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要旨

　体内埋込型圧センサーの実用化を目指して、体内埋込型定常流補助人工心臓用

流入圧センサーの自動校正方法に関する基礎研究を行った。自動校正ロジックと

しては、大気圧の代わりに胸腔内圧を利用し、かつ流入カニューレによる心室の

サッキング現象を利用して、サッキングが解除された瞬間の流入圧が胸腔内圧を

反映するため、この圧をゼロ点補正のための校正圧とした。流入圧波形から校正

圧を検出するアルゴリズムを、模擬循環回路を用いて検証した結果、ばらつきの

少ない検出ができることがわかった。また、動物実験より、高精度の校正はでき

ないものの、校正圧の平均値を用いれば、流入圧センサーの自動校正が可能であ

ることがわかった。
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第１章

緒 言

1.1　人工心臓

　人工心臓は、心臓のポンプ機能を代行する人工臓器である。人工心臓には、心

臓のポンプ機能を全て代行する完全人工心臓 Total	 artificial	 heart と、心臓の

ポンプ機能の一部を補う補助人工心臓 Ventricular	 assist	 device の 2 種類があ

る（1-4）。人工心臓というと、一般的には完全人工心臓のことを指すが、日本国

では補助人工心臓も人工心臓と呼んでいる。

　人工心臓の研究開発は、空気圧によりサックやダイヤフラムを駆動して拍動流

を駆出する容積型ポンプを使用した完全人工心臓の開発に始まる（5-6）。このシ

ステムは、血液ポンプを体内に埋め込んで、駆動装置は体外に置く形態をとる。

現在では、SynCardia 社の Cardiowest	temporary	Total	Artificial	Heart という

空気圧駆動方式の完全人工心臓が、心臓移植への橋渡し（ブリッジ）として欧米

で臨床使用されている（7-8）。

　人工心臓の研究開発は、空気圧駆動方式から、モーター駆動により血液ポンプ

と一緒に駆動装置も体内に埋め込む体内埋込型人工心臓へと発展した。中でも、

Abiomed 社が開発した Abiocor という体内埋込型完全人工心臓は、バッテリーや

制御回路も体内に埋め込み、体外から体内へワイヤレスでエネルギーを伝送する

体内完全埋込型完全人工心臓である（9-10）。しかし、本体がソフトボール大と大

きいため埋め込める体格が限られてしまい、現在では使用されていない。東京大

学では、波動型完全人工心臓 Undulation	 pump	 total	 artificial	 heart という小

型高性能な体内埋込型完全人工心臓が研究開発されている（11-13）。波動型完全

人工心臓は、波動ポンプという東京大学オリジナルの定常流ポンプを用いた完全
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人工心臓であり、女性やアジア人の体格を考慮し、体重 40 ～ 80kg の人を対象と

した世界最小の完全人工心臓である。波動型完全人工心臓では、2 つのモーター

を用いて左右の血液ポンプを独立に駆動するため、制御の自由度が著しく高く、

定常流ポンプを用いているにもかかわらず、完全な拍動流から完全な無拍動流ま

で自在な流量波形で血液を駆出可能である。現在、慢性動物実験の段階にあり、

ヤギを用いて、抗凝固療法無しで最長 153 日生存している（14-15）。この生存記

録は、体内埋込型完全人工心臓の動物実験としては日本国内での最長記録となる。

また、定常流ポンプベースの完全人工心臓の動物実験としては世界最長記録とな

る。

1.2　補助人工心臓

　補助人工心臓は主に重症心不全の治療において左心補助として用いられること

が多い。もちろん、右心補助としても用いられるが、単独で右心補助を行うこと

は少なく、左心補助を行ったうえで右心不全が高度な場合に右心補助を追加する

形で用いられる（16-18）。

　補助人工心臓のポンプ形式は拍動流ポンプと定常流ポンプの大きく 2 種類に分

けられる。拍動流ポンプとしては、サックタイプやダイヤフラムタイプの空気圧

駆動方式の容積型ポンプが使用され、血液ポンプと駆動装置を体外に設置する形

態をとり、心臓移植への橋渡しのみならず重症心不全に対する一時的な治療手段

としても使用されている（19-22）。定常流ポンプとしては、遠心ポンプと軸流ポ

ンプが使用され、血液ポンプと駆動装置を体外に設置する体外設置型定常流補助

人工心臓と、血液ポンプと駆動装置を体内に埋め込む体内埋込型定常流補助人工

心臓とがある（23-27）。

　近年は、特に移植待機患者の QOL（Quality	 of	 life）の向上を目指して、小
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型の体内埋込型定常流補助人工心臓が数多く開発され、臨床応用されている（28-

31）。現在では、心臓移植へのブリッジとして臨床で使用されている補助人工心臓

の主流は、体内埋込型定常流補助人工心臓に移行しつつある。我が国では、現在、

サンメディカル社の Evaheart（32-33）、テルモ社の Duraheart（34-35）および

Jarvik	 Heart 社の Jarvik2000（36-37）の臨床治験が終了し、2010 年 12 月にサ

ンメディカル社とテルモ社は製造販売認可された。

1.3　体内埋込型定常流補助人工心臓の問題点

　体内埋込型定常流補助人工心臓は、定常流ポンプを使用してはいるが、実際に

は装着する心臓が拍動するために、人工心臓は前負荷の変動に伴いある程度の

拍動流を駆出する（38-42）。したがって、まったくの無拍動流でないため、ある

程度生理的であるといえる。しかし、ポンプ側から見るとポンプの前負荷や後負

荷の変化によりポンプ流量は大きく変化するため、心臓への血液還流量と比較し

て人工心臓の駆動条件が高い場合、脱血カニューレが心室壁へ吸い付いてしまう

サッキングという問題が発生する（43-48）。サッキングには完全に吸い付いてし

まう severe	 sucking	と、容易に解除可能な slight	 sucking	が存在し、severe	

sucking が発生すると、補助流量の急激な減少、不整脈、溶血、血栓形成や心臓

内の損傷の原因となる。現在、臨床では、体内埋込型定常流補助人工心臓は手動

で駆動条件を調節しているが、サッキングを起こさない比較的低めの駆動条件で

駆動している。また、本来であれば、心臓の拍動に同期した適正な補助流量を駆

出するための制御が必要であるが、サッキングの検知や防止を行いつつ適正な流

量制御を行うためには、センサーが必要である。
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1.4　圧力センサーの現況

　体内埋込型定常流補助人工心臓において、サッキングの検知や防止のため、お

よび適正な制御を行うためのセンサーとしては、圧力センサーをポンプ入口に設

置し、流入圧をモニターすることが根本的な解決手段である（49-53）。すなわち、

ポンプの流入圧波形を監視すれば、サッキングを早期に検知可能であるのみなら

ず、駆出期や拡張期に於ける適正な駆動条件を決定可能であり、さらには左心室

の機能も推定可能である（54-60）。

　現在、臨床で通常用いられている血圧トランスデューサは、大気圧をゼロとし

て、大気圧からどのくらい圧力が高いかを計測する相対圧方式のゲージ圧センサー

である。このゲージ圧センサーは、参照圧が大気圧であるために体内に埋め込む

用途には向かない。一方、参照圧に真空チャンバーを用いる絶対圧センサーは大

気解放されていないために体内に埋め込み可能である。

　体内埋め込み用の圧センサーの研究開発は、Nitta ら、Bullister ら、Peng ら、

および Yamagishi らなどにより試みられている（61-64）。これらの研究より、絶

対圧センサーによる血圧の計測に関しては十分な性能を発揮することが分かって

いるが、いずれも一旦埋め込んでしまうとドリフトを校正できないために、長期

の信頼性が得らないという問題点があった。

　一方、我々も、2005 年より体内埋込型圧センサーの研究開発を行っている。現

在までに、3 ヶ月の動物実験結果より、抗血栓性が良く、ゲインドリフトのない

センサーが開発できたが、オフセットドリフトを防止できないため、長期の信頼

性は得られていない。

　以上より、ドリフトを体内で校正する方法を開発すれば、体内埋め込み用の圧

センサーを実用化することが可能となるが、現在までに、体内においてドリフト

を校正する方法は研究されていない。
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第２章

研究目的

　現在我々の研究室において研究開発途上にある体内埋込型圧センサーが実用化

できれば、体内埋込型定常流補助人工心臓の流入圧をモニターすることが出来る

ようになるため、サッキングの検知や防止が容易に行えるようになり、適正な制

御を行うことが可能となるのみならず、左心室の機能も推定可能となる。そのた

めには、体内において、絶対圧センサーを校正する方法を開発しなければならない。

その方法として、大気圧の代わりに胸腔内圧を利用することを考えた。また、胸

腔内圧の推定に、サッキング現象を利用することを考えた。すなわち、定常流ポ

ンプを用いた補助人工心臓においては、生体の条件が絶えず変動するために、サッ

キングが発生することを完全には避けられない。この不可抗力的に発生するサッ

キング現象（slight	 sucking）を利用して胸腔内圧を推定することで、従来では

校正不可能と考えられていた体内埋込型圧センサーの自動校正を可能にしようと

考えた。

　本研究は、体内埋込型定常流補助人工心臓用流入圧センサーの胸腔内圧による

自動校正方法を提案し、そのアルゴリズムを模擬循環回路を用いて検証し、動物

実験により提案する自動校正法の検証を行うことを目的とした。
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第３章

本研究で対象としたデバイス

3.1　波動型補助人工心臓

　波動型補助人工心臓 Undulation	 pump	 ventricular	 assist	 device は、波動ポ

ンプ Undulation	pump を使用した体内埋込型定常流補助人工心臓である（65-67）。

　波動ポンプは、1992	年に東京大学で発明されたポンプである（68-69）。図3.1に、

波動ポンプの構造を、図 3.2 に波動ポンプの原理を示す。波動ポンプは、一部に

切り欠きを持つディスク、ディスクの切り欠きに噛み合うように仕切りを持つポ

ンプハウジング、ディスクとハウジングを接続する一対の膜により構成される。

仕切りを挟み、ハウジングの側面に流入ポートと流出ポートがある。ディスクは

ハウジングとは接触しない。ディスクは回転せず、モーターの回転は undulation	

shaft 機構によりディスクの歳差揺動運動に変換される。ディスクとハウジング

とは片面に 1ヶ所線状の近接部分 (close	portion)	があり、反対面には 180	度の

位相差で同様にclose	portion	が存在する。ディスクの歳差揺動運動により、ディ

スクは回転方向にうねり状に進行波運動を行い、これによりディスク・ハウジン

図 3.1　波動ポンプの構造　（70）
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グ間の close	 portion	が流入ポートから流出ポートまで回転方向に進行すること

により血液を駆出する。close	 portion	の前後では、流体の吸引と圧排が同時に

行われるため、流体は流入ポートから吸引され、シャフトの一回転でポンプ室内

に充填され、次の一回転で流出ポートへと移動し、吐出される。この繰り返しで

ポンプ作用を行うが、ディスクの上下に 180°の位相差で形成される二つのポン

プ室からの駆出が、流出ポートで加算されて定常流を生成する。波動ポンプは流

体を移動させることによりポンプ作用を発揮するため、容積移動型のポンプであ

る。

　波動ポンプは、①高性能なポンプであるため小型化が可能である、②容積移動

型ポンプであるため、圧力補助性能が高い、③人工弁やコンプライアンスチャン

バーが不要である、④高い応答性を持ち任意の血流波形が生成可能である、といっ

た特徴を有している。

　図 3.3 に、波動型補助人工心臓の断面図を、図 3.4 に、波動型補助人工心臓の

図 3.2　波動ポンプの原理　（71）

Outlet port   Inlet port Outlet port   Inlet port Outlet port   Inlet port Outlet port   Inlet port Outlet port   Inlet port Outlet port   Inlet port Outlet port   Inlet port Outlet port   Inlet port Outlet port   Inlet port Outlet port   Inlet port Outlet port   Inlet port 
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写真を示す。サイズは直径 69mm、厚さ 35mm である。波動型補助人工心臓は、波

動ポンプ、undulation	 shaft およびモーターからなる。図 3.5 に、波動型補助人

工心臓の特性を、図 3.6 に、効率を示す。性能としては、100mmHg の圧負荷にお

いて最高毎分 12L 駆出可能である。効率としては、最高ポンプ効率が約 17%、駆

動系を含めた最高全体効率が約 8% である。図 3.7 に波動型補助人工心臓の動物実

験の様子と埋め込み方法を示す。

図 3.3　波動型補助人工心臓の断面図
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図 3.4　波動型補助人工心臓の写真
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図 3.5　波動型補助人工心臓の特性　（65）
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図 3.7　波動型補助人工心臓の動物実験の様子と埋め込み方法

図 3.6　波動型補助人工心臓の効率　（65）
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3.2　体内埋込型圧センサー

　現在我々の研究室において研究開発途上にある体内埋込型圧センサーの断面図

を図 3.8 に示す。圧センサー素子としては、ピエゾ抵抗式のフジクラ社製 XFAM-

115KPASR（図 3.9）を用いた。IC 素子の大きさは 7mm × 7mm、厚さ 3.5mm である。

測定範囲は、15 ～ 115kPa（ゲージ圧では -648 ～ 102mmHg：標準大気圧下）であり、

図 3.8　体内埋込型圧センサーの断面図

図 3.9　本研究で使用したピエゾ抵抗式絶対圧センサー素子
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体内埋込型定常流補助人工心臓の流入圧を計測するセンサーとして適当な範囲で

ある。

　ハウジングは直径 12mm、長さ 11.5mm であり、ウレタンで真空注型して作製し

た。受圧面は血液と接触するため、抗血栓性ポリウレタン（K-III、マクロテック

社、札幌）を使用し、薄膜（膜厚 100 μ m）を形成して作製した。センサー素子は、

端子部分を樹脂で包埋してハウジング内に固定し、ハウジング内にはシリコンオ

イル（360	Medical	Fluid、Dow	Corning	Corporation、Midland）を、圧力伝達媒

体として封入した。図 3.10 に試作した体内埋込型圧センサーを示す。

　試作した体内埋込型圧センサーは、塩化ビニール製のポンプ流入カニューレに

図 3.11 のように組み込み、ヤギを用いた波動型補助人工心臓の動物実験において、

このカニューレを用いて、長期的に体内埋込型圧センサーのドリフトを計測した。

カニューレに組み込む前に、シリンジを用いて体内埋込型圧センサー受圧面に校

正済み圧力を加圧しつつ体内埋込型圧センサーでの測定値を記録することで、体

内埋込型圧センサー単体の圧力特性を計測した。また、5 ヶ月間の動物実験後の

体内埋込型圧センサーについてもカニューレから体内埋込型圧センサー単体を取

り出し、同様に計測した。それぞれの計測結果を比較したところ、オフセットド

リフトのみが観察された。図 3.12 に結果の 1 例を示すが、埋め込み 5 ヶ月後の特

性を見ると、埋め込み前と比較して、グラフが下方向に 3.18kPa（24mmHg）平行

移動しており、グラフの傾きはほとんど変わっていないことより、ゲインドリフ

トはほとんどないことがわかる。グラフが下方向に平行した分は、オフセットド

リフトである。これらの結果から、我々が開発している体内埋込型圧センサーに

おいては、経時的なドリフトはオフセットドリフトのみであり、ゲインドリフト

は考慮する必要のないことが分かっている。
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図 3.10　試作した体内埋込型圧センサー

図 3.11　体内埋込型圧センサーを組み込んだ流入カニューレ
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図 3.12　体内埋込型圧センサーの経時ドリフト
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第４章

自動校正法の概念

4.1　ゲージ圧と絶対圧

　ゲージ圧は、大気圧をゼロとして圧力を表す方法であり、大気圧より高い圧力

を正圧、低い圧力を負圧とする相対圧である。絶対圧は、絶対真空をゼロとして

圧力を表す方法である。ゲージ圧と絶対圧の関係は以下の式で表すことができる。

	 ゲージ圧　＝　絶対圧　－　大気圧	 	 	 	 （式 4.1）

　大気圧は、天候や土地の高度等により常時変動するので、ゲージ圧のゼロは、

絶対圧では 101.3kPa（760mmHg）前後の変動値となる。したがって、絶対圧センサー

を用いて血圧を計測しようとすると、式 4.1 による補正計算が必要となる。

　現在臨床で使用されている血圧計は、図 4.1 に示すように、周囲の大気圧をゼ

ロとしたゲージ圧で血圧を計測している。よって、ゲージ圧センサーを体内埋め

込みで使おうとした場合には、大気圧への開放が必要になる点において実現困難

である。一方、絶対圧センサーは、図 4.2 のような構造で表され、血圧は絶対圧

として計測され、大気圧を参照する必要がないため、構造的には体内埋め込みの

実現可能性がある。しかし、ゲージ圧センサーも絶対圧センサーも経時ドリフト

が存在するので、定期的に校正をしないと、計測精度が下がる。なおかつ、絶対

圧センサーでは、計測時点での大気圧を減算することで、我々が見慣れているい

わゆる血圧となるので、大気圧の変動に伴い、一日に数回の校正が必要である。

4.2　自動校正ロジック

　体内埋込型圧センサーの校正を行おうとする場合、体内において最も大気圧に

近いのは肺胞内圧および気道内圧であるが、どちらも厳密には体外であり、体内
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図 4.2　絶対圧センサーの構造

図 4.1　ゲージ圧センサーの構造

血圧

周囲の大気圧

REF

血圧REF
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に埋め込まれた体内埋込型圧センサーからは直接参照できない。可能性としては

胸腔内圧が考えられる。胸腔内圧は、肺自体が弾性により収縮しようとする力と、

それを抑えて胸郭を広げようとする反発力のバランスによって生じている。安静

呼吸時においては、胸腔内圧はわずかに陰圧となっている。胸腔内圧は大気圧そ

のものではないが、肺胞および肺の表面を介して、体内においては最も大気圧に

近いと考えられる。そこで、呼気相と吸気相を平均した平均胸腔内圧を「仮想大

気圧」として、大気圧の代わりに利用できると考えた。

　次に、胸腔内圧の推定方法であるが、本研究においては、体内埋込型圧センサー

は血液ポンプの流入カニューレに設置されており、本圧センサーが計測できる対

象は、流入カニューレ内の血圧（絶対圧）のみである。そこで、サッキング現象

（slight	sucking）に着目した。サッキングは、図 4.3 のごとく、収縮期末期にお

いて、左心室への還流量よりも補助人工心臓の駆動条件が高い場合に発生する。

　拡張期初期の心筋の弛緩時において、サッキングが発生していない状態では、

流入カニューレ内圧は左心室圧とほぼ同じである（式 4.2）。

	 流入カニューレ内圧　≒　左心室圧	 	 	 	 （式 4.2）

また、拡張期初期の心筋の弛緩時において、サッキングが発生している状態では、

流入カニューレ内は過度の陰圧となり、左心室は陰圧でつぶれた状態となるため、

左心室圧は胸腔内圧よりも低くなる（式 4.3）。

	 流入カニューレ内圧　＜　左心室内圧　＜　胸腔内圧	 （式 4.3）

次に、拡張期初期の心筋の弛緩時において、サッキングが解除された瞬間は、サッ

キングによって吸引されていた左心室に血液が入ってきた瞬間であり、つぶれて

いた左心室がふくらみ始める瞬間でもある。このとき、流入カニューレと左心室

は連続するため、流入カニューレ内圧は左心室圧とほぼ同じとなる。また、この

ときの左心室圧は、胸腔内圧よりも低い圧から、胸腔内圧よりも高い圧へと変わ
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図 4.3　サッキング前後の心室壁、心房壁の動き、(A) 心室充満期、(B) 心室充満

期末期、	(C) 心室収縮期、(D) サッキング現象、(E) サッキング解除

る移行期であるため、胸腔内圧近傍にある（式 4.4）。

	 流入カニューレ内圧　≒　左心室圧　≒　胸腔内圧	 	 （式 4.4）

したがって、サッキングが解除された瞬間の流入カニューレ内圧を計測すれば、

間接的に胸腔内圧が推定できるはずである。

(A) (B)

(C) (D)

(E)
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4.3　校正圧検出アルゴリズム

　試作した体内埋込型圧センサーを組み込んだポンプ流入カニューレを用いて、

ヤギに波動型補助人工心臓を埋め込んだ動物実験において、サッキング（slight	

sucking）が発生しているときの体内埋込型圧センサーの出力波形を図 4.4 に示す。

サッキングは、収縮期末期に発生し、体内埋込型圧センサーの出力波形ではマイ

ナス方向への短時間の大きな変動（アンダーシュート）として検出できる。サッ

キングが解除されると、この変動はプラス方向へと回復し、拡張期の波形に連続

する。したがって、この収縮期末期におけるアンダーシュートでサッキングを検

出し、このアンダーシュートの回復過程から拡張期へとつながる連続点を検出す

れば、上記 4.2 項に述べたように、胸腔内圧が推定可能となるはずである。本

研究では、上記 4.2 項の方法によって推定した胸腔内圧を、校正圧 Calibration	

pressure と定義した。

　検出アルゴリズムを、図 4.5 に示す。

　まず、収縮期末期に体内埋込型圧センサーの出力波形がアンダーシュートして

いる部分を検出する。具体的な検出方法は、次の 2step である。①体内埋込型圧

センサーで計測したポンプの流入圧の生データのリップル（細かい振動成分）を

取り除くため、サンプル幅 35	 ms の移動平均法（Box フィルター）で生波形をス

ムージングする。②サッキングの解除が始まる瞬間のポイント ( 図 4.5 における

点 Pc) として、４つの条件（Pa>Pb>Pc，Pc<Pd<Pe，Pa	–	Pc ≧ 4	kPa，Pe	–	Pc ≧

4	kPa）を満たすポイントを探し出す。

　次に、アンダーシュート最下点（Pc）からプラス方向へと回復する波形部分（Pc、

Pd、Pe）を直線で近似し、サッキングからの回復直線とした (図 4.6 緑の線 )。

　さらに、Pe に続いて、心拡張期に該当する部分の波形を直線で近似する (図 4.6
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青の線 )	。具体的には拡張期の開始点 Pf（Pc の 30	 ms 後）と、拡張期の終了点

Pg（Pc から 750ms 以内で、30	 ms の間隔をおいた 2点 Ph,	 Pi の圧力差が Pi － Ph

≧ 6	kPa となる点 Ph を求め、Ph より 20ms 前の点）を定義し、Pf ～ Pg の間のデー

タを用いて、拡張期の直線近似とした。

	最後、この二つの近似直線の交点を求めて、校正圧とした。この計算アルゴリズ

ムは、コンピュータに C 言語でプログラムして自動的に実時間で実行されるよう

にした。

　図 4.4　サッキング波形
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　図 4.6　校正圧の検出アルゴリズム（二）

　図 4.5　校正圧の検出アルゴリズム（一）
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第５章

校正圧検出アルゴリズムの検証

5.1 実験方法

5.1.1 模擬循環回路

　動物実験では、校正圧の誤差が、計算アルゴリズムによる誤差なのか呼吸性変

動による誤差なのか判断できない。そこで、波動型補助人工心臓を含んだ左心系

の模擬循環回路を作製して、校正圧の検出アルゴリズムを検証した。

　本模擬循環回路においては、左心室を模擬するために、サッキングを再現する

ことができる特別なポンプ ( サッキングポンプ ) を作製し使用した。また、循環

回路が生体と比較して柔軟性がないため、人工弁による水撃作用（ウォーターハ

ンマー）が大きく出る。この水撃作用を低減させるために、ジェリーフィッシュ

弁を作製し使用した。サッキングポンプおよびジェリーフィッシュ弁に関しては、

後述（5.1.2 項および 5.1.3 項）する。

　図 5.1 に作製した模擬循環回路の構成を、図 5.2 に実際の模擬循環回路の写真

を示す。サッキングポンプの流入口と前負荷タンクの間は塩化ビニール製チュー

ブで接続し、さらにジェリーフィッシュ弁をチューブの中に配置した。サッキン

グポンプ流出側のチューブは二股に分け、その一方は大動脈弁としてジェリー

フィッシュ弁を配置し、もう一方には波動型補助人工心臓を接続した。それぞれ

のチューブは、後負荷を模擬するコンプラインスタンクと接続した。サッキング

ポンプの直後には我々の開発した体内埋込型圧センサーを配置した。この体内埋

込型圧センサーは三方活栓を利用することで、模擬循環回路内圧と大気圧の両方

を計測できるようにした。前負荷タンクとコンプライアンスタンクの間のパーシャ

ルクランプで回路抵抗を調整して、後負荷を変えた。また、加温装置を用いて、
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　図 5.1　作製した模擬循環回路

　図 5.2　作製した模擬循環回路の写真
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タンク中の生理食塩水の温度を 37℃に維持した。

5.1.2 サッキングポンプ

　サッキングポンプは、左心室を模擬するダイアフラム型ポンプであるが、サッ

キングを再現するために、ダイアフラムには柔軟性に富んだセグメント化ポリウ

レタン（ペレセン、ダウケミカル、ミッドランド ) を使用した。このポンプは、

空気圧駆動装置（コラート 103、アイシンヒューマンシステムズ、刈谷）で駆動した。

　図 5.3 は、サッキングポンプでのサッキングの発生様式を説明する図である。

サッキングは、ポンプの収縮期末期において、ダイアフラムがポンプ流出口を閉

塞することにより発生させた。この状況においても波動型補助人工心臓は吸い込

み動作を続けているので、流出カニューレ内は過度の陰圧となる。

　図 5.4 に、３次元 CAD で設計したポンプケースを示す。ポンプ室の内径は 60mm、

容積は 90ml、ポンプの流入口直径と流出口直径はそれぞれ 15mm および 10mm であ

る。生体に近い血行動態波形をシミュレーションするため、流入口は大きめに、

　図 5.3　サッキングポンプでのサッキングの発生様式
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　図 5.4　３次元 CAD で設計したポンプケース

　図 5.5　作製したサッキングポンプ

流出口はサッキングを再現しやすくするためにポンプ室中央とした。ダイアフラ

ムの運動を観察しやすくするために、ポンプケースには透明アクリル材を使用し

た。ポンプケースは、研究室のコンピュータ制御のフライス装置を用いて切削加

工し、ペレセンのダイアフラムを挟む構造とした。図 5.5 に、作製したサッキン

グポンプを示す。
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5.1.3 ジェリーフィッシュ弁

　ジェリーフィッシュ弁は、1987 年に東京大学の井街らによって開発された人工

心臓用の人工弁であり、円形の弁座に薄い高分子膜の弁葉が中央で固定された単

純な構造である（72）。高分子膜を用いているため水撃作用が少なく、回路の振動

ノイズを低減できる。図 5.6 に、ジェリーフィッシュ弁の動作原理を示す。

　図 5.7 左に、３次元 CAD で設計した弁座を示す。弁座は、オス型をコンピュー

タ制御のフライス装置で切削加工し、シリコン型（メス型）に写してから、ウレ

タンの真空注型により作製した。弁葉はペレセンで作製した。図 5.7 右の写真に、

作製した弁座を示す。直径は、流入口用（写真左）が 20mm、流出口用（写真右）

が 16mm である。

　図 5.6　ジェリーフィッシュ弁の動作原理（72）

　図 5.7　３次元 CAD で設計したジェリーフィッシュ弁々座
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5.1.4 計測

　ポンプ流量の計測は、波動型補助人工心臓の流出側カニューレに装着した電磁

流量計プローブ（FF-160T、日本光電、東京）を用いて計測した。大気圧は、体内

埋込型圧センサーに接続する三方活栓を大気側に開放することで絶対圧で計測し

た。前負荷は、サッキングポンプの駆動を一時的に停止させて、ポンプをフルフィ

ル状態とすることで回路内圧を前負荷と等しくし、体内埋込型圧センサーを用い

て絶対圧で計測した。校正圧、大気圧および前負荷は、1 回について 3 分間連続

計測し、計測は 1日 5回、一週間継続した。

　各データは、データロガー（Powerlab、エー・ディー・インスツルーメント・ジャ

パン、名古屋）を用いて収集し、表示した。サンプリング周波数は 200Hz である。

5.2 実験結果

5.2.1 サッキングポンプの特性

　図 5.8 に、作製したサッキングポンプの拍出特性を示す。100mmHg の圧負荷で、

最大拍出量は毎分 6.2L であった。左心室を模擬するポンプとしては十分な性能を

持っていた。

5.2.2 サッキングの再現

　波動型補助人工心臓を 100% バイパスの駆動条件にし、サッキングポンプの駆動

条件を微調整することで、サッキング波形を再現することができた。ポンプ流量

は毎分 2.3L であった。図 5.9 に、模擬循環装置におけるサッキング波形を示す。

ヤギを用いた動物実験においては、前負荷は左心房の容積変化に伴い一拍動内で

変化するため、拡張期の波形は緩やかな上昇を描くが、模擬循環装置においては、

前負荷はタンクの水位でほぼ一定のため、拡張期の波形はほぼ水平となっている。
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　図 5.8　作製したサッキングポンプの拍出特性

　図 5.9　模擬循環装置におけるサッキング波形
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　図 5.10　校正圧を３分間連続計算した結果のヒストグラムの例

動物実験における波形とは多少異なるが、校正圧検出アルゴリズムの検証には十

分使用可能であった。

5.2.3 校正圧の計算結果

　模擬循環装置を用いて、校正圧を 3 分間連続計算した結果のヒストグラムの例

を図 5.10 に示す。ヒストグラムを見る限り、誤差はかなり小さいことがわかる。

また、一週間計測した全データに対して同様にヒストグラムを計算し、その標準

偏差を図 5.11 に示す。図より、ばらつきは校正圧の上昇に伴い若干大きくなる傾

向があったが、標準偏差の平均値は、0.175kPa(1.31mmHg) であり、ばらつきは非

常に小さな範囲に収まっていた。

　図 5.12 に、一週間の計測における校正圧、大気圧および前負荷の変化を示す。

データの 1 ポイントは、３分間の平均値である。天候の変化により大気圧が変化
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　図 5.11　全データの標準偏差

　図 5.12　一週間の計測における校正圧、大気圧および前負荷の変化
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　図 5.13　前負荷と校正圧の差圧とサッキングポンプの駆動陰圧の関係

するので、前負荷は大気圧と平行して変動するのは当然としても、校正圧も大気

圧と平行して変動していることが分かる。図より、校正圧は、大気圧と前負荷の

間の値を取っている。この図で、ゲージ圧（大気圧をゼロとした場合）で見ると、

もし前負荷がゼロだった場合（本実験ではプラスであるが）、校正圧はマイナスと

なる。このマイナス分は、生体では胸腔内圧に相当すると考えられるが、サッキ

ングポンプでは、駆動陰圧に相当すると考えられる。すなわち、生体では、拡張

期にも胸腔内圧が心室壁にかかっているが、サッキングポンプでは、心室壁に相

当するのはダイアフラムであり、拡張期にはダイアフラムに駆動陰圧がかかるか

らである。そこで、サッキングを再現する範囲でサッキングポンプの駆動陰圧を

変化させた場合の、前負荷と校正圧の差圧とサッキングポンプの駆動陰圧の関係

を図 5.13 に示す。図より、前負荷と校正圧の差は、駆動陰圧に傾き 1 で正比例し

ていることが分かる。
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　図 5.14　一週間の計測における校正圧と大気圧の関係

　図 5.14 に、一週間の計測における校正圧と大気圧の関係を示す。データの 1 ポ

イントは、３分間の平均値である。図より、校正圧と大気圧は傾き１で比例し、

平行して変動していることがわかる。相関係数は 0.99 であり、非常に高い相関が

得られた。この結果より、本研究で提案する自動校正ロジックが上手く動作する

可能性があることがわかった。

　次に、検出アルゴリズムへの心拍数の影響を検討するために、サッキングポン

プの拍動数を変化させて実験をおこなった。結果を、図5.15に示す。結果としては、

今回開発したアルゴリズムは、心拍数 210 まで計算可能であったが、心拍数が高

くなると、拡張期が短くなり計算用のデータが少なくなり、また、拡張期の圧波

形が乱れるため、計算誤差が増えることが分った（心拍数 130 を越えると、計算

誤差が 2mmHg を越えた）。この結果より、信頼性が高い計算が可能であるのは、心

拍数 130bmp までであることが分った。
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図 5.15	 サッキングポンプの拍動数を変化させた場合のサッキング波形と

校正圧のヒストグラム

サッキングポンプの拍動数＝ 70

サッキングポンプの拍動数＝ 90

サッキングポンプの拍動数＝ 110

サッキングポンプの拍動数＝ 130
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第６章

自動校正法の検証

6.1　実験方法

6.1.1 　自動校正法の検証方法

　第５章で、校正圧検出アルゴリズムを検証できたので、次に動物実験による自

動校正法の検証を行った。具体的には、体内埋込型圧センサーを内蔵した流入カ

ニューレを用いて、ヤギに波動型補助人工心臓を埋め込み、校正圧、左心房圧、

胸腔内圧および大気圧を計測し、校正圧と左心房圧、校正圧と胸腔内圧および校

正圧と大気圧との関係を求め、校正圧が自動校正のためのゲージ圧ゼロの指標と

して有効であることを検証した。

6.1.2 　動物実験

　動物実験は、東京大学で制定されている動物実験マニュアルに基づいて、東京

大学医学系研究科動物実験委員会への届け出と許可の下に行った。実験動物とし

ては、体重 42kg のザーネン種成獣雌ヤギを使用した。麻酔前投薬として硫酸アト

ロピン 2.5mg を筋肉内投与し、セボフルレンによるスローインダクションにより

気管内挿管し、イソフルレンで全身麻酔を維持した。右側臥位に固定し、左第 4

肋骨床切開により開胸した。ヘパリン 200 単位 /kg を投与し、波動型補助人工心

臓の流出カニューレを下行大動脈に端側吻合した。次に、心拍動下において流入

カニューレを左心室心尖部より挿入し、心臓に固定した。流入および流出カニュー

レを波動型補助人工心臓に接続した（図 6.1）。波動型補助人工心臓を駆動した後、

硫酸プロタミン 30mg を投与した。その後、左肺と左胸壁の間に胸腔内圧計測セン

サー（6.1.3 項に後述）を埋め込んだ。波動型補助人工心臓は、胸腔内で左肋骨
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に固定し、閉胸した。

　術後は、ヤギ管理台に移し管理した。術直後は、ドーパミンを 10 μ g/kg/ 分投

与し管理した。また、ルームエアで動脈血酸素分圧が 80mmHg になるまでは、鼻カ

テーテルを用いて、酸素を毎分 3 ～ 5L 投与した。感染の予防に、圧力計測ライン

の潅流用加圧バックに抗生物質（PIPC）を混注し、1 日 2g 投与した。なお、抗凝

固剤の全身投与は行っていない。

6.1.3 　胸腔内圧計測センサー

　動物実験に際して、ヤギの胸腔内圧を連続計測するための埋め込め可能な胸腔

内圧計測センサーが必要であった。そこで、コンプライアンスチャンバー型の圧

力センサーを作製した。図6.2に、作製した胸腔内圧計測センサーの断面図を示す。

　図 6.1　波動型補助人工心臓および埋込型圧センサーの装着方法

埋込型圧力センサー

波動型補助人
工心臓

ゲージ圧センサー
（リファレンス計測用）

Inlet port Outlet port
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チャンバーの内腔はドーム形状で、ハウジングはアクリルを用いて製作した。ダ

イアフラムは、直径 40	 mm とし、丈夫で柔軟性に富むセグメント化ポリウレタン

（ペレセン、ダウケミカル、ミッドランド）を使用して、バキュームフォーミング

で作製した。チャンバー内腔の最大容積は16	mlで、内腔の空気量が変わることで、

チャンバー室の容積は 0～ 16	ml	の間で変動するようにした。

　動物実験においては、圧力計測は体外に設置した圧力トランスデューサで行い、

チャンバーとは直径 2mm のチューブで胸壁を貫通して接続した。

6.1.4 　計測

　ポンプ流量の計測は、波動型補助人工心臓の流出カニューレに装着した電磁流

量計プローブ（FT-130TB、日本光電、東京）を用いて計測した。校正圧は、波動

型補助人工心臓の流入カニューレに内蔵した体内埋込型圧センサーを用いて絶対

圧で計測した。また、体内埋込型圧センサーのオフセットドリフトを計測するた

めに、波動型補助人工心臓の流入カニューレにサイドチューブを付け、圧力トラ

ンスデューサを接続して、流入カニューレ内圧を観血的に計測した。左心房圧は、

左心耳より挿入したカテーテルに圧力トランスデューサ (P10EZ、日本光電、東京 )

　図 6.2　胸腔内圧計測センサーの断面図
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を接続して、観血的に測定した。カテーテルは加圧バックを用いてヘパリン化生

理食塩水を少量流すことで血栓による閉塞を防止した。大気圧は、ディジタル圧

力計（MT110、横河電機、日本）を用いて計測した。

　各データは、データロガー（Powerlab、エー・ディー・インスツルーメント・ジャ

パン、名古屋）を用いて収集し、表示した。サンプリング周波数は 200Hz である。

6.2 実験結果

6.2.1　胸腔内圧計測センサー

　図 6.3 に作製した胸腔内圧計測センサーの写真を、また、胸腔内圧計測センサー

への空気注入量と内圧との関係を計測したグラフを図6.4に示す。図6.4より、0.6

～ 10ml の空気を注入した条件で胸腔内圧が計測できることがわかる。図 6.5 は、

作製した胸腔内圧計測センサーをヤギの胸腔内に埋め込んだ状態である。

　図 6.3　作製した胸腔内圧計測センサー
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　図 6.5　胸腔内圧計測センサーをヤギの胸腔内に埋め込んだ状態

　図 6.4　胸腔内圧計測センサーへの空気注入量と内圧との関係
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図 6.6　　波動型補助人工心臓、体内埋込型圧センサーおよび胸腔内圧計測セン

サーを埋め込んだヤギ（術後 21 日目）

6.2.2　ヤギ胸腔内圧の計測結果

　図 6.6 に、波動型補助人工心臓、体内埋込型圧センサーおよび胸腔内計測圧セ

ンサーを埋め込んだヤギの術後 21 日目の様子を示す。実験期間は 70 日であった。

作製した胸腔内圧計測センサーをヤギの体内に埋め込んだ後、胸腔内圧計測セン

サーへの空気注入量と内圧との関係を調べるため、まず特性試験を行った。図 6.7

に特性試験の結果を示す。実験の結果から、チェンバー室に容積 0.8ml の空気を

注入すると胸腔内圧の真値を計測できることが分かった。体外での特性試験では

胸腔内圧計測センサーのダイフラムは自由に動ける状態であったのに対し、ヤギ

の胸腔内では肺などがあるため少量の空気量でダイアフラムが肺などに接触する

ことが考えられる。その結果として、ダイアフラムの可動領域が狭くなり胸腔内

圧が計測できるフラット領域が体外試験に比べて狭くなったと考えられる。

　図 6.8 に、ヤギ胸腔内圧の実測値を示す。グラフからヤギの胸腔内圧は -2 ～

-3mmHg の間で変動していることが分かった。2 ヶ月間の計測における平均値は
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図 6.7　　胸腔内圧計測センサーをヤギの胸腔内に埋め込んだ状態での胸腔内圧

計測センサーへの空気注入量と内圧との関係	(ITP:intra	thoracic	

pressure)

図 6.8　　胸腔内圧計測センサーによるヤギ胸腔内圧の実測値	(ITP:intra	

thoracic	pressure)



41

　図 6.9　駆動条件とサッキング波形

-2.56 ± 0.80mmHg であった。

6.2.3　サッキング発生頻度、左心房圧および胸腔内圧

　図 6.9 に示すように、波動型補助人工心臓の駆動条件を低めの PWM（Pulse	

width	modulation）値 =120 に設定すると、ポンプ流量は毎分 3.33L で、サッキン

グは発生しない（図 6.9 左）。駆動条件を高めの PWM 値 =170 に設定すると、ポン

プ流量は毎分 4.83L で、鋭い陰圧側のスパイクが生じ、サッキングが発生してい

ることがわかる（（図 6.9 右）。このサッキングは毎心拍ごとに解除されているこ

とから slight	sucking である。

　図 6.10 に、波動型補助人工心臓の駆動条件とサッキングの発生頻度との関係図

を示す。PWM 値 =140 まではサッキングの発生がなかったが、PWM 値 =170 では、サッ

キングの発生頻度は 99％を越えた。

　図 6.11 は、駆動条件と左心房圧および駆動条件と胸腔内圧の関係を示す。グラ

フより、駆動条件が増加すると左心房圧は低下するが、胸腔内圧はほぼ一定であ

ることが分かる。
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　図 6.10　駆動条件とサッキング発生頻度の関係

図 6.11　	駆動条件と左心房圧および駆動条件と胸腔内圧の関係	(ITP:intra	

thoracic	pressure,	LAP:left	atrial	pressure)



43

6.2.4　校正圧の計算結果

　模擬循環回路では、校正圧は 3 分間連続計算して求めたが、動物実験では、呼

吸性変動を考慮し、校正圧は 5 分間連続計算して求めた。計算結果のヒストグラ

ムの例を図 6.12 に示す。ヒストグラムを見る限り、呼吸性変動はかなり小さいこ

とがわかる。このときの平均校正圧±標準偏差は 95.26 ± 0.29	kPa であり、この

時点での校正圧は 95.26	kPa と算出される。

　計測した全データに対して同様にヒストグラムを計算し、その標準偏差を図

6.13 に示す。標準偏差の平均値は、0.425kPa(3.19mmHg) であったことより、模擬

循環回路による計算よりはばらつきが大きかったが、呼吸性変動を考慮しても、

かなり小さな範囲に収まっていた。

図 6.12　動物実験で校正圧を 5分間連続計算した結果のヒストグラムの例
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6.2.5　校正圧と左心房圧の関係

　図 6.14 に、補助人工心臓流量、左心房圧、胸腔内圧および流入圧のダイナミッ

ク波形を示す。左心房圧は、僧帽弁の水撃で波形が乱れるために、ダイナミック

での解析は出来なかった。そこで、平均値で解析を行った。

　図 6.15 は、5 分間の校正圧の平均値と、その 5 分間における左心房圧の平均値

の関係を、2 ヶ月間１日１回計測を行ったの計測データで示したものである。横

軸である校正圧の変動は約 5kPa	 (37.5mmHg) であるが、これは大気圧の変動とし

ては大きすぎる値であるため、2 ヶ月間のオフセットドリフトが加わったもので

ある。グラフより、平均左心房圧は 0.068 ± 0.57mmHg	であり、校正圧を計測し

ている状況（すなわち Slight	sucking が発生している状況）では、左心房圧の平

均値は、一定の値をとっていることがわかった。

　図 6.13　動物実験での全データの標準偏差
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　図 6.15　校正圧と左心房圧の関係	(LAP:left	atrial	pressure)

図 6.14　	補助人工心臓流量、左心房圧、胸腔内圧および流入圧のダイナミック

波形 (PWM 値 =165)、(LAP:left	atrial	pressure	ITP:intra	thoracic	

pressure,	IPS:inplantable	pressure	sensor)
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6.2.6　校正圧と胸腔内圧の関係

　　図 6.14 のグラフより、校正圧の瞬時値と胸腔内圧の瞬時値には、相関がある

傾向が伺える。図 6.16 は、5 分間計測した校正圧の瞬時値と、その時点での胸腔

内圧の瞬時値の関係を示したものである。校正圧と胸腔内圧との相関係数は 0.57

であり、ある程度相関してはいるが、相関度は低い。校正圧の計算誤差に胸腔内

圧の変動が大きく影響するのであれば、校正圧と胸腔内圧の相関度は高くなるは

ずである。したがって、この結果より、自動校正の計算誤差の影響の方が、胸腔

内圧の変動による影響よりも大きいことが分かる。

　図 6.16　校正圧と胸腔内圧の関係	(ITP:intra	thoracic	pressure)	



47

6.2.7　校正圧と大気圧の関係

　校正圧と大気圧の関係を調べるために、2 ヶ月間計測したデータを使用した。

ただし、体内埋込型圧センサーは、2 ヶ月の間にオフセットドリフトがあるため

に、生データで比較することはできない。そこで、流入カニューレのサイドチュー

ブに接続した圧力トランスデューサの計測値（ゲージ圧）を使用して、校正圧の

5 分間の平均値に加わっているオフセットドリフトをキャンセルすることにより、

オフセットドリフトが発生する前の状態（すなわち実験開始時）と同条件にして

調べた。なお、オフセットドリフトの値は、以下の式（式 6.1）で計算した。計

測時の体内埋込型圧センサーで計測した圧力を絶対圧 1 とし、そのときのゲージ

圧および大気圧をゲージ圧 1 および大気圧 1 とし、オフセットドリフトがない状

態（すなわち実験開始時）に体内埋込型圧センサーで計測した圧力を絶対圧 0とし、

そのときのゲージ圧および大気圧をゲージ圧 0および大気圧 0とすると、

	 オフセットドリフト＝（絶対圧 1 −絶対圧 0）−（ゲージ圧 1—ゲージ圧 0）

	 	 	 	 　−（大気圧 1 −大気圧 0）	 	 	 （式 6.1）

となるため、オフセットドリフトの値が計算できる。以下のグラフでは、2 ヶ月

間計測したデータを使用して、オフセットドリフトをキャンセルした校正圧の 5

分間の平均値と 5分間における胸腔内圧および大気圧の平均値を使用した。

　校正圧と大気圧の関係には、胸腔内圧と大気圧の関係および胸腔内圧と校正圧

の関係が関与する。図 6.17 に胸腔内圧と大気圧の関係を、図 6.18 に胸腔内圧と

校正圧の関係を示す。胸腔内圧はゲージ圧で計測しているが、図では絶対圧に直

して表してある。図より、胸腔内圧は、大気圧と平行して変動していることがわ

かる。また、同様に、胸腔内圧は、校正圧と平行して変動していることがわかる。
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　図 6.17　胸腔内圧と大気圧の関係	(ITP:intra	thoracic	pressure)

　図 6.18　胸腔内圧と校正圧の関係	(ITP:intra	thoracic	pressure)
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　図 6.19　校正圧と大気圧の関係

このデータから、大気圧と校正圧は相関することが推定できる。

　図 6.19 は、実際の大気圧と校正圧の関係を示したものである。図より、校正圧

と大気圧は傾き1の正比例関係にあることがわかる。校正圧の標準偏差は0.326kPa

（2.45mmHg）であった。また相関係数は 0.87 であり、高い相関が得られた。この

結果は、体内埋込型絶対圧センサーを校正する際に、高精度の校正はできないも

のの、校正圧の平均値を大気圧の代わりに参照可能であることを示している。また、

校正圧と大気圧とのずれは平均 -0.209kPa(-1.57mmHg) であった。
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第７章

考　察

7.1　自動校正法

　現在の人工心臓には、生理的なシステムとしての自動制御が組み込まれていな

い。現在臨床で主流となりつつある体内埋込型補助人工心臓でさえ、制御は手動

で行っているのが現状である。その背景としては、信頼性の高い埋め込み用の圧

センサーが実用化されていないことに起因するところが大きいが、現在まで体内

埋め込み用の圧センサーが実用化出来なかった大きな理由は、体内に埋め込んだ

埋め込み用の圧センサーを校正する方法がなかったためである。

　そこで、本研究では、対象を体内埋込型定常流補助人工心臓に絞って、その流

入圧センサーの自動校正に関する基礎研究を行った。対象を体内埋込型定常流補

助人工心臓用流入圧センサーとした理由は 3 つある。１つは、人工心臓の生理的

制御を実現しようとする場合、流出圧や流入圧およびポンプ流量などのパラメー

タの連続計測が必要となるが、ポンプの揚程（流出圧と流入圧の差圧）とポンプ

流量はモーター電流とポンプ回転数から推定可能であるため（73-74）、流入圧が

計測できれば、制御に必要なパラメータが計測（もしくは推定）可能となること。

2 つ目は、定常流補助人工心臓ではサッキングが発生するが、サッキングの程度

を検出するには流入圧センサーが最適であること。3 つ目は、サッキング現象を

利用すると、流入圧センサーの自動校正ができる可能性がある、と考えたことで

ある。

　我々が研究開発している体内埋込型圧センサーは、半導体絶対圧センサー素子

を使用している。現在の素子の性能からすると、素子単体ではドリフトはほとん

どないレベルにまで進歩している。しかし、この素子を血圧センサーに使用する
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ときに、抗血栓性の問題から血液と素子表面を直接接触させることが出来ない。

したがって、血液からセンサー素子までの圧力伝達系に使用される媒体の経時変

化により経時ドリフトが発生する。我々の体内埋込型圧センサーは、血液接触面

には抗血栓性ポリウレタンの膜を使用し、圧センサー内にメディカルグレードの

シリコンオイルを封入してセンサー素子までの圧力伝達を行っている。動物実験

では、この方法でゲインドリフトはほとんど発生せず、オフセットドリフトのみ

の発生であった。したがって、本センサーでは、ゼロ点のみの 1 点校正でよいと

いうことが、本研究を行う前提条件となっている。

　ゼロ点の校正に必要な計測は、大気圧の計測である。現在臨床で動脈圧や静脈

圧の連続計測に使用されている圧力トランスデューサでは、ゼロ点の校正は圧ラ

インを大気に解放して、同トランスデューサで大気圧を計測して行っている。し

かし、体内埋込型圧センサーの場合、流入カニューレに埋め込んだ体内埋込型圧

センサーは常時血液に接触しているため、大気に解放することは不可能であり、

また胸腔内において大気圧を計測することも困難である。そこで、大気圧の代わ

りの胸腔内圧を利用することとした。胸腔内圧は、大気圧と比較すると若干陰圧

になってはいるものの、絶対圧で見た場合には、大気圧と相関して変動している

はずである。次に、流入カニューレに埋め込んだ体内埋込型圧センサーで計測さ

れる圧力波形から胸腔内圧を推定する方法を考えた。具体的には、サッキングが

解除される瞬間の流入圧から胸腔内圧を推定できる可能性があると考えた。

　まず、体内埋込型圧センサーで計測される圧力波形からサッキングが解除さ

れる瞬間の圧を算出するアルゴリズムを考案し、校正圧の自動計算プログラム

を C 言語で開発した。このアルゴリズムは、模擬循環回路を作製して検証するこ

ととし、模擬循環回路においてサッキングを再現するためにサッキングポンプを

作製した。さらに模擬循環回路に特有の人工弁による水撃作用を低減するために
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ジェリーフィッシュ弁を作製し、サッキング波形の再現と校正圧の自動計算を試

みた。その結果、模擬循環回路でサッキングを再現することに成功した。模擬循

環回路でのサッキング波形は、動物実験でのサッキング波形と多少異なってはい

たものの、アルゴリズムの検証が可能であった。計算結果の標準偏差の平均は

0.175kPa(1.31mmHg) であり、ばらつきは非常に小さな範囲に収まっていた。また、

サッキングポンプの駆動陰圧が動物実験での胸腔内圧に対応することを利用して、

サッキングが発生する範囲内で駆動陰圧を変えた場合に、駆動陰圧に相関して校

正圧が変動することも確認した。さらに、3 分間の平均をとることにより、校正

圧と大気圧の関係が傾き 1 で正比例することから、本研究で提案する自動校正ロ

ジックが上手く動作する可能性があることがわかった。また、本計算アルゴリズ

ムのばらつきの精度が確保されるのは、心臓の拍動数が 130bpm 程度までであるこ

ともわかった。

　次に、動物実験により、アルゴリズムの検証と、実際に自動校正法が上手く作

動することを検証した。胸腔内で校正を行う場合、胸腔内圧に呼吸性変動の影響

が加わる。したがって、呼吸性変動を検出するために、胸腔内圧検出センサーを

作製した。実際には 3頭のヤギで実験を行ったが、2頭は、胸腔内圧検出センサー

をバルーンで作製したものを埋め込んだ。1 頭目は肺出血で早期に失い、2 頭目は

胸腔内でバルーンが血餅に埋もれて胸腔内圧が上手く計測できなかった。この結

果を踏まえて、3 頭目は胸腔内圧検出センサーをチャンバーで作製し、膜部分を

肺に接触させるように胸腔内に設置することにより、長期的に胸腔内圧を計測す

ることに成功した。本研究データは、3 頭目のヤギで採取したものである。結果

的には、計算された校正圧の標準偏差は平均 0.425kPa(3.19mmHg) であり、呼吸性

変動が加わっても、ばらつきはかなり小さな範囲に収まっていた。校正圧の 5 分

間の平均値を取ってみると、校正圧（平均値）は大気圧と傾き 1 で正比例し、相
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関係数もよい。この結果は、校正圧の平均値を用いれば（本研究では 5 分間の平

均値を用いた）、自動校正が可能であることを示している。ただし、校正圧には胸

腔内圧と大気圧との相違分の陰圧が数 mmHg 乗っているために、校正圧をそのまま

ゼロ点に使用すると、若干陰圧側にオフセットが乗ることになる。また、標準偏

差は 0.326kPa（2.45mmHg）であるため、高精度の校正はできないが、制御やサッ

キングの程度検出には使用できると思われる。今後、症例数を増やして検討を進

めなければならないが、本方法により、体内埋込型圧センサーの実用化の可能性

を見いだしたと考えている。

　臨床においては、体内埋込型圧センサーの校正に当たって、高頻度でサッキン

グ（slight	 sucking）が発生する駆動条件は不適切であり、できるだけ少ない

サッキング頻度で校正を行う必要がある。数 mmHg のオフセットドリフトが発生し

た場合に校正を行うこととすると、1 〜 2 週間に 1 回程度校正をする必要がある

が、この頻度であれば、サッキング（slight	 sucking）を発生させてもさほど問

題にならない可能性はあると思われる。定常流ポンプに対して、サッキングが発

生することは不可避なので、本研究はこのどうしても妨げないサッキング（slight	

sucking）を用いて、体内埋込型圧センサーの校正法を開発した。しかし、生体に

対して、サッキングがどの程度許容可能なのかという問題に関して、特に slight	

sucking の生体への影響に関しては、今後検討する必要がある。

　なお、絶対圧センサーでは、大気圧を参照圧としてゲージ圧を算出するため、

血圧を計測するためには、同時に常時大気圧の計測が必要である。本研究の自動

校正法により大気圧を推定して常時ゲージ圧を推定することも可能であるが、サッ

キングが高頻度（1 日数回程度）に発生する状況でなければ困難である。参照圧

に関しては、体内埋込型圧センサーと同じ絶対圧センサー素子を用いて体外で大

気圧を同時計測し、経皮的通信システムを使って、体内体外の 2 つの絶対圧セン

サー素子出力からゲージ圧を算出するという方法がよいと思われる。体外で絶対
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圧センサー素子を用いて大気圧を計測する場合においては、ドリフトはほとんど

ないため、本方法は、現実的かつ実用的な手法であると思われる。

7.2　他の人工心臓への適用可能性

　本研究においては補助人工心臓として、波動型補助人工心臓に自動校正法を適

用して研究を行ったが、軸流ポンプや遠心ポンプを使用した体内埋込型定常流補

助人工心臓においてもサッキングは発生するため（43-53）、本研究の自動校正法は、

他の体内埋込型定常流補助人工心臓においても問題なく応用できるはずである。

　次に、心臓を完全に置き換える完全人工心臓への適用可能性を考えた場合、完

全人工心臓では心室が切除されているため、補助人工心臓の流入圧に相当する血

圧は心房圧となる。また、定常流ポンプを用いて完全人工心臓を構成した場合、

拍動流モードで駆動しても、心房への血液還流量よりも駆動条件が相対的に高い

場合には、心房のサッキングが発生する（74-75）。無拍動流モードでは、さらに

心房のサッキングが発生しやすい（76）。補助人工心臓では、サッキングが解除さ

れた瞬間の心室がつぶれた状態でかつ心室の筋肉が弛緩しているときの心室内圧

を、人工心臓への流入圧により計測して、胸腔内圧を推定した。完全人工心臓では、

心房は心房細動となっており、拍動はしない。この状態では、心房がサッキング

された後に、肺から心房へ血液が流入しはじめてサッキングが解除された瞬間は、

心房がつぶれた状態にありかつ心房の筋肉は心房細動で弛緩している。したがっ

て、この瞬間の心房圧は胸腔内圧を反映していると考えられるため、本研究の自

動校正法は完全人工心臓へも適用可能であると考えられる。完全人工心臓への適

用可能性に関しては、今後、完全人工心臓の動物実験により実証したい。

　完全人工心臓においては循環の維持を人工心臓そのものが行わなくてはならな

いため制御が不可欠である。定常流ポンプを使用した完全人工心臓で必要な制御
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は、サッキング制御、左右心のバランス制御および血流量の生理的制御である。サッ

キング制御は、サッキングの発生を早期に検出して解除を行う制御である。左右

心のバランス制御は、基本的には左心房圧の上昇を抑えて肺水腫が発生するのを

防止する制御である。血流量の生理的制御は、時々刻々と変化する生体の代謝に

対応して適切な血液流量を駆出する制御である。生理的制御としては、現在のと

ころ、東京大学で長い年月をかけて動物実験で開発された 1/R 制御が世界で唯一

である（77-82）。また、1/R 制御が開発されたことにより、空気圧駆動式完全人

工心臓を用いて 532 日という完全人工心臓の動物実験としては世界最長生存記録

（現在でも世界最長生存記録）を達成した（80）。現在、我々は、波動ポンプを用

いた波動型完全人工心臓の研究開発を行っているが、現段階の血圧計測システム

は、図 7.1 右に示すように、４本の経皮チューブを介して、体外設置圧力トラン

スデューサを用いて左右心房圧、肺動脈圧および大動脈圧を計測しており、この

血圧の計測を基にして上記 3つの制御を行っている。もし、体内埋込型圧センサー

で心房圧が長期に安定して計測できると、モーターの駆動パラメータによるポン

プの揚程とポンプ流量の推定を加えて、このいずれの制御も埋込型コントローラ

で行うことが可能となり、体内完全埋込型完全人工心臓が実現できる。体内完全

埋込型完全人工心臓が完成すれば、患者にとっては、QOL（Quality	 Of	 Life）の

向上、例えばゆっくりお風呂に入る、軽く運動をするなど、生きることに優しい

完全人工心臓を実現できる。本研究は究極の完全人工心臓を実現させるためにも

重要な研究であると言える。

　図 7.1　現段階の血圧計測システム（左）と将来（右）
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第８章

結　論

　波動型補助人工心臓および体内埋込型圧センサーを用いて、体内埋込型定常流

補助人工心臓用流入圧センサーの自動校正方法に関する基礎研究を行った。参照

圧として大気圧の代わりに胸腔内圧を利用し、流入カニューレによる心室のサッ

キング現象を利用して胸腔内圧を推定する自動校正ロジックを提案した。サッキ

ングが解除された瞬間の流入圧が胸腔内圧を反映するため、この圧をゼロ点補正

のための校正圧とし、流入圧波形から校正圧を検出するアルゴリズムを作成した。

このアルゴリズムを検証するために、サッキングを再現できる模擬循環回路を作

製した。この模擬循環回路を用いて検出アルゴリズムを検証した結果、計算され

た校正圧の標準偏差は平均 0.175kPa(1.31mmHg) であり、ばらつきは非常に小さな

範囲に収まっていた。動物実験では、校正圧に呼吸性変動が加わるが、それでも

計算された校正圧の標準偏差は平均 0.425kPa(3.19mmHg) であり、ばらつきはかな

り小さな範囲に収まっていた。動物実験により、校正圧の 5 分間の平均値を計算

し、実際の大気圧と比較したところ、校正圧（平均値）と大気圧は傾き 1 の正比

例関係にあり、相関係数は 0.87 と高い相関が得られた。また、このときの標準偏

差は 0.326kPa（2.45mmHg）であった。この結果は、高精度の校正はできないものの、

校正圧の平均値を使用すれば流入圧センサーの自動校正が可能であることを示し

ている。今後、症例数を増やして検討を進めなければならない。また、サッキン

グがどの程度許容可能なのかという問題や、本自動校正法の完全人工心臓への適

用可能性に関しても、今後の課題である。
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