデルで

は末梢抵抗一定で各種循環動態を比較検討すると

いう使い方が多く，その場合，一巡回路の特性か

ら流出負荷変動は小さくおさえられることにな

り，このポンプ特性でも十分に使用に耐えると思

われる．また，動脈圧負荷の増大によって拍出量

の減少傾向を示すという本ポンプの特性が病的心

臓の特性と類似しているため，使い：方によっては

精度の高い心不全のシミュレーションを行なうこ

とも可能と考えられる．

 3）一血管系の特性

 、工学的解析と実験的検討より得られた血管用の

各種弾性管内での圧波形は，一応予想どおりのも
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のが得られた．特に動脈系に関しては設計どおり

の脈圧が得られた．静脈に関しては，肉厚の薄い

静脈管が圧平（collapse）して，正確な静脈圧が

得られない場合も存在した．ポンプに接続する静

脈側塩ビ管では，Re＝3，500で層流と乱流の境界

付近であるが，現実には心房を付加して図4に示

したごとくポンプへの流速を低下させても流速変

動は残存し，結局静脈弾性管の圧平を招いた．今

後はこの部分の設計の際は，圧力波の減衰の問題

を考慮し，適切な材質，抵抗値等を決定してゆく

必要があろう．

 末梢抵抗に関しては，通過流量と圧力降下の関

係を厳密に設定できる性能を有するものであるこ

とを確認した．この部分は神経系の支配を考慮し

た場合，操作部となる所であり，今後はピストン

にサーボ機構を取付けるなどして抵抗の自動制御

化を進めてゆくことも重要な課題と考える．

 末梢容量要素の存在は，全循環系をすみやかに

安定状態へ移行させる上で重要な役割をはたして

いる．図9において，ポンプ駆動圧の低下ととも

に末梢圧は12mmHgから10mmHgへ低下し，末
梢部に貯留している容量の一部を大静脈へ送り，

ただちに新しい安定状態を作っている．また，図

10においては，肺循環のパラメタ変化に対して

も，体循環末梢容量の一部を肺動脈系へshiftさ

せ，新たな安定状態へ持ってゆくことがみられ

る，これらの変化は，外部から人為的な欄御を加

えなくてもおこる現象であり，1）で述べた一巡閉

鎖の流体回路系の特徴を示すもρといえる．実際

は末梢組織における水の出入りなどもあり，また

初期状態における平均充満圧が，全体の圧カー流

量特性に大きな影響を与えることもわかってきた

ので，今後，末梢容量特性の精度の向上に関して

はそれらを考慮し，また末梢抵抗変化との関連も

明確にしながら末梢部の設計を行なりてゆくこと

が重要である．

 2．他のシミュレーションモデルとの比較

 血液循環系のシミュレーションモデルには過去

において，電気モデル，数式モデル，機械式モデ

ルなどが目的に応じて様々な形で考案されてき

た22）．しかし，本モデルの開発目的に掲げたよう

に，一巡回路としてのマクロな挙動を再現しよう

とする循環モデルは多くはない．一巡モデルで

は，Guytonの高血圧機序を調べる大変複雑な数

式モデルが有名である23）．また，最近では人工心

臓の制御方法やポンプ設計方法を解明するための

数式モデルも作製され24），動物実験データの分析

に役立っている例もある25）．機械式の閉鎖一巡モ

デルは，内外をみてもほとんど存在せず，わずか

に人工心臓のテスト用としてBrightonが1972年

に発表したモデルがあるのみである．これは一巡

回路といっても，数式モデルにおける集中定数化

した容量（capacitance），抵抗（resistance），慣性

（inertance）をそ．のまま機械的な表現に置きかえ

たものであり，本質的には数式モデルと等価であ

る．したがって，機械式モデルから得られるデー

タは数式による計算結果を上回ることはない．こ

れに対し，今回開発したモデルは，血液循環系の

主要構成部分の特性を十分に把握し，各部分の特

性が忠実に再現できる機構を設計製作したもので

ある．したがって，設計の段階で圧力伝ぽの問題

や，心房駆動時の流入特性の問題というような，

集中定数化したモデルでは得ることが難しいデー

タも十分に考慮してモデルの設計がでぎた．もし

もそれらを数式的に求めようとしても，膨大な数

の偏微分方程式が並ぶばかりで，そのような数式

モデルの構成は不可能に近い．このように，本モ

デルは，数式モデルとして実現しにくい部分をひ

とまず機械的に構成することを試みたものであ

り，このシミュレーションデータは，他のモデル

から得られたデータと比べ現実的であるため，動

物実験データと比較的容易に検討しあうことがで

き，今後，より高次なモデル作成のためにも有利

と考えられる．

       VH 結  語

 血液循環系という複雑なシステムを工学的手法

を用いて解析，設計した．その結果，人工心臓，！

弾性管，ピストソーシリンダ形抵抗によって構成

される一巡閉鎖形の血液循環系の機械式モデルが

実現した．そのモデルは，生体の血液循環系の主
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な：部分の圧カー流量関係を十分に再現できる特性

を有していることが確認できた．今後は，血液循

環系の流体回路を支配する制御機構（神経系）を

も開発して，より高性能の循環モデルの作成をめ

ざして研究を進める予定である．

雛本研究費の一部は（財）日本心臓血圧研究振興会の補

助によるものであることをここに付記し，関係各位にお

礼を申し上げます．

 稿を終るに臨み，工学サイドの永きにわたるご指導と

綿密なご校閲を賜わった早稲田大学理工学部土屋喜一教

授に深甚なる謝意を表します．さらに医学サイドについ

て懇篤なるご指導とこ校閲をいただいた東京女子医科大

学日本心臓血圧研究所外科和田野郎主任教授に深謝し，

また本研究を進める上でご協力をいただいた早大土屋研

究室および女子医大第一外科医局それぞれの関係諸氏に

厚くお礼申し上げます．
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