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1. 諸言 
 

現在まで，日本国内における心臓移植は 185

例であり，先進国と比べると圧倒的に少ない．この

ため，自然心臓の機能を人為的に補助・代替し，

血液循環を行うための医療用装置である，人工心

臓の装着が不可欠な患者が少なくなく，上記 185

例中 134人に補助人工心臓（VAD）が装着されて

いた．また，これらの補助人工心臓の平均装着期

間は 896 日という長期間であった 1)．これらのこと

から，補助人工心臓を長期間，安全かつ快適に

運用する事が求められている． 

従来の補助人工心臓は，生存が第一の目的で

あり，心臓移植非適合患者のための最終治療

（DT：Destination Therapy）や，臓器提供者を待つ

間のつなぎとしての使用（ブリッジ使用）としての役

割が主であった．しかし最近では，小型化や高性

能化が進み，体内への埋め込みや長期運用が可

能になった．これにより，患者が病院外でも活動

できるようになり，循環状態や血液要求量が大きく

変化する状況下での運用の機会が増えることが

予想される．また，新薬や再生医療が発達すると

ともに，心機能回復の可能性も報告されており 2)，

このような場合には心筋を休ませること（負荷軽減）

による治療や，適度な負荷によるトレーニング効

果が有効である可能性がある 3)． 

一方，これまでの補助人工心臓では，回転数

や制御電圧を一定に保つ制御が一般的であり，

上述したような様々な状況においては，動的な制

御をすることが望ましいとする議論もある． 

新たな補助人工心臓の制御法の一つとして，

拍動同期制御の実現と評価に注目が集まってい

る．拍動同期制御とは，自己心の拍動における収

 
Fig.1 心電図信号と収縮期の決定 
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縮期と拡張期とでポンプの出力を変更する制御

のことであり，その代表的なものとして，収縮期に

高回転，拡張期に低回転にする co-pulseモードと，

収縮期に低回転，拡張期に高回転にする

counter-pulse モードがある．Ando ら 4)は，心電図

（ECG）を計測することで，心臓の拍動に同期した

制御を実現し，counter- pulseモードにおいて心筋

への流量増加を確認したと報告している．この制

御方法では，Fig.1に示すように，一拍前の RR間

隔の 33%を収縮期,67%を拡張期と定義し，心電

図の R 波を起点として回転数を変化させている．

ECG を用いることのメリットは，心電図信号が計測

できれば，容易に収縮開始時期が検出できること

である．しかし，心電図計測用のセンサが必要で

あること，拡張期開始のタイミングが具体的に分か

らないこと，心周期の急激な変化に対応できない

ことが課題である． 

そこで，本研究では，生体側に追加のセンサを

必要とせず，モータの回転数や消費電流の変化

から，収縮及び拡張開始時期を推定し，自己心

の拍動に同期した制御を実現することを目的とす

る. 

 

2. 方法 
2.1 自己心の拍動タイミングの推定と同期制

御 
 

Fig.2 の破線で囲んだ部分に示すように，一般

的な遠心型補助人工心臓では，ポンプ内のモー

タコントローラによってポンプの回転数Nがその目

標値𝑁𝑟となるように調節されている．また，ポンプ

の消費電力はポンプの仕事，すなわちポンプ差

圧と流量の積と相関することが知られている．ポン

プが左心室脱血大動脈送血で装着されている場

合，ポンプの目標回転数が一定であっても，実際

の回転数は自己心の拍動を含む外乱（図中の

HB）などによって揺らいでいる．したがって，回転

数が一定に制御されている時は消費電流や回転

数の変化によって拍動のタイミングを容易に知る

ことができる．しかし，回転数を動的に変化させる

制御の場合には電流および回転数は拍動と回転

数制御の双方によって変化するため拍動のタイミ

ングを把握することは困難である．  

そこで本研究では，制御によって回転数変化

が生じているときの，目標回転数𝑁𝑟，モータ電流 I

および回転数 N の間の関係をモデル化し，拍動

成分がそのモデルに対する外乱であるとみなすこ

とで，外乱の推定から得られる拍動情報を用いて

自己心の拍動に同期して回転数を変化させる制

御法を提案する． 

まず，Fig.2 に示すように，𝑁𝑟と I を入力とし，回

転数の推定値 N を出力とする回転数推定モデル

を構成する．本方法では，回転数推定モデルを

(1)式に示すような ARX （AutoRegresive with 

eXogenous inputs）モデルで表現した． 
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ここで，n は離散時間，L，𝑀1， 𝑀2は次数であり，

𝑘1， 𝑘2は遅れ，e(k)は外乱項である．本モデルは，

人工心臓の運用前に拍動を含まない信号を用い

て同定する． 

人工心臓の運用時には，実際の回転数変化に

含まれている自己心の拍動情報を抽出するため

にモデルの出力である推定回転数𝑁̂と実際の回

転数Nとの差として表される推定誤差を算出し，さ

らに 0.05－3[Hz]を通過帯域とするバンドパスフィ

ルタ（BPF）を適用することによって拍動以外の不

要な成分を取り除き，自己心の拍動によって生じ

つと考えられる拍動推定信号𝐵𝑡を算出した． 

さらに，拍動に同期した制御を行うために，𝐵𝑡

の傾きを算出し，その傾きに対して適当な閾値を

 

Fig.3 定常流型ポンプとアクチュエータ 

 
目標回転数：𝑁𝑟       瞬時回転数：N 

消費電流：I       推定瞬時回転数：𝑁 

拍動推定信号：𝐵𝑡    外乱成分：HB 
  

Fig.2 VADの信号モデル及び拍動推定の概略 
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設けることで自己心の収縮開始時期および拡張

開始時期を推定し，そのタイミングで回転数を変

化させた． 

 

2.2模擬循環系を用いた実験 

 

提案手法の基本的な特性を評価するために，

模擬循環系を用いた実験を行った．構築した模

擬循環系の概要図を Fig.3に示す．使用した補助

人工心臓はMedtronic製Gyro pumpであり，制御

用のマイコンを内蔵したコントローラによって制御

される．ポンプの下流側にはポンプの上方約

136cm の位置に開放容器を設置し，およそ

100mmHg の後負荷を与えている．また，心臓の

拍動を模擬するために，手動ポンプを人工心臓

の上流に直列に配し，手動で拍動を生成した． 

 

2.2.1 回転数推定モデルの同定と拍動の推

定 
  

まず，モデル同定用のデータを取得するために，

模擬循環系において，拍動がない状態で，ポンプ

の回転数を 1000rpmと 1400rpmの 2値とし，時間

間隔を 0.1-1.0秒のランダムで変化させた時の目

標回転数𝑁𝑟，回転数の実測値 N，モータ電流 Iを

サンプリング周期 5msで計測した． 

計測したデータを利用して(1)式の係数パラメー

タを最小２乗法によって算出し，得られたモデル

を(2)式のFit率と(3)式のRMSE（平均二乗平方根

誤差）で評価した．  
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次に，手動ポンプで拍動を加えた拍動推定用

信号を計測した．拍動推定用信号は，同定用信

号と同様のランダム２値信号による回転数変化を

行っている最中に約 1beat/s の拍動を手動ポンプ

によって加え，拍動の有無をわかりやすくするた

めに 5 秒毎に拍動の有無を切り替えた．この拍動

推定用信号を用いて，拍動推定を行った． 

 

2.2.2 収縮開始時期および拡張開始時期の

推定と拍動同期制御 

 

本研究では，推定された拍動推定信号𝐵𝑡の傾

きに閾値を設けて，収縮開始時期及び拡張開始

時期を推定した．閾値は経験的に決定し，本研究

では 1.0× 104[rpm/ms]を超えた点を推定収縮開

始時期𝑡𝑠̂とし，𝑡𝑠̂を検出してから傾きが負になった

点を推定拡張開始時期𝑡𝑑̂と定義した．推定された

点において，収縮期に高回転（1400rpm），拡張

期に低回転（1000rpm）にする co-pulse 及び収縮

期に低回転 （ 1000rpm ） ，拡張期に高回転

（1400rpm）にする counter-pulse モードの拍動同

期制御を行い，動作確認と実際の収縮および拡

張開始時期と得られた推定値との間の遅れ時間

の評価を行った．ただし，実際の収縮および拡張

開始時期はポンプの流入側に配した圧力センサ

によって計測されたポンプ流入圧Pinの波形より見

積もった． 

 

3. 結果及び考察 

3.1回転数推定モデルの同定と拍動の推定 

 

Fig.4 にシステム同定の結果を示す．RMSE は

23.1rpm，Fit 率は 90.6％であり，十分な精度で推

定できたと考えられる. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Fig.3 模擬循環系を用いた実の概要 
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Fig.5 は同定された回転数推定モデルに対して，

拍動推定用のデータを入力した際の，回転数推

定の結果とその推定誤差を基に算出された拍動

推定信号𝐵𝑡の結果である．回転数をランダムに変

化させているにも関わらず，約 3～9 秒（破線で囲

んだ部分）の部分に手動ポンプの拍動によると考

えられる大きな振動成分を抽出できている． 

上記の結果は，提案手法によって人工心臓の

回転数を動的に変化させている場合であっても自

己心の拍動の情報を抽出できる可能性を示唆し

ている．しかし，実際の運用を考慮した場合，人

工心臓を装着した生体において拍動を止めて同

定用信号を取得することは困難である．したがっ

て，模擬循環系においてほぼ粘性が血液に等し

い流体を用いて作成したモデルが人工心臓を生

体に装着した状態でも十分な精度を維持できるか

については今後検討を行う必要がある． 

 

3.2 拍動同期制御 
 

Fig.6および Fig.7に co-pulseモード制御および

counter-pulse モード制御を行った結果を示す．双

方のモードにおいて同期制御が実現できることが

確認された． 

しかし，Pinの変化から推定される実際の収縮開

始時期𝑡𝑠と推定収縮開始時期𝑡𝑠̂との間には平均

で 0.26 秒の遅れが生じた．同様に実際の拡張開

始時期𝑡𝑑と推定拡張開始時期𝑡𝑑̂との間にも，平均

で 0.055 秒の遅れが生じた．とくに収縮開始時の

遅れは大きいため，今後改善が必要である． 

 

4. 結言 
 

本研究では，生体側にセンサを装着することなく，

自己心の収縮および拡張に同期させてポンプ回

 
 

Fig.4モデル出力と回転数の実測値 
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Fig.6 co-pulseモード制御の結果  
 

Fig.5回転数推定の結果および拍動推定信 

号の変化 
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転数を変化させる制御を実現することを目的とし

て一般的な血液ポンプを駆動するために用いて

いる目標回転数，瞬時回転数，消費電流の変化

から瞬時回転数を推定するモデルを構築し，その

モデル誤差から自己心の拍動を推定する手法を

提案した． 

その結果，同定用の信号取得には課題が残さ

れているものの回転数が動的に変化している場合

であっても自己心の拍動のタイミングを推定できる

可能性が示唆された．また，この情報を利用して

拍動同期制御を行ったところ，co-pulse モード制

御および counter-pulse モード制御双方が実現で

きた．しかし，実際の拍動のタイミングと推定した

拍動のタイミングとの間に遅れが生じており，特に

収縮開始時期については実際の運用に向けてで

きる限り遅れを減らす改善が必要であることが明ら

かとなった．また，心拍同期制御を行った際，この

ような拍動タイミングの遅れが生体に及ぼす影響

についても考慮していく必要がある．今後は，より

生体に近い状態を実現できる模擬循環系を用い

た検証および動物実験による検討を行う予定であ

る． 
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Fig.7 counter-pulseモード制御の結果 
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