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―無痛性除細動に向けたシミュレーション―
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丸 山 徹1)*，坂 口 英 継2)

はじめに

突然死とは発症から 24 時間以内に生じた原因不明死や内因性死亡と定義される．突然死の約 7割は循

環器疾患であり，この心臓突然死は米国で年間 30〜45 万人，わが国でも年間およそ 5万人と推定されてい

る1)2)．循環器疾患の内訳は日米で異なるが，最終的な推定原因はいずれも共通しており，約 8割が心室頻

拍や心室細動に続く心停止とみられる．近年の不整脈の基礎研究によりこれらの致死性心室不整脈の発生

には異常自動能や撃発活動が関与するが，その維持機構として渦巻き型興奮旋回（スパイラルリエント

リー : spiral reentry）が重要な役割を果たすことが明らかになっている3)．一方で自動体外式除細動器

（AED）の普及によって心臓突然死を予防する市民レベルでの活動も広がっている．しかし心室頻拍や心

室細動による心臓突然死に関する予防医学と不整脈の基礎研究とのギャップは依然として大きい．今回そ

れらを補完する意味で数理モデルを用いて，スパイラル興奮の不安定化が致死的不整脈の原因となるメカ

ニズムやこれに対する除細動のしくみについて考えたい．

1. スパイラル興奮と心電現象

自然界には竜巻や水流など三次元的な渦巻がある．スパイラル波（spiral wave）とは厳密には二次元ら

せんを示し，三次元らせんはスクロール波（scroll wave）と呼んでいる．またらせん波全体はローター

（rotor）やボルテックス（vortex）とも呼ばれる．1990 年代Winfree ら4) により興奮媒質でのスクロール

波の理論的研究がされてきたが（Winfree turbulence），光学計測マッピングにより実験的に誘発された心

室不整脈でもスパイラルリエントリーが関与することが現在明らかになっている5)．

図 1 にスパイラル興奮と心電現象との対応を示した．比較的安定したスパイラル波動（stationary spir-

al wave）の旋回中心（core）が一定領域で円形の軌跡を示す時の心電図は単形性心室頻拍（monomorphic

VT）となる．スパイラル波動の中心が周期的に drift すると頻拍の周期と波形がドップラー効果を受けて

Torsades de Pointes 型の心室頻拍となる．また旋回中心がカオス状に drift した場合（chaotic meander-

ing）心電図では頻拍中のQRS波形の周期性が失われ多形心室頻拍（polymorphic VT）となる．さらに多

数で不規則なスパイラル波動が分裂・消失・生成を繰り返して心室全体の興奮が無秩序で不統一になると

心室細動になる．これらはスパイラル波動の時空カオス状態が顕著になるという意味で心電学的には連続

的な過程と考えたほうが妥当である6)．このようにスパイラル波動はさまざまな段階の時空カオス状態を

示すことから本稿ではこれをスパイラルカオスと呼ぶこととする．

時空カオスが最も不安定な心室細動の維持機構については二つの考え方がある．ひとつは主要スパイラ
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ルが不応期の短い領域に安定し（mother rotor），周期の短い旋回興奮を周囲に不規則に伝播（fibrillatory

conduction）させて細動を維持する考えである（mother rotor 仮説)7)8)．また活動電位の持続時間（action

potential duration : APD）と拡張期間隔（diastolic interval : DI ＝興奮周期−APD）の関係を回復曲線

（restitution curve）と称しているが，この曲線の傾きが 1を越えて急峻になると周期的な興奮が不安定化

する．これは周期倍加分岐の一種でこの動的不安定性（dynamic instability）の下では APD に交互性

（alternans）がみられ，これが細動を維持するとの考えもある（restitution 仮説)9)10)．現在これらふたつ

の仮説は対立的ではなく相補的な概念と考えられている11)．

2. 心筋興奮モデルとスパイラルカオス

Luo-Rudy モデルは標準的な心室筋細胞モデルであるが変数が多く複雑である12)．また単一心筋細胞の

電気生理学的現象を説明しやすいが，無数の細胞の集合体である心臓全体の電気現象を説明するには不都

合も多い．このため非線形ダイナミズムの立場から変数を極力少なくしてモデル式を簡略化し，スパイラ

ル波動の不安定化や除細動のメカニズムを明確にする数理モデルも有用である．Aliev と Panfilov はイヌ

の in vivoでの心室細動実験から速い変数を消去して 2変数モデルを考案した13)．そこでこの二つのモデ

ルを用いて細動と除細動を考える．

1) Aliev-Panfilovモデル

Aliev-Panfilov の 2 変数モデルは以下のように示される．

�e

�t
=,Ke(e,a)(e,1),er+�

2e

⑴

�r

�t
=Re+m1r/(m2+e)SR,r,Ke(e,b,1)S

eは膜電位 VとV=100e,80（mV）の線形関係にある変数，tは129 tで実時間（msec）となり，rはイ

オンチャンネルの開閉に関する変数，K，a，e，m1，m2，bは実験結果に見合う定数であり（K=8，

e=0.01，m1=0.11，m2=0.3，b=0.1），静止状態では e=r=0である．図 2Aの左はパルス幅（興奮時の局

所での不応期に相当しAPDにも近似する）がらせん状になるようにあえて初期条件を設定している．図

2A はパラメータ aが 0.13 から 0.115 へ急に小さくなった場合の時間経過を示す．スパイラル波のパル
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図 1 心室スパイラル波の性質と心電図および心室不整脈との対応（文献 6より引
用）．



ス幅に長い部分と短い部分が生じスパイラル波動の交互性が生じ，全体の構造が不安定化している（交互

不安定性：alternans instability）．さらに整然としたパルス幅が振動を始めた後，その振幅は大きくなり細

くなったパルス列がちぎれている．ちぎれた部分から新たならせん対が形成され，らせん対は生成と消滅

を繰り返し，スパイラルカオスが不安定化する様子が観察される．パルス列がちぎれることは不応期を従

える興奮前面（activation wavefront）が先行興奮の不応期にぶつかって後退・消滅することにより後続す

る不応期も消失することを意味する．

次いで除細動を模擬するために外力項 f (t)をもとのAliev-Panfilov の電位 eの式の右辺に加える．こ

れは電位を系全体に作用させた外力項でコントロールすることを意味する．

�e

�t
=,Ke(e,a)(e,1),er+�

2e+f (t)

⑵

�r

�t
=Re+m1r/(m2+e)SR,r,Ke(e,b,1)S

直流除細動は多数の不規則なスパイラル波の位相を一瞬で揃えることにより静止状態に戻す（phase re-

setting）．これは d関数的な外力 f (t)=Fd(t,t0)を加えることで模擬できる．d関数とはスパイク状の関

数である．この場合 F=0.2ではスパイラルカオスが完全に消失するが（図 2B），FC0.19ではスパイラ

ルカオスがいったん消えかかるもののわずかに残った細動部分が回復・拡大して全体が元の細動状態に戻

る．すなわち外力項の Fは一定値以上が必要である．これは臨床的にも直流除細動を行う際に除細動閾

値（DFT）があることに対応する14)．

電気的除細動が導入された 1950 年代には臨床的にも交流通電が用いられていたことはあまり知られて

いない．そこで交流除細動の仕組みと効果を検討するために，外力項を交流とし（ f (t)=Fsinwt），系全

体に交流刺激を t=0から 3周期分（6p/w）加えた．実際の周波数は 1.3 Hz 程度で比較的低周波である．

すると刺激に同期して興奮領域が変化し最終的にはスパイラル波が消えて静止状態に戻っている（図 2C）．

直流除細動では（図 2B中央）時空カオスの状態は細動発生時（図 2B左）と変わらないが，交流除細動で

は刺激前（図 2C左）に比べて交流刺激中のスパイラル波の数が減少しており（図 2C中央），時空カオスの

次元が低いことがうかがえる．また交流刺激時のDFT（F=0.036）は直流刺激のDFT（F=0.2）より一

桁小さいことも明らかとなった14)．シミュレーションでは交流刺激の周波数がスパイラル波動の周波数

に近いかその周波数の倍数に近い帯域でDFTが極小値を示した．このことはスパイラル波動が交流外力

と共鳴することで効果的に除細動されることを示唆している．

交流刺激時の低いDFTに注目して，興奮媒体（excitable media）を実際の心臓の構造に一歩近づけた場

合を考えてみる．すなわち血管開口部や弁輪などの解剖学的障壁（anatomical obstacle）を模擬する意味

で興奮媒体の中央に非興奮領域を設けてみる．スパイラル波の旋回中心が中央の非興奮領域で捕捉（ピン

留め : pinning）されるとスパイラル波動は安定化する．実際に非興奮領域の径が大きくなるほどスパイ

ラル波動は安定し，非興奮領域の周囲を旋回運動（リエントリー）するが，パラメータの条件により交互

不安定性も観察された15)．

これに交流刺激として前項同様の周期的外力 f(t)=F0 sin(2p t/T)を 0< t <Tで作用させた場合，興奮

媒体のサイズや外力項の定数 F0を変化させることで最終的には交流外力で除細動が可能であった．また

細動停止前にはスパイラル波動の旋回中心が非興奮領域から drift した15)．すなわち除細動前のプロセス

として旋回中心はピン留めが外れたかのように（unpinning）大きく drift する．不応期を延長する抗不整

脈薬により薬理学的に除細動される際にも unpinning 現象が起きることは光学計測マッピングを用いた研

究で確認されている16)．

臨床的に交流通電による電気的除細動が普及しなかったのは固定周波数（60 Hz）であったため細動停止

後に交流刺激があらたな心室細動を誘発して（再細動 : refibrillation），除細動の成功率が低かったことに

よる17)．そしてその後は直流除細動が一般化した．中央に非興奮領域のない二次元平面では交流除細動

はその周波数がスパイラル波の周波数に近い時に最もDFTが低い特徴があった14)．しかし実際の心室細

スパイラルカオスと心室細動および除細動 133



動では部位（心内膜，心外膜，プルキンエ線維など）や発生からの時間経過で細動の周波数は異なり，そ

れらが DFT にも影響する18)19)．そこで非興奮領域を中心部に設けた系では，自身のスパイラル波動を

フィードバックした外力を加えることで外力の周波数を最適化させて除細動に与える効果を検討した．こ

の場合の外力項 f (t)とは一定時間（t）遅れの自身のスパイラル波動の平均（電位 eの 2，3積分値を系の

面積（S）で除した88e(2，3，t-t)d2d3/S）とフィードバックのない電位 eの時間平均値（e0）の差にフィー

ドバックゲインを乗じた .(t)(Re(t,t)S,e0)である．

図 3に示すように周波数が一定の交流外力と同様に，自身のスパイラル波をフィードバックした外力の

場合も unpinning 現象を介した除細動が確認され，フィードバック刺激ではその位相によらず固定周波数

の交流刺激よりさらに低出力で除細動が可能であった15)．しかし非興奮領域の設定は数理モデルを実際

の心臓形状に一歩近づけてはいるが，興奮媒体は等方性で均質な連続体（isotropic continuum）であり，心

筋の実態（異方性の不連続体 : anisotropic discontinuum）を反映したものではないという意味での限界は

ある．
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図 2 Aliev-Panfilov モデル（二次元の均質媒体）で Aは
a=0.13から a=0.115へ変化させた時のスパイラル
パターンの不安定化．Bは a=0.1の状態で F=0.2，
f (t)=Fd( t,t0)の d関数で模擬した直流刺激を与え
た場合の除細動経過．左は初期時刻，右は最終時刻，
中 央 は t0直 後 を 示 す．C は 同 じ く F=0.036，
w=2p/60の交流刺激 f (t)=Fsinwtを加えた場合の除
細動過程のシミュレーション．左は初期時刻，右は最
終時刻，中央は通電中を示す（K=8，e=0.01，
m1=0.11，m2=0.3，b=0.1）．

A

B

C

図 3 Aliev-Panfilov モデル（二次元で中心に非興奮
領域をもつ場合）におけるスパイラルパター
ンの不安定化と外力による消失（2および3＝
1 は 0.4mm 程度）．初期条件 a=0.05で外力
を加えない状態では旋回中心が中央の非興奮
領域に固定された状態（pinning 状態）でスパ
イラル波動の振動がみられる（A）．同じ条件
で交互不安定性が生じた状態で交流刺激（B）
やフィードバック刺激（C）を加えた場合，と
もに旋回中心が中央の非興奮領域からやがて
外れ（unpinning），その後にスパイラル波動が
消失している．いずれも時間経過は左から右
へ向かう（文献 10 より引用）．



2) Luo-Rudyモデル

周期的境界条件を与えた Luo-Rudy の一次元モデルでシステムサイズ L（拡散係数が 1 で単位は無次

元）を次第に小さくしていくと，定常興奮（図 4A）が不安定化してAPD に交互性が生じるようになる

（図 4B，C）．図 4Dは Lとパルス幅の関係を示している．Lが小さくなるとパルス幅が振動を始めるので

その最大値と最小値を示す．この系に交流刺激を加えると交互不安定性はさらに増大し，興奮前面が先行

興奮の不応期に衝突した後に後退して減衰・消失して静止状態になっている（図 4E，F）．すなわちパルス

幅の交互不安定性が交流刺激により増幅された結果，興奮パルス自身が消失している．

図 5ではこの系を直流（ Ist=,I0，0< t<T）と 1周期分の交流（ Ist=F0(sin2p t/T)，0< t<T）の

二つの外力で制御した際の電気エネルギー（電流の 2乗×通電時間）によるDFTを比較している．直流

除細動ではシステムサイズや通電時間（TG30msec）にさほど関係なく除細動に高い出力を要している

（図 5A）．これに対して交流除細動では直流除細動の 10 倍以上の通電時間を要するが（TF300msec），

DFTは通電時間に関係なくつねに直流除細動の 1/2 以下である．また交流除細動では通電時間 350〜400

msec と 700〜900msec で DFT に極小値があり，特に後者の極小値は極めて小さい（図 5B）．この系の

APDの交互性の周期が 710msec である点を考慮すると，APDの交互不安定性が外力に共鳴して制御され

たことを示唆している20)．交流刺激ではないがMorgan らもバイドメインモデルに反応拡散方程式を用

いて，多点ペーシングで細動信号をフィードバック刺激することにより直流除細動の 10 分の 1 以下の低

出力で除細動が可能であることを示した．また除細動の機序として細動が外力に共鳴するとスパイラル波

動の旋回中心が unpinning 後にドリフト（共鳴ドリフト：resonance drift）する点を明らかにした21)．スパ
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図 4 Luo-Rudy モデル（一次元）でシステムサイズ L（Lは無
次元化）が 620 の際の定常興奮（A）と Lが 560（B），524
（C）における活動電位持続時間（APD）の交互不安定化．
D はパルス幅（PW : APD に相当）と L の関係．E
（F0=0.57，L=310）と F（F0=0.09，L=293）では交互
不安定化した活動電位が交流刺激により時間（t : msec）
とともに消失している．



イラル波動の旋回中心は unpinning を受けると互いに衝突して消失したり（core collision），非興奮障壁

（血管開口部や弁輪部など）に衝突して消失したり，比較的大きな不応期領域に吸収されることが光学的基

礎実験で明らかにされている16)．

3. 実験的不整脈における低閾値除細動

心室細動に対する電気的除細動では直流刺激より交流刺激やフィードバック刺激でより低閾値の除細動

が可能であることを複数の数理モデルで述べてきた．実験的にも誘発された心室細動を直流除細動以外の

通電法でコントロールする方法は過去に試みられてきた．Pak らは家兎の摘出灌流心に光学計測マッピン

グを用いて多点ペーシングによる低閾値除細動を試みている．4 点ペーシングプロトコールでフィード

バック刺激，頻回刺激（43 Hz, 87 Hz, 217 Hz），オーバードライブ刺激（ペーシングサイクルが心室細動周

期の 90%）を比べると光学的シグナルからのフィードバック刺激は頻回刺激やオーバードライブ刺激より

有意に低出力で除細動を可能にしたと報告している．その機序として頻回刺激やオーバードライブ刺激で

は刺激が細動不応期に加わりやすいのに対して，フィードバック刺激では興奮間隙（excitable gap）を正

確に多点刺激することで細動中の興奮前面がより同期（synchronize）しやすい点をあげている22)．多数の

興奮間隙を効果的に刺激することで新たな局所興奮が先行する細動前面を同期化させ，後続の細動前面に

衝突してこれを消失させると細動波は組織化（organize）されて時空カオス状態が安定化するので細動は

停止しやすくなる．

またRoberts らはモルモットの生体心で，二つの皮下電極からさまざまな固定周波数の交流刺激を加え

て DFT を比較している．その結果 DFT は 200 Hz で最も低く，それは心筋細胞膜の時定数から 200 Hz

の交流刺激が細胞内電位を最もよく制御できる可能性をあげている．すなわち外力と細動状態の細胞内電

位の共鳴が除細動を可能にする主な要因と考えられるが，光学計測マッピングなどによる細胞内電位の評

価はなされていない23)．

4. 無痛性の除細動

現在臨床応用されている植え込み型除細動器（Implantable cardioverter-defibrillator : ICD）は通常除

細動時に心臓に 30 J の直流電流が流れる．これによる激烈な痛みは心的外傷後ストレス障害（PTSD）を

引き起こすこともあり，ICD植え込み例ではうつ病が多くみられる．ヒトが体内での直流除細動を忍容で

きるエネルギーはほぼ 1J 前後と推定される24)25)．今回の検討では交流刺激の周波数帯域にもよるが，細

動周波数との共鳴帯域では交流刺激のDFTは直流除細動時のDFTより二桁小さい（図 5）．したがって

現在実用化されている ICD のシステムを用いて交流刺激を加えるとすれば刺激強度は十分忍容できる無

痛性に近いレベルと推定される．
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図 5 Luo-Rudy モデルにおける直流（A）と交流（B）による通電時間（T :
msec）と除細動閾値（エネルギー値 : P）の関係．交流刺激では直流
刺激より通電時間が長く除細動閾値（DFT）が小さい（文献 15 より
引用）．



直流除細動による痛みは直流電流が心臓だけでなくインピーダンスが低い周囲の胸部骨格筋や知覚神経

を流れることで生じる26)．一方で骨格筋への交流刺激は理学療法の領域で行われ，筋肉の不快感や疲労感

なく筋力を増強する至適周波数も検討されつつある27)．また知覚神経への交流刺激も神経伝導ブロック

や神経筋ブロックにより経皮的通電刺激法（transcutaneous electrical nerve stimulation : TENS）として

除痛効果が確認されている28)29)．これらの文献的な交流刺激の電気特性や今回みてきた直流除細動と比

較した交流除細動におけるDFTの低さは，交流除細動が十分に無痛性に近いレベルであることを示して

いる．

今回の検討では交流除細動やフィードバック刺激は直流除細動に比して長時間の通電が必要であること

も示された（図 5）．直流通電はDFTが高く有痛性であり，心室全体が細動状態となり患者が意識を消失

してからでないと行われない．しかしDFTが無痛性のレベルまで十分低い交流通電やフィードバック刺

激では，ICDの心内電位で心室全体が細動状態になる前に，局所で発生した細動が心室全体に拡大するの

を阻止する通電が意識下でも可能であろう．すなわち再分極時の電位勾配が大きい心外膜層に生じた

phase 2 リエントリーやプルキンエ線維起源の巣状興奮が，周囲へ伝播して心室全体の細動に移行する前

段階で通電を開始すれば，DFTはさらに低くなると考えられる．

おわりに

長らく電気的除細動は直流によるものとの固定観念があり，これが ICDやAEDにも引き継がれている．

今回心室細動の基盤となるスパイラルカオスの発生メカニズムをAliev-Panfilov モデルと Luo-Rudy モ

デルで考え，それを低出力の電気的外力で制御する可能性を示した．その際スパイラル波動に近い固定周

波数の交流刺激やスパイラル波動のフィードバック刺激でDFTが低かった点は，スパイラルカオスと電

気的外力との共鳴が旋回中心の unpinning や drift を起こして，これが除細動に結びつくことを示唆する．

またこの現象が複数の独立した数理モデルで確認されたことは交流除細動の現実味を意味する．1950 年

代に始まった電気的除細動で交流刺激が臨床的に普及しなかったのは胸壁からの交流刺激が心臓全体の電

位を完全に制御できなかった可能性もあげられる17)．今後さらに実際の心筋性状や解剖学的形状を意識

してシミュレーションの精度を上げていくことが無痛性除細動の実現には不可欠である．
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