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1.1 研究背景 

1.1.1 心疾患の治療のための再生医療  

虚血性心疾患は国内外含め主要な死亡原因であり，その治療技術の開発と向

上が求められている．虚血性心疾患の代表的な治療法として，薬物療法やカテー

テル治療法が挙げられるが，それらの治療法においても症状の改善が見込めな

い場合においては，ドナー臓器移植や補助人工心臓を用いた治療が行われる．一

方，これらの治療法はドナー不足，合併症の発症，拒絶反応，移植後の生活の不

自由さ，経済的負担などの様々な問題を抱えている[1-5]． 

そこで近年，これらの問題を解決するために，事前に培養した健康な細胞を体

内に移植することで生体機能を改善する再生医療による治療法の確立が期待さ

れている(Fig.1.1)．過去の研究例として，心筋細胞や血管内皮細胞に分化可能な

間葉系幹細胞が含まれている骨髄単核球細胞を冠動脈投与することで左心室機

能の改善が検討された[6-8]．その結果，いくつかの研究においてプラセボ群と

比較し改善が確認できたが，その細胞接着率の低さから臨床応用への有効性が

不十分であると指摘された．続いて，心臓への直接の細胞移植が検討されたが，

外科的手術との併用によって改善効果が見込まれたものの，心機能の保持の面
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において問題点が指摘された[9]．また，心筋細胞は成熟に伴い増殖・分裂能を

喪失することから，胎児期の心筋細胞[10]や筋芽細胞[11,12]，心筋前駆細胞[13]，

内皮前駆細胞[14]，幹細胞[15,16]の細胞移植研究が実施された．しかし，細胞

を直接注入する手法では，移植された細胞の形態制御は困難であり，臨床応用に

は十分でないと考えられた．そこで，細胞注入法ではない新たな再生治療法とし

て，組織工学を応用し，細胞と足場材を組み合わせて作製された三次元組織体を

移植する手法を用いて臨床応用に向けた研究が行われた[17]．過去の多くの研

究で，生体適合性と柔軟性をもつ『細胞外基質』を構成する材料を細胞の足場と

して用いることで，細胞の機能を維持した状態での三次元組織体の作製を試み

た．例えば，Zimmermann らは新生児ラット心筋細胞とコラーゲンを組み合わ

せた心筋組織を作製し，それをラット心筋梗塞モデルに移植し，心臓の拍動機能

の改善を確認した[18]．また，細胞の注入法とは異なり足場を用いた構造体は成

形が可能な点から，Jockenhoevel らはフィブリンゲルと筋線維芽細胞を組み合

わせた心血管構造体を作製した[19]．これらの研究例のように細胞外基質を足

場とすることで，細胞接着性は向上し心疾患の有効な治療法として期待された．

しかしその一方で，天然成分は生体内で炎症を引き起こす危険性がある点が臨
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床応用における欠点だと指摘され，その問題を解決するために足場を用いない

三次元細胞組織の作製方法の確立に向けた研究が行われた[20]． 

足場を用いない細胞組織の作製に向けた研究として，組織シート工学技術の

発展に伴い，細胞のみで構築する心筋シートの作製が可能となった．細胞支持体

のない状態で，細胞-細胞間接着と細胞-細胞外マトリックスの接着のみで形状を

維持した細胞シート状組織体の作製手法は，東京女子医科大学の岡野らの研究

チームによって確立 された[21]．ディッシュ表面に 温度応答性ポリマー

(PIPAAm) (Poly-N-isopropylacrylamide)を共有結合で固定化しており，特定の

温度範囲でディッシュ表面の親水性-疎水性を変化させることが可能である．例

えば，32℃以上での細胞培養環境下では PIPAAm は疎水性を持ち，ポリマー鎖

が凝集することで細胞接着状態を維持しているが，32℃以下では表面が親水性

となり，細胞非接着表面となる(Fig.1.2)．この性質を応用し，ディッシュ内でコ

ンフルエントに達するまで細胞を培養したのちに，ディッシュを低温状態にす

ることで，無傷の細胞シート状組織体をディッシュから回収することが可能で

ある[22,23]．清水らは，新生児ラット心筋細胞を用いた心筋シートを積層化す

ることで厚みのある三次元組織体を作製し，ラットの皮下組織に移植すること
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で血管組織の構築と拍動性心筋組織体の作製に成功した[24]．さらに，積層化す

るシートの積層枚数を増やすことでより大規模な組織体の移植を可能にするた

め，複数段階で心筋シートを移植することで，各心筋シート層に血管新生を起こ

すことが可能となり，細胞組織体が壊死することなく厚みのある心筋組織の移

植に成功した[25]．また，細胞シートを用いた心疾患の治療法の有効性は，骨格

筋由来細胞シートを移植することで動物の心不全モデルで心筋症の改善したこ

とで確認された[26,27]．これらの研究を踏まえ，虚血性心筋症や拡張型心筋症

患者に自家骨格筋由来細胞シートを移植する臨床研究が実施された．その結果，

左心室の駆出力の向上が確認されたうえに腫瘍性病変も確認されず，細胞シー

トの移植が心機能障害への安全かつ有効な治療法であることが明らかとなった

[28,29]． 

その他の細胞を用いた治療法としては，マウス胚性幹細胞由来心筋細胞[30]

や間葉系幹細胞[31]においても，心疾患の治療に向けた細胞シートの作製が検

討された．最近では，iPS 細胞を用いた心疾患の再生医療研究も進んでおり，

次節でその詳細について述べる． 
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Fig.1.1 Regenerative medicine-based treatments 
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Fig.1.2 Mechanism of temperature-responsive polymer-coated dish 
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1.1.2 iPS 細胞由来心筋細胞 

iPS 細胞は，人工多能性幹細胞(induced pluripotent stem cell)と呼ばれる幹細

胞の一種であり，体細胞に誘導因子を導入することで，神経細胞や心筋細胞など

様々な組織の細胞に分化可能な細胞である(Fig1.3)．また，理論上無限に増殖す

るという特徴も持ち合わせている[32]．京都大学の山中らにより，2006 年にマ

ウス胚性線維芽細胞を用いて iPS 細胞の樹立に成功したことが発表された[33]．

さらに，2007 年にはヒト皮膚線維芽細胞から iPS 細胞の作製に成功し，医療用

途の応用への期待が高まった[34]．また，iPS 細胞から心筋細胞へと分化する技

術が確立したことで，心疾患への新たな治療法として研究が進められた[35,36]． 

遠山らは乳酸を用いることで心筋細胞を生存状態で選別することを可能にし，

未分化の iPS 細胞を含まない高純度の心筋細胞の作製に貢献した[37]．さらに，

アクティブガス循環システムを搭載した多層培養プレートにより，ヒト iPS 心

筋細胞の効率的な大量生産を可能にした[38]．このような心筋細胞への分化率，

均一性の向上や大量培養技術の発展に伴い，基礎研究用の iPS 細胞が市販され

るようになり，ますます iPS 細胞の基礎的知見を得るための研究が様々な分野

で盛んに進められることとなった． 
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iPS 細胞樹立前には，再生医療分野では ES 細胞(胚性幹細胞)に関する研究が

多く行われてきた．ES 細胞は着床前の胚から分離された細胞であり，様々な細

胞へと分化可能な幹細胞の一種である[39,40]．一方，ES 細胞は動物の胚を破壊

して作製される点から再生医療への応用において倫理的問題を抱えている．さ

らに，移植の際には他者の胚を用いて作製された ES 細胞を移植するため，移植

後に拒絶反応を引き起こす危険性がある．以上のことからも，自身の体細胞から

作製可能な iPS 細胞は臨床応用により適していると考えられる[41,42]．さらに

iPS 細胞から分化した心筋細胞は生体内の心筋細胞に似た性質を持つことも明

らかとなっている[43]． 

iPS 細胞を用いた臨床応用に向けた過去の研究として，ヒト iPS 細胞由来心筋

細胞をラット心筋梗塞モデルに移植することで心機能の回復が確認でき，移植

後 1 カ月の心臓にも移植した iPS 心筋細胞が確認できた[44]．また，細胞注入

法だけでなく，前章で記述した細胞シート構築技術を用いた研究も行われた．例

えば，2012 年の川村らの研究では，ブタ虚血性心疾患モデルにヒト iPS 細胞由

来心筋シートを移植することで心機能の回復を確認した[45]．さらに，ヒト iPS

細胞を心筋細胞と血管細胞へ分化させ，そこから作製した心筋シートをラット
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の心筋梗塞モデルに移植することで，心機能の回復と新たな血管が構築されて

いることが明らかとなった[46]．また，動物モデルでの研究に限らず，2020 年

には大阪大学心臓血管外科においてヒト iPS 細胞由来心筋シートを重症心不全

の患者へ移植し，ヒトへの移植の有効性が明らかとなった[47]． 

今後の再生治療法ではシート組織体の移植だけでなく，生体内の臓器に替わ

る三次元組織体を in vitro で作製し，移植する臓器再生医療が期待されている

[48,49]．細胞から臓器レベルの大規模な三次元組織体の作製は技術的に困難で

あると言われているが，2021 年に慶応義塾大学でヒトにも応用可能なサイズの

バイオ人工肝臓の作製に成功した．人工肝臓にはブタ細胞が使われたが，今後は

iPS 細胞を用いることで臨床応用への実現を目指している[50]．一方，心臓につ

いては未だに人工臓器のような組織体は実現されていないが，iPS 心筋を用いた

三次元組織体に関する研究が実施されている[51,52]． 

上述のとおりヒト iPS 細胞由来心筋細胞を用いた再生医療および組織工学的

研究は進展しているものの，その一方で力学的観点からの研究は少ない状況で

ある．次節では，心筋の基本的力学挙動である拍動について，そのメカニズムを

解説する．  
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Fig.1.3 Applications of iPS cell technology 

  



12 

 

1.1.3 心筋の拍動メカニズム 

心臓は，心筋細胞が接着細胞間で同期した自己収縮と弛緩を繰り返すことで

自発的に全身に血液を循環させるポンプとして機能している．一般的に，安静状

態の健康な成人で，１分間に 60～100 回程度の規則正しい拍動を繰り返してい

る． 心臓は心筋細胞，内皮細胞，平滑筋細胞，線維芽細胞等などのさまざまな

細胞から構築されているが，なかでも心筋細胞は心臓全体の 25~30％を占めて

おり，心臓を拍動させるうえで必要な筋肉を構成する筋細胞の一種である

[53,54]． 

心筋細胞の自己収縮は，刺激伝導系の働きによって発生しており，心臓では，

右心房付近に存在する洞房結節から発生した電気信号が隣接している分極状態

の心筋細胞のギャップ結合を介して伝導することで，生理的ペースメーカ―と

しての役割を担っている．洞房結節のなかにあるペースメーカー細胞は，自律神

経の影響を大きく受け，交感神経刺激にアドレナリン β１受容体が応答するこ

とで，ペースメーカー細胞が電気的信号を生み出している[55,56]． 

洞房結節から伝導した電気信号が心筋細胞に到達したことをきっかけに，分

極状態にあった心筋細胞の細胞内に Na＋が流入する．Na＋の流入により，細胞内
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の電位が上昇し脱分極状態となる．その後，閉じたナトリウムチャンネルにつづ

いてカルシウムチャンネルが開くことで，細胞外から Ca2＋が流入することで脱

分極状態が維持され，この脱分極時に心筋細胞の自己収縮が発生する．その後，

Ca2＋は筋小胞体に吸収され，細胞内 K＋の流出によって電位は下降し，再度分極

状態(弛緩状態)となる．以上のようなメカニズムで心筋細胞が分極状態と脱分極

状態を繰り返すことで心臓の周期的な拍動が生じる[57,58]. 

心筋細胞内では，自己的に筋繊維の収縮運動を引き起こすことで，組織レベル

の拍動が発生する．筋原線維を構成する筋節（サルコメア）は，ミオシンと呼ば

れる太いフィラメントとアクチンと呼ばれる細いフィラメントが重なるように

交互に並んだ構造をしており，ミオシンとアクチンの滑り運動により収縮運動

が発生する．心筋細胞の収縮の模式図を Fig.1.4 に示す．脱分極時の細胞内に流

入した Ca2＋と筋小胞体に貯蔵されていた Ca2＋がアクチンフィラメント上のト

ロポニンと結合することで，ミオシンとアクチンの相互作用が可能となる．ミオ

シン分子は，細胞内ミトコンドリアから産出された ATP(アデノシン三リン酸)

を ADP と無水リン酸に加水分解する機能を持っており，その際に発生する化学

エネルギーが運動エネルギーに変換されることで，アクチンはミオシン方向(中
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心方向)に滑り運動を引き起こし，筋節の収縮が発生する．ミオシン分子は運動

を引き起こす分子として，モータータンパク質とも呼ばれている[59,60]．心筋

細胞内の拍動に関連した生化学的な反応の概要を Fig.1.5 に示す．次節では，心

筋運動の理論的モデルについて概説する． 
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Fig.1.4 Schematic of cardiomyocyte contraction 

 

 

Fig.1.5 Biochemical mechanism of cardiomyocyte contraction    
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1.1.4 心筋の理論モデル 

心臓の自己拍動は，固体力学・流体力学・電気・生化学などの様々な原理が関

連して発生する複雑な現象であることから，理論モデルを確立し，シミュレーシ

ョンモデルとしてモデリングすることの有用性が古くから認識されている．こ

れまで，1960 年に Noble らは心臓の電気生理学的特性の数値シミュレーション

を実施し，それに続き Yoram らによって細胞膜でのイオンチャンネルのモデル

化が行われた[61,62]．一方，心臓の機械的特性に関して理論モデルを用いて再

現する研究は，1914 年に E. H. Starling らによってはじめられ，心室の動きを表

すモデルを提案した[63]．さらに，計算科学とコンピューターの性能の向上に伴

い，様々な物理現象を組み込んだモデルの構築が可能となり，Negroni らは細胞

内の生化学的な現象と機械的な現象を組み合わせたモデルを提案した[64]． 

心臓自己収縮に関する物理現象を再現するシミュレーションモデルは，生体

組織のもつ特性への理解だけでなく，医療分野において実用可能なモデルの構

築が期待された．そのため，分子レベル・細胞レベルでの理論モデルだけでなく，

臓器レベルでの現象まで再現することが可能なマルチスケール性とマルチフィ

ジックス性を兼ね備えた理論モデルの構築が必要となった(Fig.1.6)．そこで，東
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京大学では，分子レベルの細胞膜電位特性から臓器レベルの心臓壁運動の条件

や血流特性を組み込んだ UT-Heart という心臓シミュレーションモデルが開発

された[65-67]．本モデルは，CT で撮影した患者の心臓からモデリングするこ

とが可能であることから医療用シミュレータ―として応用が可能である．さら

に，医療機器の開発・インフォームドコンセント・術前のシミュレートに用いる

ことで，医療の発展にも大きく貢献できる心臓シミュレーションモデルである． 

一方，今後再生医療分野での活躍が期待されている iPS 心筋においても，患

者固有のモデリングは期待されており，そのために iPS 心筋自己拍動挙動の基

礎的知見を集めることが重要である．これまで iPS 心筋の機械工学的特性を明

らかにするための過去の研究はいくつか行われている．例えば，Abulaiti らはハ

ートオンチップマイクロデバイスを確立し，ヒト iPS 心筋の自己収縮機能の評

価を試みた[68]．また，Uesugi らはヒト iPS 心筋から構築した三次元組織体の

引張試験システムを構築し，その力学評価が実施した[69]．さらに，細胞を損傷

することなく測定する手法として，画像解析によってその拍動挙動の評価が行

われた[70]．しかし，ヒト iPS 心筋の自己収縮力の力学特性を明らかにする研究

は未だに少なく，理論モデルを用いた実験結果との比較などはほとんど行われ
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ていない． 

 

 

 

 

Fig.1.6 Multiscale and multiphysics phenomena in cardiomyocytes 
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1.2 本研究の目標 

ここで前章までの背景をまとめる．ヒト iPS 細胞由来心筋細胞(以下，hiPS-

CM)は再生医療分野での臨床応用の本格化が期待されている一方で，臓器に代

替するレベルの三次元組織体の作製には様々な課題が残されている．さらに，

hiPS-CM から作製する組織体について定量的な動力学的評価を実施した研究は

未だに少ない．一方で，心筋細胞の持つ複雑な収縮メカニズムは化学的・電気的・

機械的エネルギーの変換機構を組み込んだ数理モデルに基づくコンピュータシ

ミュレーション解析により定量的な評価が可能である．しかし，hiPS-CM にお

いてその拍動挙動を再現する理論モデルと実験モデルの比較は行われていない． 

以上の現況を踏まえ，本論文の最終目標は hiPS-CM と足場材を組み合わせる

ことで心臓の基本的なポンプ機能を兼ね備えた組織体を作製することである．

本論文はそのための基礎的研究として，以下に示す 3 つの研究目的から構成し

ている．第１の目的は，hiPS-CM を用いた細胞組織体を構築し，その自己拍動

挙動やそれに伴う駆動性能に関する動力学的評価を行うことである．第 2 の目

的は，その拍動挙動を再現する理論モデルを確立し，作製した hiPS-CM 組織体

の実験結果との比較を行うことである．最後に第３の目的は，細胞を播種する足
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場材料が hiPS-CM に与える影響を検討し，hiPS-CM の拍動力を十分に活かす

組織体の作製を目指して，その自己収縮挙動に関する基礎的知見を得ることで

ある． 

以下に本論文の論文構成を記す． 

第２章では，細胞シート工学技術を応用し hiPS-CM シートを作製し，その自

己拍動挙動を定量的に評価した．さらに，粘弾性 Maxwell モデルと心筋の能動

的応力モデルを組み合わせた理論モデルを構築し，実験モデルの拍動挙動の再

現を試みた． 

第３章では，hiPS-CM シートと PDMS チューブを組み合わせることで hiPS-

CM チューブ状３次元組織体を作製した．自己拍動挙動や駆動性評価を行い，

hiPS-CM チューブのもつポンピング機能を定量的に評価した．さらに，拍動に

伴う hiPS-CM チューブの変形から駆動性の予測を行い，実験結果との比較を行

った． 

第４章では，第３章で作製した hiPS-CM チューブの自己拍動の再現に適した

理論モデルの確立のため，粘弾性 Maxwell モデル・粘弾性 Voigt モデルの 2 つ

の理論モデルを構築した．それぞれの理論モデルと実験結果を比較することで



21 

 

理論モデルの最適化を試みた．さらに，シートとチューブの 2 種類の組織体に

おける自己拍動特性の比較を行った． 

第５章では，成人の心筋細胞と比較して未成熟である hiPS-CM の自己拍動力

の向上を目指して，結合水量の異なる 3 種類の PMEA 類事体ポリマー上に hiPS-

CM を播種しその細胞特性評価を行った． 

第６章では，各章で得られた結論についてまとめ総括した． 
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第 2 章 

hiPS-CM シートの作製と 

変形挙動の評価 
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2.1 はじめに 

本研究では，温度応答性培養ディッシュを用いて hiPS-CM シート状組織体

を作製し，高速光計測システムを用いた hiPS-CM シートの自己拍動挙動の評

価とデジタル画像相関法を用いた収縮変形挙動解析により hiPS-CM シートの

機械的特性評価を行った．さらに，実験モデルの結果から明らかになった hiPS-

CM の自己拍動に伴う変形挙動を再現する理論モデルの確立を目指し，

Guccione らが提案した心筋細胞のサルコメアの能動的張力理論モデルと粘弾

性 Maxwell モデルを組み合わせた理論モデルを構築した． 

 

2.2 実験方法 

2.2.1 細胞培養方法 

本研究では，すでにプロテインフリー分化誘導法によって心筋細胞へと分化

済みのヒト iPS 細胞由来心筋細胞 CarmyA(H-011106，マイオリッジ(株))を用

いた．この細胞は，心筋細胞分化誘導時に 3 次元培養を行っていることから２

次元での培養に比べ筋線維が成熟した細胞であり，過去の研究では心筋細胞の

自己拍動による工学的評価や生化学的評価のための研究に用いられている
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[71,72]．また，薬剤の応答性・ミトコンドリア活性・電気的生理学的機能に優

れていることから，疾患モデリングや薬剤スクリーニングへの応用にも有効で

あることが明らかになっている．さらに，心筋細胞への分化において，動物由来

血清，サイトカイン，タンパク質を用いない培養方法である事から，低コストで

ロット均一性に優れている臨床グレードの心臓細胞である[73,74]．細胞は，凍

結状態で心筋シングル細胞の均一接着保証された細胞(1.0×106cells/vial)を購

入し，液体窒素タンク内で凍結保存を行った． 

下記に細胞の播種・培養方法を示す．hiPS-CM は心筋シートを作製する前に

予め前培養を行った．凍結細胞は，37℃のウォーターバスで 3 分間温め解凍処

理を行った．Rock inhibitor(CultureSure® Y-27632，和光純薬(株))を添加した

CarmyA 用の細胞播種用培地(ME-02，マイオリッジ(株))(以下，播種用培地)を

細胞懸濁液に添加し，卓上小型遠心分離機（model 2420，久保田商事(株)）

(Fig.2.1)を用いて細胞と上清液を分離させた(300×g，5 分間)．上清液を抜き取

り，分離させた細胞を細胞播種用培地で懸濁した後，細胞培養用 24well 平底プ

レート(Falcon®353047，Falcon®Corning Inc.)に播種した．播種後，細胞の接着

性向上のため，カイコの繭から抽出した細胞培養基質ラミニン(iMatrix-511silk，



25 

 

Matrixome Inc.)を 0.25μl 添加し，バイオクリーンベンチ内で 15 分間静置した

(Fig.2.2)．ラミニン-511 はヒト iPS 細胞培養に用いることで，非常に細胞接着

性を向上させ，細胞間の結合の促進や生存性を向上させる特性を持つことが明

らかとなっている[75]．クリーンベンチ内での静置の後，インキュベーター内で

7 日間培養を行った(Fig.2.3)．培養期間中は 1 日に 1 度 CarmyA 用維持培地(ME-

01，マイオリッジ(株))(以下，維持用培地)を用いて培地交換を行った． 

細胞関連の実験は，細菌やウイルスなどの汚染から守るため，無菌操作を行う

必要がある．あらゆる実験操作はすべてバイオクリーンベンチ内で行われてお

り，使用前にはバイオクリーンベンチ内と器具を 70％エタノールで除菌した後，

1 時間 UV 滅菌処理を施した．さらに，白衣の着衣・ゴム手袋を装着した状態で

70％エタノールを用いて消毒をした．また，インキュベーター内は 37℃，5%CO2

で満たされた環境になっている．細胞を長期間培養するインキュベーター内で

庫内汚染を発生させないため，庫内を 70％エタノールで除菌処理施した． 
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Fig.2.1 Small cell centrifuge 

 

 

 

Fig.2.2 Bio Clean Bench 
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Fig.2.3 CO2 incubator 

 

2.2.2  hiPS-CM シートの作製方法 

1.1.1 節で足場を用いることなく細胞のみで構成された細胞組織体の作製方法

として記載した，温度応答性培養ポリマーがコーティングされたディッシュを

用いて hiPS-CM シートを作製した[21]．予め，2.2.1 節で記載した手順で 7 日

間の前培養を施した hiPS-CM は，タンパク質分解活性，およびコラーゲン分解

活性をもつ酵素で処理することでディッシュから剥離した．酵素処理の手順を

下記に示す．まず 1000μl の PBS 溶液(PBS pH7.4，Thermo Fisher Scientific 
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Inc.)で 2 度接着細胞を洗浄した後，細胞剥離用酵素(Accutase™，Merck Millipore 

Co.)を 250μl/well 添加し，インキュベーター内で 2 分間静置した．その後，デ

ィッシュに Rock inhibitor を添加した播種用培地を 1000μl 添加し剥離活性を

停止させた．細胞懸濁液を遠心分離機(300×g，5 分間)で分離させ，上清液を取

り除いた．ディッシュから剥離した細胞は Rock inhibitor 含有播種用培地で懸濁

し，24well 温度応答性ディッシュ（UpCell®，24 Multi-well plate，CS3002，セ

ルシード(株))へ播種した．播種後，ラミニンを 0.5μl 添加しクリーンベンチ内

で 15 分間静置し，インキュベーター内で 7 日間の培養を行った．その後，2 日

に 1 度の頻度で維持用培地を用いて培地交換を行った．7 日間の培養後，下記の

手順で心筋シートをディッシュから回収した．ディッシュに４℃に冷却した維

持培地を添加し，クリーンベンチ内(20℃)で 15 分静置することでディッシュ表

面は親水性となり，細胞非接着面となることから，細胞間結合を維持した状態で

シート状 hiPS-CM 組織体をディッシュから剥離した． 
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2.2.3 拍動挙動の計測方法 

高速光計測システム（MiCAM03，ブレインビジョン(株)）を用いて hiPS-CM

シートの拍動挙動を計測した．このシステムは，倒立顕微鏡と光学測定システム

から構成されており，倒立顕微鏡（CKX41，オリンパス(株)）に CMOS イメー

ジセンサーを搭載したカメラを接続することで，高画質で高速の撮影が可能で

ある．光軸が心筋シート表面に対して垂直になるように設定し，拍動挙動を 2 次

元で観測した．撮影条件は 200fps-20 秒とし，撮影した連続画像データは画像解

析ソフトウェア(BV Workbench，ブレインビジョン(株))を用いて解析を行った．

この解析ソフトでは，測定点の輝度値の経時変化を計測することが可能である．

hiPS-CM シート部分は細胞が組織化していることから，ディッシュに対して光

の透過率が低く，輝度値の低い状態となる．そこで，測定点をディッシュと心筋

組織の境界に設定することで，hiPS-CM の動的な変形に伴い輝度値の変化が確

認できる．つまり，測定点での輝度値の挙動は心筋組織の収縮挙動と一致してい

ると考えられる．計測方法の概略図を Fig.2.4 に示す．本研究では，任意の複数

点で測定を行った． 

また，本研究で用いた高速撮影装置による拍動挙動の評価方法は，細胞を無染
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色かつ非侵襲的に測定可能であることから，過去の多くの研究で細胞などの軟

組織体を力学的に評価するうえで用いられている測定方法である[76,77]． 

 

     

 

Fig.2.4 Method for measuring beating behavior using a high-speed optical 

measurement system 

 

2.2.4 Ca2+変動の評価方法 

Ca2+は細胞内の情報伝達物質として働き，筋収縮などの生物活性に影響を及

ぼす．蛍光指示薬等を用いて細胞内の Ca2+濃度を計測することで神経細胞や筋

肉細胞の分子生理学的評価が可能である[78,79]．本研究では，予め細胞内に Ca2+

Light source 

Objective lens 

Cell organization 
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感受性蛍光プローブである G-Camp が導入されている hiPS-CM を用いて細胞

内 Ca2+変動の評価を行った．G-Camp とは，2001 年に中井らの研究グループに

よって発明された Ca2+センサータンパク質であり，オワンクラゲから発見され

た緑色蛍光タンパク質(GFP：Green Fluorescent Protein)が組み込んであること

から，非侵襲的に細胞内のカルシウムイオン挙動を観察することが可能である

[80,81]．G-Camp の構造を Fig.2.5 に示す．GFP に Ca2+結合タンパク質カルモ

ジュリンとミオシン軽鎖キナーゼの M13 断片がつながった構造をしており，

Ca2+が結合すると, カモジュリンの形態が変化することで蛍光強度が変化する．

Ca2+との反応時には，反応前に比べ蛍光が最大で 4.5 倍ほど増加することが明ら

かとなっている[82,83]．本研究では，予め細胞内に Ca2+プローブ G-Camp が導

入されたヒト iPS 細胞由来心筋細胞(G-011106，マイオリッジ(株))を培養し，

温度応答性ディッシュを用いて hiPS-CM シートを作製した．hiPS-CM シート

は 2.2.2 節に示した条件と同様の手順で作製した．ディッシュから剥離した後，

高速光計測システムに中心波長 465nm の高輝度 LED チップを搭載した光源

(LEX2-LZ4-G，ブレインビジョン(株)）を装着し，Ca2+と反応した G-Camp の

蛍光強度の経時変化を測定した．測定した連続画像データは，前章で記した拍動
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挙動の解析方法と同様，画像解析ソフトウェア BV Workbench を用いて計測点

での蛍光強度の変化の測定を行った． 

 

     

(A) Ca
2+ 

free                    (B) Ca
2+ 

binding  

    

Fig.2.5 Emission mechanism of Ca
2+ 

sensor protein Gcamp 

 

2.2.5 免疫染色法  

hiPS-CM シートの筋線維の配向性の評価のため，培養 7 日目の hiPS-CM 細

胞内のサルコメアα-actinin の免疫細胞化学的分析を行った．α-actinin はアク

チン結合タンパク質であり，筋繊維を構築するサルコメアを区切る Z 膜に付着
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することから，細胞内のサルコメア構造の形態を観察するうえで有効なタンパ

ク質である[84,85]．染色方法の手順を以下に示す． 

ディッシュ内の維持用培地を除去し，hiPS-CM シートを PBS で 2 度洗浄し

た．その後，４%パラホルムアルデヒド(PFA)(ナカライテスク(株))を添加後，

室 温 (20℃) で 20 分 静 置 し 固 定 し た ． 0.02% Polyoxyethylene Sorbitan 

Monolaurate 溶液(Tween20，ナカライテスク(株))(以下，PBST)で一度洗浄し，

0.3％Polyethylene Glycol Mono-p-isooctylphenyl Ether 溶液（TritonX，ナカラ

イテスク(株))を添加して室温で 20 分インキュベートし，膜透過処理を行った．

その後，PBST で 1 度洗浄し，Fetal Bovine Serum(FBS，Thermo Fisher Scientific 

Inc.)を加えた 6%FBS-0.1%TritonX 溶液(ブロッキング液)を添加し，室温で 1 時

間インキュベートを行いブロッキングした． 

次に，1 次抗体としてマウス由来のモノクローナル抗 α-アクチニン（Sigma-

Aldrich Inc.）を 1/200 の濃度でブロッキング液に加え，12 時間 4℃でインキュ

ベートした．12 時間後，PBST で 2 度洗浄し，1/1000 濃度でブロッキング液に

調整したヤギ抗マウス IgG クロス吸着二次抗体(Alexa Flour 488，Thermo Fisher 

Scientific Inc.)を加え，室温で 30 分間インキュベートした．PBST で 1 度洗浄
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した後，封入処理を行った．スライドガラス上に hiPS-CM を設置し，ソフトマ

ウント（和光純薬(株)）で封入した．また，カバーガラス(C018241，厚さ 0.13

～0.17mm，Matsunami Glass Ind., Ltd.)はマニキュアを用いてシーリングを行

った． 

続いて，共焦点レーザー顕微鏡（Leica DMI4000B，Leica microsystems Inc.）

を使用し 488nm レーザーを照射することにより微細構造を観察した． 

シート化していない hiPS-CM 単細胞のサルコメア構造の測定のため，予め 7

日間同条件で前培養を行った hiPS-CM をカバーガラス上に播種し，上記の方法

で染色を行った．撮影した画像データは画像処理ソフトウェア ImageJ を用いて

筋線維の配向性を測定した．画像に対して横軸方向(Ｘ軸)を固定軸とし，固定軸

からの筋線維方向角度を測定した． 

 

2.2.6 デジタル画像相関法  

材料の変形挙動を定量的に明らかにすることは，固体力学の分野で必要不可

欠である。その一つの評価方法として，過去の多くの研究でデジタル画像相関法

(Digital Image Correlation：DIC)が用いられてきた[86-88]．デジタル画像相関
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法とは，変形前後の画像データから物体表面の変形を計測する手法であり，非接

触状態で面や立体の変形やひずみの解析が可能である．このことから，高温・低

温環境下[89,90]，腐食性材料[91]など，それぞれの材料と測定条件に合わせた

環境での評価が可能である点が大きな特徴である．デジタル画像相関法の解析

原理を次に概説する． 

1 台の CCD カメラを用いて撮影した光学画像データにより，2 次元平面上変

形解析が可能である．撮影した変形前の材料表面上にサブセットと呼ばれる相

関を取る微小領域(N×N 画素)を設定し，サブセット内のランダムパターンを追

跡することで材料の変形方向と変位を求めることが可能である．デジタル画像

相関解析の概略図を Fig.2.6 に示す．また，同一の解析法を用いて 2 台以上のカ

メラで撮影した画像データを解析することで，3 次元での変形挙動の解析が可能

である．サブセットの正確な追跡には，材料表面のランダムパターンが必要不可

欠である．その為に、金属材料などの解析の際には表面にスプレーを塗布しラン

ダム模様を描くことで正確な解析が行われるが，本研究では細胞に直接スプレ

ーを塗布することが困難なことから，細胞組織体とディッシュの境界を計測し

ている． 
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また，前述のとおりデジタル画像相関法は非侵襲での測定が可能である点か

ら，金属材料だけでなく生体材料への応用も可能である[92,93]．これまでの研

究例としては，生体内のヒト軟組織の材料特性の評価のためにシリコーンゲル

で作製した軟組織体をピストンで圧縮し，その変形挙動から力学特性評価を行

う研究が実施された[94]．さらに，単一のヒト iPS 細胞由来心筋細胞を撮影した

動画をデジタル画像相関法で解析することで，心筋の自己拍動特性を評価する

研究が行われた[95]．デジタル画像相関法の正確な測定技術の向上に伴い，今後

も生体力学において in vitro と in vivo の両方の評価でデジタル画像相関法を用

いた解析が有効であると考えられている． 
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Fig.2.6 Analysis procedure using digital image correlation method 
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2.2.7 ひずみ変動の計測方法 

本研究では，デジタル画像相関法評価ソフトウェア GOM Correlate2019（Carl 

Zeiss GOM Metrology GmbH）を用いて解析を行った．2 つのサブセットを 1 組

とし，その２点の領域から変形前後の画素類似性を判断することが可能である．

本研究では，高速光計測システムを用いて撮影した連続画像データを画像相関

ソフトに組み込み解析を行った．読み込む画像データサイズは，256×256 pixels

であり，サブセットサイズは 9pixels，2 つのサブセット間の距離を 6pixels に設

定し，2 次元平面上での hiPS-CM シートの変形解析を行った．続いて，収縮に

伴う最小主ひずみ挙動の算出方法を下記に示す．心筋細胞の収縮は筋線維方向

の収縮に依存しており，本研究では圧縮方向のひずみ挙動として最小主ひずみ

を求めた． 

まず，デジタル画像相関法を用いて，固定点(A)から X 軸 Y 軸方向にそれぞれ

55μm となるように測定点(B)を定めた．続いて，拍動に伴う測定点の X 軸 Y 軸

の 2 軸方向の変位挙動を明らかにした．その結果を用いて，式(2.1)を用いてＸ

軸方向のひずみ𝜀𝑥𝑥・Ｙ軸方向のひずみ𝜀𝑦𝑦・せん断ひずみ𝛾𝑥𝑦を算出し，それらの

結果から，式(2.2)を用いて最小主ひずみを算出した(Fig.2.7)． 
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𝜀𝑥𝑥 =
𝛾𝑥𝑥
2

 𝜀𝑦𝑦 =
𝛾𝑦𝑦

2
 𝛾𝑥𝑦 = θ+ λ =

𝜕𝑢𝑥
𝜕𝑦

+
𝜕𝑢𝑦

𝜕𝑥
 (2.1) 

𝜀 =
1

2
(𝜀𝑥𝑥 + 𝜀𝑦𝑦) −

1

2
√(𝜀𝑥𝑥 − 𝜀𝑦𝑦)

2
+ 𝛾𝑥𝑦

2 (2.2) 

本研究では任意の複数のポイントにおいて，収縮に伴う最小主ひずみ挙動を算

出した． 

 

  

Fig.2.7 Two-dimensional region for principal strain evaluation using image 

correlation method 
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2.3 ひずみ変動理論モデル 

2.3.1 サルコメア能動的応力 

心筋の能動的変形挙動を表す数理モデルの構築のために，筋繊維の圧縮方向

に発生する能動的応力モデルとして，Guccione らにより提案された時間依存等

尺性張力(式(2.3))を用いた[96-99]．本理論モデルは，心筋細胞の筋線維方向に

発生する収縮力に依存する筋節内のタンパク質フィラメントの Ca2+感受性やサ

ルコメア長の条件を組み込んだ理論モデルであり，式(2.5)に示す細胞内ピーク

関数𝐶𝑡から経時的な応力挙動を算出することができる．  

𝜎𝑎𝑐𝑡 = 𝜎𝑚𝑎𝑥
(𝐶𝑎0)

2

(𝐶𝑎0)2 + 𝐸𝐶𝑎50
2 𝐶𝑡 (2.3) 

𝐸𝐶𝑎50 =
(𝐶𝑎0)𝑚𝑎𝑥

√𝑒𝑥𝑝[𝐵(𝑙 − 𝑙0)] − 1
(2.4) 

𝐶𝑡 =
1

2
(1 − 𝑐𝑜𝑠𝜔) (2.5) 

ここで，𝐶𝑎0は細胞内カルシウムピーク濃度，(𝐶𝑎0)𝑚𝑎𝑥は細胞内カルシウムピ

ーク濃度の最大値，𝜎𝑚𝑎𝑥は最大の能動的等尺性張力，式(2.4)で表される𝐸𝐶𝑎50は

サルコメア長に依存するカルシウムイオンの感度を表しており，これらの定数

は，Walker らの左心室モデルの研究で用いられた数値を採用した[98]．また，

式(2.4)の𝑙は，収縮前(t=0)の時のサルコメア長であり，𝑙0は能動的張力がピーク
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に達する際でのサルコメア長を意味している．それぞれのサルコメア長は，下記

の式(2.6)を用いて算出した[99]． 

𝑙𝑥 = 𝑙𝑅√2𝐸𝑓𝑓 + 1 (2.6) 

ここで，𝐸𝑓𝑓は筋線維方向のひずみを表しており，本研究ではデジタル画像相関

法を用いて算出した hiPS-CM シートの最小主ひずみを組み込むことで，hiPS-

CM のサルコメア長を算出した．能動的応力が発生していない時点でのサルコ

メア長𝑙𝑅は，未成熟なヒト iPS 細胞由来心筋細胞のサルコメア長を採用した

[100]．さらに，本理論モデルは時間関数𝐶𝑡により収縮挙動にあわせた 2 つの時

間軸で構成されている．まず，収縮開始(𝑡 = 0𝑠)から収縮ピーク状態(𝑡 = 𝑡0)まで

の時間軸は式(2.7)で表しており，式(2.8)は収縮ピーク時間から収縮が緩和し，

筋線維が弛緩する(𝑡 = 𝑡0 + 𝑡𝑟)までの挙動を示している． 

𝜔 = 𝜋
𝑡

𝑡0
  (0 ≤ 𝑡 < 𝑡0) (2.7) 

𝜔 = 𝜋
𝑡 − 𝑡0 + 𝑡𝑟

𝑡𝑟
  (𝑡0 ≤ 𝑡 < 𝑡0 + 𝑡𝑟) (2.8) 

応力挙動の算出にあたり，収縮ピークまでに要する時間(𝑡0)として，実験モデ

ルの最小主ひずみ挙動の経時変化を用いた．実際に細胞内に Ca2+が流入した後

に筋フィラメントタンパク質と結合し，心筋組織が収縮変形を起こすまでの間
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におよそ数 100ms の時間を要する[101,102]．そこで，本研究では収縮ピークま

でに要する時間において，最小主ひずみがピークに達するまでに要する時間か

ら 100ms 差し引くことで，細胞内の Ca2+挙動と心筋の変形挙動の位相差を考慮

した．一方，収縮状態から弛緩状態になるまでに要する時間(𝑡𝑟)として，最小主

ひずみ挙動がピーク値から初期値に戻るまでの時間を組み込んだ．それぞれの

材料特性値を Table.2.1 に示す． 

 

Table.2.1  Material constants for the Guccione stress theory model [98,100] 

 

 

2.3.2 粘弾性理論モデル 

本研究では，hiPS-CM シートの収縮挙動に伴う構成則を表すため，自己収縮

に伴うひずみ挙動を表すモデルとして，粘弾性 Maxwell モデルを採用した．ば

ね要素とダッシュポット要素が直列に接続された粘弾性 Maxwell モデルの構成
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微分方程式（式(2.9)）に Guccione の能動的サルコメア張力理論式を組み込むこ

とで，構成則を導出した． 

𝑑𝜀𝑝𝑟
𝑑𝑡

=
1

𝐸

𝑑𝜎𝑎𝑐𝑡
𝑑𝑡

+
1

𝜂
𝜎𝑎𝑐𝑡 (2.9) 

ここで，𝜎𝑎𝑐𝑡は心筋サルコメアの能動的応力を表しており，𝜀𝑝𝑟は収縮に伴う最小

主ひずみを表している．また，E はバネ要素のヤング率，η はダッシュポット

要素の粘性係数を表している．式(2.9)の粘弾性 Maxwell モデルの微分方程式を

t=t1～t2 の範囲で積分すると下記の式が導出できる． 

𝜀𝑝𝑟(𝑡2) − 𝜀𝑝𝑟(𝑡1) =
1

𝐸
[𝜎𝑎𝑐𝑡(𝑡2) − 𝜎𝑎𝑐𝑡(𝑡1)] +

1

𝜂
∫ 𝜎𝑎𝑐𝑡𝑑𝑡
𝑡2

𝑡1

(2.10) 

式(2.10)の𝜎𝑎𝑐𝑡に式(2.3)で表した Guccione の応力理論式を組み込み，式(2.7～

8)で表された細胞状態の 2 つの時間軸でひずみ挙動を導出した(式(2.11))． 

𝜀𝑝𝑟(𝑡) =

{
  
 

  
 

𝛼

𝐸
[1 − 𝑐𝑜𝑠 (

𝜋

𝑡0
𝑡)] +

𝛼

𝜂
[𝑡 −

𝑡0

𝜋
𝑠𝑖𝑛 (

𝜋

𝑡0
𝑡)]     (0 ≤ t < 𝑡0)

 
𝛼

𝐸
[1 − 𝑐𝑜𝑠 (

𝜋

𝑡𝑟
(𝑡 − 𝑡0 + 𝑡𝑟))] +                       

     
𝛼

𝜂
[𝑡 −

𝑡𝑟

𝜋
𝑠𝑖𝑛 (

𝜋

𝑡𝑟
(𝑡 − 𝑡0 + 𝑡𝑟))]    (𝑡0 ≤ t < 𝑡0 + 𝑡𝑟)

(2.11)   

 

ここで，αは式(2.12)で表される． 

𝛼 =
𝜎𝑚𝑎𝑥(𝐶𝑎0)

2

2(𝐶𝑎0
2 + 𝐸𝐶𝑎0

2)
(2.12) 



44 

 

2.4 結果と考察 

2.4.1 構造と拍動挙動および Ca2+変動 

hiPS-CM シートをディッシュから剥離した直後の hiPS-CM シートの形態を

Fig.2.8 に示す．hiPS-CM シートはディッシュから剥離した後に，維持用培地を

用いて培地交換を継続し，倒立顕微鏡で hiPS-CM シートの形態を観察した．

hiPS-CM の形態写真を Fig.2.9 に示す．hiPS-CM シートを垂直方向から観察し

た際の面積の経時変化を Fig.2.10 に示す．その結果，ディッシュから剥離した

翌日の day1 から，培養に伴いシート面積は減少する傾向を示した．シート化 7

日後には初期時点(day1)と比べ面積は 68.8％に凝集している事が明らかになっ

た．シートを剥離する前は基板と細胞間の接着により心筋シートは凝集しない

が，ディッシュから剥離することにより，細胞の自己拍動力と細胞間接着力によ

り凝集したと考えられる． 
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Fig.2.8 Overall view of hiPS-CM sheet 
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Fig.2.9 Change of Morphology of hiPS-CM sheet 

 

1mm 

day1 day2 day3 

day4 day5 

day6 day7 



47 

 

 

Fig.2.10 Variation of sheet size during incubation 

 

続いて，高速光計測システムを用いて hiPS-CM シートの自己拍動挙動を任意

の 3 点で計測した(Fig.2.11)(day3)．3 か所の測定点での輝度値の時間変化を

Fig.2.12 に示す．hiPS-CM シートとディッシュの境界点を測定することで，拍

動に伴う心筋シートの変形に伴う透過光の輝度値の変化として測定を行い，こ

こでの輝度値の変化は，計測ポイントでの拍動挙動に対応している．その結果，

複数のどの計測点においても同一の拍動周期を示していることから，本研究で

作製した hiPS-CM シートが細胞間で結合し，組織化していることが確認できた．

細胞内 Ca2+濃度の変化に伴う蛍光強度が変化する様子を Fig.2.13 に示す．そし

て，高速光計測システムを用いて測定した蛍光強度の経時変化と，自己拍動挙動

を Fig.2.14 に示す（day0）．その結果，細胞内 Ca2+濃度の周期は 5.982s(周波数：
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167mHz)であり，拍動挙動(周期：5.51s 周波数：181mHz)と近い周期での経時

変化が確認できたことから，本研究で作製した hiPS-CM シートは，細胞内の

Ca2+の流入に伴い心筋の自己拍動が発生していることが確認できた．本研究は

それぞれの結果において，最大値が 1，最小値が 0 になるよう正規化処理を施し

た． 

 

 

Fig.2.11 Three different points for brightness measurement 

Point A 

Point B 

Point C 



49 

 

 

Fig.2.12 Time-variation of brightness at three different points. 
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(A) Relaxation                         (B) Contraction 

Fig.2.13 Change in fluorescence intensity with change in  

intracellular Ca2+ concentration 

 

Fig.2.14 Time-variations of pulsation and calcium ion concentration. 
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また，心筋細胞や筋細胞の収縮挙動は筋線維方向に発生する収縮力に依存す

ることから細胞配列や力学的刺激で筋線維の配向性を向上することは，筋収縮

挙動に影響を与える[103,104]．そこで，本研究で作製した hiPS-CM シートの

筋線維の配向性評価を行った．心筋細胞の筋節マーカーであるアクチン結合タ

ンパク質α-アクチニンを染色し，共焦点レーザー顕微鏡を用いて撮影した画像

を Fig.2.15 に示す．さらに，筋線維画像から X 軸方向を 0°として筋線維の分

布する角度を測定した（Fig.2.16）．その結果，ディッシュ上で二次元培養を行っ

た基板に接着した状態の hiPS-CM 単細胞では比較的筋線維の配向性が確認で

きた．一方，シート状に組織化された hiPS-CM の筋線維は単細胞と比較し，配

向性が確認できなかった．本研究では，細胞配列などを行うことなく近隣の細胞

同士が結合し組織化したことから，特定の方向に筋線維の配向性があらわれず，

ランダムな方向で細胞接着したことを表している． 
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(A)Single cell (50μm)                   (B) Cell Sheet (100μm) 

Fig.2.15 Optical micrographs of intracellular alpha-actinin staining 

 

 

 

(A) (B) 
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Fig.2.16 Distribution of amount of muscle fibers at different angles   
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2.4.2 拍動に伴うひずみの時間変動 

デジタル画像相関法を用いて解析した hiPS-CM シートの自己収縮に伴う変

位分布を Fig.2.17 に示す．変位分布画像からよく変形が確認できる 3 点におい

て最小主ひずみ挙動を評価した．算出した最小主ひずみ挙動を Fig.2.18 に示す．

本研究では，圧縮方向のひずみを正の値として算出した．Fig.2.18 に示した最小

主ひずみの周期はおよそ 3.423s(周波数：292mHz)であり，一方，Fig.2.12 に示

した hiPS-CM の拍動挙動の周期は 3.558s(周波数：295mHz)と近い周期を示し

ていることから，画像相関法を用いて算出した最小主ひずみ挙動は，自己拍動に

伴う変形によるひずみを表している．また，3 点の測定点での拍動に伴う最小主

ひずみの経時変化を Fig.2.19 に示す．その結果，ひずみの挙動やピーク値は計

測点によって異なる事が明らかとなった．本研究で作製した hiPS-CM シートは

固定しておらず，培養日数に伴い細胞間結合により凝集したことから，計測箇所

によって異なる細胞間結合挙動を示し，細胞特性が異なっていることが原因で

あると考えられる．また，心筋の収縮の際に電気信号を発生させ，司令塔の役割

をもつペースメーカー細胞が，ひとつの組織体の中で不均一に分布している可

能性が示唆された．  
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Fig.2.17 Measurement points of displacement distribution and deformation behavior 

of hiPS-CM sheet with pulsation by digital image correlation method  

 

 

Fig.2.18 Time-variation of the minimum principal strain of  

hiPS-CM sheet with pulsation 
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Fig.2.19  Time-variations of the minimum principal strain at three different points 
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2.4.3 応力-ひずみ挙動 

理論モデルを用いて hiPS-CM の自己収縮に伴い発生する能動的な心筋細胞

の応力の経時変化を算出した．筋細胞に発生する能動的な収縮力は，両端を固定

した筋組織に荷重変換機を取り付けることで定量的に評価することが可能であ

る[105]．しかし，本研究で作製した hiPS-CM シートは拘束されていない状態

での変形挙動を計測していることから，式(2.3)に示す Guccione らの理論モデ

ルを用いて hiPS-CM の能動的応力挙動を予測した．まず，能動的応力理論式に

組み込むサルコメア長の長さを実験結果のひずみ挙動と式(2.6)から算出した．

それぞれの計測点におけるサルコメア長の経時変化を Fig.2.20 に示す．その結

果を Guccione らの理論モデルに組み込むことで，各測定点における応力挙動を

予測した結果を Fig.2.21 に示す．続いて，Guccione の理論モデルと粘弾性

Maxwell モデルを組み合わせることで導出した理論式を用いて，ひずみ挙動を

予測し実験モデルの最小主ひずみ挙動と比較を行った(Fig.2.22)．また，理論モ

デルの粘弾性材料に関する係数を Table.2.2 に示す．その結果，粘弾性的特性を

組み込んだ理論モデルを用いて予測したひずみ挙動が，軟組織体である実験モ

デルのひずみ挙動をよく再現していることが明らかとなった．続いて，Guccione
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らの応力理論モデルと実験モデルのひずみ挙動を組み合わせた応力-ひずみ線図

を Fig.2.23 に示す．hiPS-CM シートの自己拍動に伴う応力-ひずみ応答には大

きなヒステリシスループが発現し，hiPS-CM シートの粘弾性的特性が確認でき

た．応力-ひずみ挙動で表されるヒステリシスループは，一般的に貯蔵エネルギ

ーと散逸エネルギーのエネルギー差を表している[106]．ここでは，心筋の収縮

時から弛緩時にかけてエネルギー差が発生していることを示しており，収縮期

に ATP を加水分解する際の化学エネルギーが機械エネルギーに変換される際

に，サルコメアの滑り運動の摩擦などにより一部のエネルギーが損失すること

により，エネルギー差が発生したと考えられる[107]． 
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Fig.2.20 Time-varying sarcomere length of hiPS-CM sheet predicted from minimum 

principal strain behavior 

 

Fig.2.21 Time-variation of theoretical active stress 
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Fig.2.22 Comparison of experimental and theoretical minimum principal strain 

 

Table 2.2 Elastic modulus and viscosity used for the viscoelastic analysis 
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Fig.2.23 Nonlinear active stress - minimum principal strain relationship at three 

different points 
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2.5 小括 

本章では，組織工学技術を用いて hiPS-CM シート状組織体を作製し，その自

己拍動に伴う機械工学的評価を行った．まず，高速光計測システムを用いた心筋

シートの収縮に伴う変形挙動解析により，hiPS-CM シートは外部刺激を用いる

ことない周期的な自己拍動の発現が確認できた．また，任意の複数の点において

同期した収縮挙動が確認できたことから，作製した心筋シートが組織化してい

ることが明らかとなった．さらに，高速光計測システムを用いて撮影した連続画

像データをデジタル画像相関法で解析を行うことで，自己収縮に伴うひずみ挙

動を求めた．その結果，ひずみは各計測ポイントで異なるピーク値を示した．こ

の原因として，培養に伴い心筋シートが凝集することでシート組織体の計測す

る点によって異なる細胞特性をもつことや，ペースメーカー細胞が作製した組

織体のなかで不均一に分布している可能性が示唆された． 

一方，Guccione らが提案した心筋サルコメアの能動的張力と粘弾性 Maxwell

モデルを組み合わせ，hiPS-CM の自己拍動挙動を再現する理論モデルを構築し

た．その結果，理論モデルと実験モデルは類似した最小主ひずみ挙動を示すこと

が確認できた．さらに，hiPS-CM シートの自己拍動に伴う応力-ひずみ応答を示
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した．能動的応力として Guccione らの理論モデルを採用し，実験から得られた

最小主ひずみと組み合わせることで応力－ひずみ挙動を再現した．その結果，収

縮－弛緩過程におけるエネルギー散逸に対応する粘弾性特有のヒステリシスル

ープが確認できた． 
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第 3 章 

hiPS-CM チューブの作製と 

内部流動特性の評価 
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3.1 はじめに 

本章では，細胞シート工学を応用し，hiPS-CM の自己拍動力を生かしたポン

プ機能を持つ hiPS-CM チューブを作製し，まず，高速光計測システムを用い

て hiPS-CM の自己拍動挙動の評価を行った．続いて，チューブ内に分散させ

た微小な粒子の動きを追跡することで，hiPS-CM チューブの拍動に伴うチュ

ーブ内の駆動力評価を行った．さらに，拍動に伴うチューブの変形挙動からチ

ューブ内の流体の変位挙動と流速挙動を予測した．高速光計測システムで撮影

した連続画像データをデジタル画像相関法で解析することで，変形に伴う

PDMS チューブのひずみを測定した．本研究では，シンプルな円筒形理論モデ

ルを仮定し，チューブの変形結果を組み込むことでチューブ内の流動を予測し，

実験結果との比較・検討を行った． 

 

3.2 実験方法 

3.2.1 PDMS チューブ作製方法 

本研究では，PDMS チューブに hiPS-CM シートを巻き付けることで，hiPS-

CM チューブ状組織体を作製した．hiPS-CM シートの足場となる PDMS は，シ



66 

 

リコーンゴムの一種であり，酸素透過性の高さ・滅菌が容易・非毒性などの特性

を持った生体適合性材料のひとつである[108]．また，生体に近い弾性率をもつ

ことから，医療分野においてカテーテルや人工臓器などの医療器具へ広く使わ

れている[109,110]．さらに，加工の容易性から，生体工学分野においても細胞

とのハイブリッド組織体の基材として広く用いられている[111,112]．本研究で

は，PDMS が優れた透過性を持ち，倒立顕微鏡での観察が容易である点や，硬

化剤の混合率を変えることで容易に弾性率の制御が可能であり心筋の自己拍動

を制御しない足場の作製が可能な点からも，心筋チューブの足場に適切な材料

であると考えた．PDMS チューブの作製手順は以下の通りである． 

PDMS エラストマー（SYLGARD™ 184 Silicone Elastomer Kit，Dow Corning 

Corp.）の主剤と硬化剤を 10：1v/v の割合で混合し，30 分間の脱気することで

PDMS 混合液を作製した．Fig.3.1 に示すようにホットプレート（Thermo Fisher 

Scientific, Inc.）の表面から約 2cm の高さにフッ素樹脂製チューブ（EXLON，

PFA マイクロフッ素樹脂チューブ，IWASE（株），内径 Φ0.2mm，外径 Φ0.4mm）

を固定した．チューブの片端にモーター(6 速ギアボックス，タミヤ(株)）を取り

付け，もう一端はフッ素樹脂チューブが緩むことのないよう固定した．モーター
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を取り付けたチューブを約 20rpm で回転させ，ホットプレートは 250℃に設定

した．PDMS 混合溶液を定速で回転しているフッ素樹脂製チューブに塗布し，

ホットプレートで加熱することで PDMS を硬化した．PDMS 硬化後にフッ素樹

脂製チューブを抜き取り，長さ 4～5mm，外径約Φ0.7～1mm，内径 Φ0.35mm

のチューブ状に加工した．作製した PDMS チューブの外観を Fig.3.2 に示す． 

 

 

Fig.3.1 Schematic of fabrication device for PDMS tube. 

 

 

Fig.3.2 PDMS tube forms 
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3.2.2 hiPS-CM チューブ作製方法 

PDMS チューブに巻き付ける hiPS-CM シートの作製方法を以下に示す．2.2.2

節で記述した心筋シートの作製方法と同様に，温度応答性ディッシュを用いる

ことで，足場を用いない hiPS-CM のみで構成された細胞組織体として hiPS-CM

シートを作製した．温度応答性ディッシュで培養を行う前に，予め 7 日間の前

培養を行った．前培養の手順や条件は 2.2.1 節に示した内容と同様である． 

前培養を行った後，培地を PBS で洗浄し，Accutase を用いた酵素処理により

単一細胞となるようにディッシュから剥離した．その後，10μM Rock inhibitor

を含む播種用培地とともに，温度応答性ディッシュ上へ細胞を移した．この時，

Φ35mm 温度応答性ディッシュ(UpCell®，3.5cm dish，CS3007，セルシード(株))

上に 10mm 四方のシリコンモールドを設置し，Fig.3.3 に示すように細胞培養領

域を制限した．細胞密度はおよそ 1.0×106cells/cm2 とし，hiPS-CM シートと同

様に 2 日に 1 回維持用培地を用いて培地交換を行い，7 日間培養を継続した(37℃

-5％CO２)．7 日後，ディッシュを低温状態にすることで hiPS-CM シートの形

状を維持した状態でディッシュから剥離した． 

一方，作製した PDMS チューブは細胞接着性の向上のため，チューブ表面に
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フィブロネクチンコートを施した．フィブロネクチン（ヒト血漿由来，和光純薬

(株)）は濃度 50 µg/mL となるよう PBS で希釈し，37℃で 2 時間インキュベー

トした後，PBS で 2 回ほど PDMS チューブの洗浄を行った．ディッシュから剥

離した hiPS-CM シートを PDMS チューブに巻き付けた後，より接着性を向上

させるため，無培地状態で 15 分間インキュベート(37℃-5％CO２)を行い，hiPS-

CM シートと PDMS チューブの完全な複合化を試みた．なお，細胞を巻き付け

るまえの PDMS チューブやディッシュ上に設置したシリコンモールドは細菌汚

染等を防ぐため，予め 70％エタノールと紫外線殺菌により滅菌処理を施した． 

 

Fig.3.3 Cell seeding area limited by silicone mold 

  



70 

 

3.2.3 拍動挙動の計測方法 

hiPS-CM チューブの自己拍動挙動を評価するため，hiPS-CM シートの解析と

同様，高速光計測システムを用いて非侵襲的測定を行った．詳細な撮影条件は

2.2.3 節に示した条件と同様である．撮影した連続画像データを解析ソフト BV 

Workbench を用いて拍動に伴う輝度値の変化を測定し，hiPS-CM チューブの自

己拍動挙動を計測した． 

 

3.2.4 流動の計測方法 

hiPS-CM の自己拍動に伴う hiPS-CM チューブの流体駆動性評価を行った．

評価方法は下記の通りである．直径 3～8µm のα-TCP 粒子（α-TCP-B，太平

化学産業(株)）を 1mg/mL の濃度で維持用培地に懸濁した．粒子を懸濁した維

持用培地は孔径 40µm のフィルターでろ過処理を施し，PDMS チューブに対し

て大きな粒子の塊を予め取り除いた．粒子混合液をディッシュに注入し，チュー

ブ付近で複数回ピペッティングを行うことで，粒子はチューブ内に分散した．そ

して，チューブ内の粒子の動きを倒立顕微鏡（CKX53，オリンパス(株)）にマイ

クロスコープカメラ（Visualix Pro2Lite，Visualix Co., Ltd.）を装着し，40fps で
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連続画像撮影を行った．撮影した動画データは，約 75ms ごとの画像データとし

て出力し，画像処理ソフトウェア ImageJ を用いて撮影した粒子の位置を追跡し

た．チューブに対して平行一軸方向を X 軸と仮定し，時間 t = 0 秒のときの粒子

の位置を初期地点(x=0μm)として粒子の変位 x を測定した．また，PDMS チュ

ーブ内の粒子の移動を追跡する実験系を Fig.3.4 に示す． 

得られた粒子の変位挙動と PDMS チューブの形態条件より心筋チューブの駆

動性として流量を算出した．まず，式(3.1)を用いて実験結果の最大変位𝑥𝑚𝑎𝑥か

ら心筋チューブ内の体積変化量∆𝑉を算出した．続いて，粒子の変位ピークの周

波数𝑓用いて式(3.2)からチューブ内の流量 Q を算出した[113]．  

∆𝑉 =
1

2
𝑥𝑚𝑎𝑥𝜋𝑟

2 (3.1) 

𝑄 = 𝑓∆𝑉 (3.2) 

ここでの r はチューブの半径を表しており，r=0.175mm である. 
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Fig.3.4 Experimental system to measure fluid flow in hiPS-CM tube 
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3.3 流動予測モデル 

チューブの変形挙動からチューブ内の流動を予測する理論モデルを構築し，実

験結果との比較を行った．まず，デジタル画像相関法を用いた hiPS-CM チュー

ブの自己収縮に伴う変形解析の手順を下記に示す．3.2.3 節において高速光計測

システムで撮影した連続画像データをデジタル画像相関法評価ソフトウェア

GOM Correlate2019 を用いて解析を行った．サブセットサイズは 7 ピクセル，

ポイント間の距離は 3 ピクセルに設定した．その他の解析条件は 2.2.3 章に示し

た条件と同様である．計測点は hiPS-CM チューブの直径幅に設定した 2 点のポ

イントにおける 2 点間の距離𝑙の経時変化を測定した．その結果から，式(3.3)を

用いて hiPS-CM の収縮に伴う心筋チューブ幅のひずみ e を算出した． 

𝑒 =
𝑙 − 2𝑟

2𝑟
(3.3) 

ここで，r はチューブの半径を示す．式(3.3)で算出したひずみの経時変化の結果

を用いて，式(2.3)で示した Guccione の能動的サルコメア張力理論式を用いて

チューブの変形の際に発生する応力を算出した．PDMS は弾性的特性を持つ材

料であることから，一般的な線形弾性体の応力-ひずみ関係式を用いて，チュー

ブのひずみ挙動εを算出した(式(3.4))． 
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𝜀 =
𝜎

𝐸
(3.4) 

ここで，弾性係数𝐸には主剤と硬化剤を 10:1 の体積比で混合した PDMS 材料の

弾性係数 E＝1.6MPa を採用した[114,115]． 

上記の方法で算出した拍動に伴うチューブのひずみ挙動から，理論モデルを

用いてチューブ内の流動を予測した．チューブ内の流動を予測する理論モデル

として，本研究では，シンプルな円柱形モデルを仮定し，下記の手順で理論式を

導出した．チューブ内の流動モデルの概略図を Fig.3.5 に示す．変形前のチュー

ブ内の流体の体積𝑉1は式(3.5)で表される．また，圧縮変形後の流体の体積𝑉2𝐴 +

𝑉2𝐵は式(3.6)で表される収縮変形前後において流体の体積は不変(𝑉1 = 𝑉2𝐴 +

𝑉2𝐵)であると仮定し，チューブ内の流体の変位挙動𝑢を算出した（式(3.7)）．さ

らに変位挙動𝑢の両辺を時間微分することでチューブ内の流速𝑣を導出した（式

(3.8)）．  

𝑉1 = 𝜋𝑅
2𝐿 (3.5) 

𝑉2𝐴 + 𝑉2𝐵 = 𝜋𝑅2(1 + 𝑒)2(𝐿 + 0.5𝑢) (3.6) 

𝑢 =
−2(2𝜀 + 𝜀2)

(1 + 𝜀)2
𝐿 (3.7) 

𝑣 =
−4𝐿

(1 + 2𝜀)2
𝑑𝜀

𝑑𝑡
(3.8) 

ここで，チューブの直径幅のひずみεについては，式(3.4)で算出したチューブの
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ひずみを使用した．また，圧縮変形前のチューブ内の流体の高さ L は，チューブ

変形測定点から心筋組織間の距離を採用した． 

 

Fig.3.5 Simple cylindrical theoretical model to predict flow behavior in tube 

 

3.4 結果と考察 

3.4.1 拍動挙動と流動特性 

hiPS-CM シートを PDMS チューブに巻き付け，無培地状態でインキュベー

トを行った直後の hiPS-CM チューブの外観を Fig.3.6 に示す．hiPS-CM シート

が PDMS チューブに接着した後に，維持培地を用いてクリーンベンチ内で培養

を続けた結果，およそ 1～2 日後に心筋チューブの拍動が確認できた．高速光計

測システムを用いて，心筋チューブとディッシュ底面の境界を計測することで，

拍動に伴う透過光の輝度値の変化を計測した．輝度値は Fig.3.7 に示す任意の複

数点において測定を行い，各計測点での拍動挙動に対応する輝度値の経時変化
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を正規化した結果を Fig.3.8 に示す．任意の 3 点で計測を行った結果，どの点に

おいても同一の拍動周期を示していることから，本研究で作製した hiPS-CM チ

ューブの組織化が確認できる． 

 

 

Fig.3.6 Overall view of hiPS-CM tube 

 

 

Fig.3.7 Measurement points of pulsatile behavior by high-speed  

optical measurement method  

Point A 

Point B 

Point C 
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Fig.3.8 Pulsatile behaviors measured at three different points shown in Fig.3.7 

 

続いて，hiPS-CM チューブ内の拍動に伴う駆動性能評価の結果について下記

に示す．チューブ内の TCP 粒子の動きを追跡した結果，粒子が経時的に移動し

ていることが明らかとなった．粒子が拍動に伴い移動している様子を Fig.3.9 に

示す．さらに，その画像データから粒子の位置を追跡することで，チューブに対

0

0.2

0.4

0.6

0.8

1

0 2 4 6 8 10 12 14 16

PointA
PointB
PointC

B
ri
g

h
tn

e
s
s
 (

a
.u

.)

Time (s)



78 

 

して平行一軸方向の粒子の変位挙動を計測した結果を Fig.3.10 に示す．その結

果，粒子の変位は周期的なピークを伴い経時的変化を示した．粒子の変位周期は

およそ 6.91s(周波数：145mHz)であり，一方，hiPS-CM チューブの拍動挙動

(Fig.3.8)はおよそ 6.47s(周波数：155mHz)の周期でピークが発現した．このこ

とから，粒子の変位は hiPS-CM チューブの拍動挙動と近い周期を示しており，

チューブ内の粒子は hiPS-CM の自己拍動に伴って移動していることが明らか

となった．さらに，計測を開始してから約 21 秒後には粒子は初期位置(t=0s)か

ら 15.51μm 移動していることから，粒子は前進と後退を繰り返しながらもチュ

ーブ内で順流が発生していることが確認できた．なお，本研究で作製した hiPS-

CM チューブは単純なチューブ形態であり，逆流防止弁を備え付けていない．実

際の心臓弁を元にした形態の構造体を作製し，組み合わせることで，粒子の後退

を抑制することが可能であると考えられる[116]． 



79 

 

 

Fig.3.9 Particle movement in the uniaxial direction of  

the tube due to the self-pulsation of hiPS-CM 
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Fig.3.10 Displacement behavior of particle in hiPS-CM tube 
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続いて，粒子の変位挙動から，本研究で作製した hiPS-CM チューブの駆動性

能を定量的に算出した．式(3.2)に Fig.3.10 に示すチューブ内の粒子の変位挙動

を組み込むことで，チューブ内の単位時間あたりの流体体積変化量を算出した．

最大変位𝑥𝑚𝑎𝑥には，hiPS-CM チューブの拍動に合わせて粒子の変位が急激に変

化する 1 ピーク（X~X’）の範囲内における，初期点(X)からピークまでの変位を

当てはめた．さらに，3 つのピークにおいて算出した体積変化量の平均値を算出

した．その結果，チューブ内に 0.00348μＬ/min の体積変化を発生させる駆動

力を持つことが明らかとなった．本結果は，過去の田中らの研究で初代新生児ラ

ットの心筋細胞を用いたポンプの単位時間当たりの駆動力 0.047μＬ/min と比

べ，かなり小さな駆動力であることがあることが明らかとなった[113]．その原

因として，田中らの初代新生児ラット心筋細胞のポンプは，直径が 5.3mm ほど

の球体構造に対し，本研究で作製した hiPS-CM 三次元組織体は直径 0.7mm ほ

どのチューブ状構造であり，形状やサイズが大きく異なることや使用している

細胞が異なることが考えられる． 
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3.4.2 理論モデルと実験結果の比較 

チューブの直径方向に設定した 2 点のポイント間の距離の経時変化を Fig.3.11

に示す．2 点間の距離の経時変化の周期はおよそ 6.185s（周波数：162mHz）で

あり，Fig.3.8 で示した hiPS-CM の収縮挙動と近い変形周期を示した．このこと

から，チューブは hiPS-CM の収縮に伴って変形していることが明らかとなった．

式(3.3)を用いて心筋チューブのひずみ挙動を算出した結果を Fig.3.12 に示す．

さらに，そのひずみ挙動から Guccione らの応力理論式を用いて PDMS チュー

ブにかかる応力挙動を予測した．PDMS チューブの応力挙動を Fig.3.13 に示す．

その結果を用いてシンプルな線形弾性体として PDMS チューブのひずみを算出

した結果を Fig.3.14 に示す． 

チューブの変形からチューブ内の流動を予測する理論モデルとチューブ内の

粒子の変位挙動(Fig.3.10)の結果を比較した．チューブの変形とチューブ内の粒

子の変位挙動のどちらも hiPS-CM の収縮に伴う経時変化を示すことから，本研

究では，チューブの変形結果からチューブ内の流動の予測が妥当であると考え

た．変位を表す理論式(式(3.5))と流速を表す理論式(式(3.6))のそれぞれに

Fig.3.14 で示したチューブのひずみ挙動εを組み込み，チューブ内流体の変位挙
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動と流速を算出した．それぞれ，チューブ内の粒子の位置を追跡した結果から求

めた変位挙動と流速挙動を比較した．変位挙動の比較を Fig.3.15 に示し，流速

挙動を比較した結果を Fig.3.16 に示す．チューブ内の粒子の変位挙動が示した

3 つのピークの実験結果と理論モデルから予測する結果を比較した．実験結果の

3 つのピークは，収縮挙動に合わせて変位が加速する点と仮定し，本研究では，

Fig.3.10 に示した X~X’までの変位を 1 ピークと定めた．チューブ内の粒子が示

す実験結果と理論モデルから予測した結果を比較したところ，定性的にはチュ

ーブの変形からチューブ内の流動を再現することができた．しかし，定量的には

実験結果と理論モデルは異なる挙動を示している．その原因として，本研究で構

築した理論モデルは円柱形モデルにチューブ幅の変形に伴うひずみを組み込む

ことでチューブ内部の流動の予測を試みており，実際にチューブ内に発生する

圧力損失などを考慮していないことから，実験値と理論値に差異が発生したこ

とが予測できる．チューブ内側の材料表面特性や流速挙動の結果から圧力損失

を予測し，理論式に組み込むことで実験モデルの定量的な再現の可能性が考え

られる．また，実験モデルは特定の粒子の実測値を理論値と比較したが，チュー

ブ内の流動は計測する箇所によって異なる可能性があるため，より粒径の小さ
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いトレーサー粒子を用いた粒子画像の流速計測や，より高倍率での撮影が可能

な顕微鏡を用いて複数の粒子の挙動から議論する必要があると考えられる． 

 

Fig.3.11 Time-variation of distance between two points set  

along the width of the hiPS-CM tube 
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Fig.3.12 Time-variation of strain in hiPS-CM tube due to self-pulsation 

 

Fig.3.13 Time-variation of stress in PDMS tube predicted from  

the strain behavior of hiPS-CM tube   
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Fig.3.14 Time-variation of strain predicted from stress history shown in Fig.3.13  
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Fig.3.15 Comparison of particle displacement and fluid displacement in the tube 

predicted by the theoretical model 
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Fig.3.16 Comparison of the particle velocity and the flow velocity 

 in the tube predicted by the theoretical model   
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3.5 小括 

本章では，前章で作製した hiPS-CM シートを利用し，外部電力や刺激を不要

とする疑似心臓ポンプの開発を目指してチューブ状組織体を作製し，その基本

的力学特性を評価した研究について説明した． 

本研究では，簡易的な PDMS チューブを作製し，そこに hiPS-CM シートを

巻き付けることで，hiPS-CM チューブ状組織体の作製に成功した．作製した

hiPS-CM チューブは培養を継続することで，心筋細胞の自己拍動が発生し, 高

速光計測システムを用いて自己拍動挙動の定量的評価を行った．さらに，チュー

ブ内に微小な粒子を分散させ，その粒子の動きを追跡することで，hiPS-CM チ

ューブの駆動性能を評価した．チューブに対して平行軸方向の粒子の変位を測

定した結果，チューブ内の粒子は前進と後退を繰り返しながらも１軸方向への

順流が確認でき，作製した hiPS-CM チューブがポンプ的機能を持つことが明ら

かとなった．  

続いて，hiPS-CM チューブの変形挙動を解析し，その結果から理論モデルを

用いて予測されるチューブ内の流動を実験結果と比較した．高速光計測システ

ムで撮影した連続画像データをデジタル画像相関法で hiPS-CM の拍動にとも
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なう変形挙動を解析し，その結果から PDMS チューブの変形によるひずみを算

出した．一方，チューブの変形挙動から流動を予測する理論モデルには，シンプ

ルな円筒形モデルを採用した．理論モデルから予測したチューブ内の流体の変

位挙動と流速挙動は，チューブ内の粒子の変位挙動とそこから算出された速度

と比較を行った．その結果，変位挙動と流速挙動のどちらも，定量的には差異を

生じていたが定性的には類似した結果を示すことが明らかとなった． 
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4.1 はじめに 

本章では，前章で作製した hiPS-CM チューブにおいて，その自己収縮挙動

による変形挙動として最小主ひずみの時間変動を実験的に評価し，さらに最小

主ひずみの時間変動を再現する理論モデルの確立を試みた研究について説明

する．まず第 1 段階としては，第２章で説明したデジタル画像相関法を応用し

た最小主ひずみ計測を実施し，hiPS-CM チューブの変形挙動の評価を行った．

次に第２段階として最小主ひずみの時間変動を予測する理論モデルの構築を

試みた．まず，第 2 章で提案した Guccione らのサルコメア能動的応力モデル

と粘弾性 Maxwell モデルを組み合わせた理論モデルが hiPS-CM チューブにお

いても適用可能か検討を行った．続いて，バネ要素とダッシュポット要素を並

列に接続した粘弾性 Voigt モデルを用いた理論モデルを構築し，実験結果との

比較を行った．また，hiPS-CM シートと hiPS-CM チューブの自己拍動に伴う

変形挙動を比較し，hiPS-CM 組織体の収縮特性を評価した． 
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4.2 ひずみ変動の計測方法 

hiPS-CM チューブの自己拍動に伴う変形解析として，hiPS-CM シートと同

様，デジタル画像相関法を用いて最小主ひずみ挙動を算出した．高速光測定シス

テムで撮影した連続画像データを，デジタル画像相関法評価ソフトウェア GOM 

Correlate2019 を用いて解析を行った．解析条件は、サブセットサイズを 7 ピク

セル，ポイント間の距離を 3 ピクセルと設定した．hiPS-CM チューブの細胞部

分において，2.2.7 節で述べた方法と同様，変位分布画像からよく収縮が確認で

きる箇所に 2 点のポイントを設定し，2 点のポイント間の X 軸 Y 軸方向におけ

る 2 点間距離の変位を計測した．その結果から，式(2.1)式(2.2)を用いて最小主

ひずみを算出した． 

 

4.3 ひずみ変動理論モデル 

4.3.1 粘弾性 Maxwell モデルを用いた理論モデル 

第 2 章で説明した hiPS-CM シートの収縮挙動に伴う応力-ひずみ応答を再現

する理論モデルを用いて，hiPS-CM チューブの収縮挙動における応力-ひずみ応

答を再現することが可能か検討した．心筋細胞の持つ能動的応力は，Guccione



94 

 

らが過去に提案した時間依存等尺性張力act(式(2.3))を用いて，粘弾性 Maxwell

モデル構成則と組み合わせて最小主ひずみの変動挙動を表す理論式(式(2.11))

を導出した（2.3.2 節参照）． 

 

4.3.2 粘弾性 Voigt モデルを用いた理論モデル 

粘弾性モデルとして最も基本的なものは，バネ要素とダッシュポット要素を

直列に連結した Maxwell モデルと，バネ要素とダッシュポット要素を並列に連

結した Voigt モデルである．本節では，Voigt モデルを用いた構成方程式の導出

について説明する．バネ要素とダッシュポット要素を組み合わせた 2 種類の粘

弾性モデルの概略図を Fig.4.1 に示す．まず，Voigt モデルの構成方程式は次式

のように与えられる． 

𝜀�̇�𝑟 +
𝐸

𝜂
𝜀𝑝𝑟 =

1

𝜂
𝜎𝑎𝑐𝑡 (4.1) 

𝜎𝑎𝑐𝑡に式(2.3)で示した Guccione らのサルコメア能動的応力を代入し，定数変化

法を用いて式(4.1)を解くことで，最小主ひずみの時間変動を表す理論式が下記

の通り得られる． 
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i) 0 ≤ t < 𝑡0のとき 

𝜀𝑝𝑟(𝑡) =
𝛼

𝐸2𝑡0
2 + 𝜋2𝜂2

[𝐸𝑡0
2 − 𝐸𝑡0

2 cos (
𝜋

𝑡0
𝑡) − 𝜋𝜂𝑡0 sin (

𝜋

𝑡0
𝑡)] (4.2) 

ii)  𝑡0 ≤ t < 𝑡0 + 𝑡𝑟のとき 

𝜀𝑝𝑟(𝑡) =
𝛼

𝐸
(
𝐸2𝑡0

2 − 𝜋2𝜂2

𝐸2𝑡0
2 + 𝜋2𝜂2

) +
𝛼

𝐸2𝑡𝑟2 + 𝜋2𝜂2

[
 
 
 
 
𝜋2𝜂2

𝐸
− 𝐸𝑡𝑟

2 cos(
𝜋

𝑡𝑟
(𝑡 − 𝑡0 + 𝑡𝑟)) −

𝜋𝜂𝑡𝑟 sin (
𝜋

𝑡𝑟
(𝑡 − 𝑡0 + 𝑡𝑟))

]
 
 
 
 

(4.3) 

 

 

 
 

(a) Maxwell model                 (b) Voigt model 

 

Fig.4.1 Schematics of fundamental viscoelastic models 
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4.4 結果と考察 

4.4.1 拍動に伴うひずみの時間変動 

hiPS-CM チューブをデジタル画像相関法で解析し，収縮に伴う変位の分布を

Fig.4.2 に示す．その変位分布図から変形が比較的活発な 3 点を計測ポイントと

定めた．デジタル画像相関法で求めた 2 軸方向変位挙動から式(2.2)を用いて算

出した拍動に伴う最小主ひずみ挙動を Fig.4.3 に示す．最小主ひずみ挙動は周期

的な経時変化を示し，周波数と周期はそれぞれ 154mHz と 6.50s であった．本

結果は 3.4.1 節で示した高速光計測システムを用いて測定した収縮挙動の経時

変化(周波数：155mHz，周期：6.47s)と近い値を示していることから，解析結果

から算出した最小主ひずみは，hiPS-CM の自己拍動に伴い心筋組織が変形した

際のひずみ挙動であることが明らかとなった． 
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Fig.4.2 Displacement distribution map at peak contraction obtained from the image 

correlation analysis and three measurement points

 
Fig.4.3 Time-variation of minimum principal strain of hiPS-CM tube   
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4.4.2 Maxwell モデルと実験結果の比較 

式(2.6)を用いて最小主ひずみ挙動の結果から算出したサルコメア長の経時変

化を Fig.4.4 に示す．応力理論式(式 2.3)に組み込まれる定数の一つであるサル

コメア長𝑙0に，Fig.4.4 で示したサルコメア長が最も収縮した時の長さを組み込

んだ．続いて，Fig.4.2 に示す 3 つの計測ポイントにおいて計測した最小主ひず

み挙動と，理論式を用いて予測した最小主ひずみ挙動を比較した結果を Fig.4.5

に示す．また，粘弾性材料に関する係数を Table.4.1 に示す．Fig.4.5 より，3 点

のどの計測ポイントにおいても，理論モデルは実験結果と近い挙動を示すこと

が確認できた．一方，3 点のひずみ挙動はそれぞれの測定点で異なる挙動を示し，

これは PDMS チューブに巻き付けている hiPS-CM シートの細胞特性やペース

メーカー細胞の分布が局所的に異なることが原因であると考えられる． 

 

Table.4.1 Material constants used with Maxwell model 
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Fig.4.4  Time-variation of sarcomere length predicted from minimum principal strain 

behavior with pulsation 
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Fig.4.5 Comparison of strain variation predicted from viscoelastic Maxwell model and 

experimental results 
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4.4.3 Voigt モデルと実験結果の比較 

粘弾性モデルのバネ要素とダッシュポット要素を並列に接続した粘弾性

Voigt モデルを用いた理論モデルを構築し，hiPS-CM チューブの変形挙動の再

現が可能であるか検討した．Guccione らのサルコメア能動的応力理論式と粘弾

性 Voigt モデルを組み合わせることで導出したひずみ理論式(式(4.2)(4.3))を用

いて最小主ひずみ挙動を予測し，実験結果と比較した結果を Fig.4.6 に示す．そ

の結果，どの計測ポイントの最小主ひずみ挙動においても，粘弾性 Voigt モデル

を用いた理論モデルが実験結果とよく一致したひずみ挙動を示すことが確認で

きた． 

本研究で確立した Guccione らの能動的応力理論式と粘弾性モデルを組み合

わせた 2 種類の理論モデル(Ｍaxwell モデル・Voigt モデル)の有効性を検証する

ために，線形弾性モデルとの比較検討を行った．能動的応力と最小主ひずみの間

に線形弾性関係を仮定すると次式が得られる． 

𝜀𝑝𝑟 = 𝜎𝑎𝑐𝑡 𝐸⁄ (4.4) 

粘弾性モデルと線形弾性モデルで予測したひずみの時間変動挙動を Fig.4.7 に示

す．線形弾性モデルによるひずみ挙動は，粘弾性モデルに比べ弛緩末期における
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hiPS-CM 実験モデルの緩やかなひずみ挙動が十分に再現できないことが明らか

となった． 

過去の研究においても，心筋細胞に直接材料特性評価を行った結果，粘弾性的

挙動を示すことが明らかとなっており，その他にも平滑筋組織の構成モデルに

おいても粘弾性挙動を組み込んだモデルが実験結果を再現したことが明らかと

なった[117,118]．このことからも，hiPS-CM の拍動に伴うひずみ挙動を再現す

るモデルに粘弾性モデルが適していると考えられる． 

 

Table.4.2 Material constants for the viscoelastic Voigt model 
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Fig.4.6 Comparison of strain behavior of hiPS-CM predicted from viscoelastic Voigt 

model and experimental results 
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Fig.4.7 Comparison of strain variations obtained from viscoelastic and linear elastic 

models along with experimental result 
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4.4.4 能動的応力-最小主ひずみ関係の導出 

Fig.4.5 および Fig.4.6 の結果は，能動的応力の理論モデルと 2 種類の基本的

粘弾性モデルを組み合わせることで導出した最小主ひずみの理論モデルが，最

小主ひずみの実測値とよく一致することを示していた．このことは，能動的応力

の理論モデルが実際の応力に近い値を示していることを示唆している．そこで，

能動的応力と最小主ひずみの実測値を組み合わせることで能動的応力-最小主ひ

ずみ関係を導出した．3 か所の計測点での能動的応力の時間変動を Fig.4.8 に示

す．これらの応力変動と各計測点で計測された最小主ひずみの時間変動を組み

合わせた結果を Fig.4.9 に示す．Fig.4.9 より，応力-ひずみ挙動には粘弾性的な

ヒステリシスループが確認でき，hiPS-CM チューブの収縮から弛緩においてエ

ネルギー損失が発生していることが明らかになった．また，ヒステリシスループ

は各計測点によって異なる大きさを示しており，これは，hiPS-CM 組織体の細

胞特性が局所的に異なることで，異なるエネルギー収支を発現した可能性が考

えられる． 
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Fig.4.8 Time-variation of active stress predicted from Guccione's model 
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Fig.4.9  Relationship between active stress and minimum principal strain associated 

with self-pulsation of hiPS-CM tube 
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4.4.5 hiPS-CM シートと hiPS-CM チューブの比較 

シート状組織体とチューブ状組織体の変形に伴う最小主ひずみの時間変動挙

動の比較を行った(Fig.4.10)．その結果，hiPS-CM シートのひずみ挙動は hiPS-

CM チューブのひずみ挙動に比べ，比較的大きなひずみ挙動を示し，収縮から弛

緩までに要する時間が短い傾向にあった．実験モデルのひずみ挙動から応力理

論モデルを用いて予測したそれぞれの応力経時変化を Fig.4.11 に示す．本研究

では，拍動に伴う圧縮方向のひずみを示す最小主ひずみは，hiPS-CM の収縮方

向の最大のひずみ挙動であると仮定している．Fig.4.11 に示す応力挙動もひずみ

挙動と同様に収縮方向に発生する応力を示しているが，hiPS-CM チューブは

hiPS-CM シートに比べ小さな応力挙動を示した．この結果は，hiPS-CM チュー

ブの足場となる PDMS チューブが細胞シートに比べはるかに剛性が高く，hiPS-

CM の変形を制限していることを示唆している[114,115]． 

続いて，上記に示した最小主ひずみ挙動(Fig.4.10)と応力挙動(Fig.4.11)を組み

合わせた能動的応力-最小主ひずみ挙動を比較した結果を Fig.4.12 に示す．hiPS-

CM チューブはシートに比べ小さいヒステリシスループを示している．これは，

収縮から弛緩にあたりエネルギー損失が小さいことを表しており，この点につ
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いても，hiPS-CM チューブの足場となる PDMS チューブにより変形が抑制さ

れたことが原因であると考えられる．今後，hiPS-CM の収縮力に対して適切な

剛性の足場材を用いることで，細胞内の化学エネルギーを効率よく機械エネル

ギーに変換することができる hiPS-CM３次元組織体の構築が可能であると考え

られる． 
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Fig.4.10 Comparison of the minimum principal strain variations of hiPS-CM 

sheet and hiPS-CM tube 
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Fig.4.11 Time-variation of active stress obtained from the  

Guccione’s theoretical model in hiPS-CM sheet and tube.  
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Fig.4.12 Relationship between active stress and minimum principal strain  

in hiPS-CM sheet and tube. 
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4.5. 小括 

本章では，第 3 章で説明した hiPS-CM チューブの自己収縮挙動にともなう最

小主ひずみの時間変動を再現する粘弾性理論モデルを構築し，実験結果との比

較と検討を行った．実験結果と比較する理論モデルとして，2 つの理論モデルを

構築した． 

第 1 のモデルは，第 2 章において説明した hiPS-CM シートの収縮に伴う変形

挙動を再現した Guccione のサルコメア能動的応力理論式と粘弾性 Maxwell モ

デルを組み合わせた理論モデルである．その結果，シート状組織体だけでなく

hiPS-CM チューブにおいても収縮に伴うひずみ挙動をよく再現していることが

明らかとなった．  

第 2 のモデルは，粘弾性 Voigt モデルと Guccione のサルコメア能動的応力理

論式を組み合わせた理論モデルである．本理論モデルにおいても，Maxwell モデ

ルと同様，hiPS-CM チューブの収縮に伴うひずみ挙動を再現していることが確

認できた．また，線形弾性モデルを用いて導出したひずみの時間変動では，hiPS-

CM チューブ穏やかな弛緩挙動の再現ができない点から，粘弾性モデルの有効

性が示された．  
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実験から得られた最小主ひずみの時間変動と Guccione 能動的応力を組み合

わせることで能動的応力-最小主ひずみ関係を導出した結果，各計測点で粘弾性

材料特有の非線形ヒステリシスループを発現することが明らかとなった．この

ようなヒステリシスループは，心筋組織内におけるエネルギー散逸メカニズム

と関係していることが示唆される． 

最後に，hiPS-CM シートと hiPS-CM チューブ状組織体の変形挙動について

比較した．その結果，シートはチューブに比べ大きいピーク値を示し，収縮時間

が短い傾向を示した．さらに，それぞれの実験モデルにおいて応力-ひずみ応答

を示した結果，hiPS-CM チューブはシートに比べヒステリシスループは小さい

ことからエネルギー収支が小さいことが示唆された．この原因として，hiPS-CM

シートを巻き付けている PDMS チューブが細胞シートに比べ剛性が大きいこと

から心筋の拍動力を制限している可能性が考えられる．今後，hiPS-CM チュー

ブの足場に適切な材料を用いることで改善することが予測される． 
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第 5 章 

PMEA 類似体上で培養した 

hiPS-CM の細胞機能評価 
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5.1 はじめに 

通常，血液は高分子材料と接触した際に血液凝固や血栓の形成を引き起こす

ことが明らかとなっている[119]．一方で，PMEA は生体適合性高分子であり，

タンパク質の吸着や変性が抑制される性質を持っていることから血液成分との

相互作用が弱く，血栓の形成を防ぐことが可能である．このことから，PMEA は

血液適合性の高い材料として人工心肺などの医療用機器へのコーティング材料

として用いられている[120]．過去の研究において，PMEA 類似体には表面に吸

着する水分子の層において『中間水』を持つことが明らかとなっており，その中

間水の量がタンパク質吸着性に大きな影響を与えることが示された[121]．また，

その性質を応用し，PMEA 類似体ポリマー上で細胞を接着させた際に細胞特性

に与える影響を調査した研究が行われ，足場材の水和構造が細胞接着強度や増

殖能，形態などの様々な細胞機能に影響を及ぼすことが明らかとなり，材料表面

の水分子の層における不凍水と中間水を合わせた『結合水』の量が細胞接着性に

影響を及ぼすことが明らかとなった[122-124]． 

一方，これまで細胞足場材が hiPS-CM へ与える影響について検討した過去の

研究例としては，ハイドロゲル，脱細胞化された ECM 由来の足場，植物由来の
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足場上での細胞への影響を検討する研究などが行われてきた[125-127]．しかし，

PMEA 類似体を用いて hiPS-CM への影響を検討した過去の研究は未だにない。 

そこで，本研究では，結合含水量の違いから異なる細胞接着性を示す PMEA

類似体ポリマーをコーティングした基板を hiPS-CM の足場材として用いるこ

とで，hiPS-CM の自己収縮挙動に及ぼす影響を明らかにすることを目的とし

た．異なる結合水量をもつ PMEA 類似体ポリマーをコーティングした基板に

hiPS-CM を播種し，初期の細胞接着面積や，培養を継続した際に発現する細胞

コロニーの面積・収縮力などから細胞特性評価を行った． 

 

5.2 実験方法 

5.2.1 PMEA 類似体のコーティング法 

易接着処理を施した二軸延伸 poly(ethylene terephthalate)（PET）シート

（DIAFOIL®T100E，三菱樹脂(株)，厚さ 120µm）上に PMEA 類似体溶液をコ

ーティングした．まず，レーザーカッターを用いて PET シートを 24well 培養プ

レートの底面と同様のサイズ（直径 14mm）に切り取り，基板を作製した．本研

究では，Poly(2-methoxyethyl acrylate) (PMEA)，Poly(2-ethoxyethyl acrylate) 
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(PEEA)，Poly(2-methoxyethyl methacrylate) (PMEMA)の全 3 種類の PMEA 類

似体ポリマーについて検討を行った．本研究で使用した PMEA 類似体の構造式

を Fig.5.1 に示す．本研究で用いたポリマーは過去の論文と同様の方法で合成さ

れたものを用いた[128]．各ポリマーの相対分子量と結合水分量を Table.5.1 に

示す[124]．それぞれのポリマーは脱水トルエンを用いて 0.5 wt/vol%の濃度で

溶解し，すべて孔径 0.20µm のフィルターでろ過処理を施した．PMEA 類似体

溶液を 1 枚の PET 基板に対して 40µl 滴下し，スピンコーター（MS-A100，ミ

カサ(株)）を用いて 3000rpm で 40 秒間の条件でコーティング処理を施した．そ

の後，25℃の環境下で 24 時間減圧乾燥を行った． 
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Fig.5.1  Chemical structures of PMEA, PEEA, PMEMA 

 

Table.5.1 Characteristics of PMEA analogue polymers [124] 

 

  

PMEA PEEA 

PMEMA 
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5.2.2 水滴接触角の測定法 

細胞は細胞外マトリックスと呼ばれる吸着タンパク質を介して基板に接着し

ており，基板とタンパク質間の接着性は基板の性質に大きく依存している．そし

て，材料表面の濡れ性（親水性・疎水性）はタンパク質吸着性に影響を及ぼすこ

とが明らかとなっており，一般的に細胞の接着性は接触角 60～70°の比較的疎

水性の基板で最大を示し，その範囲内で親水性と疎水性のバランスが保たれて

いる状態が細胞培養に好ましいとされている[129]．また，過去の多くの研究で

材料表面の親水性が細胞移動・形態・増殖・分化に大きく影響を与えることが明

らかとなっている[130,131]．本研究で用いた PMEA 類似体についても，過去の

研究からそれぞれ異なる親水性を持つことが明らかとなっており，本研究では

PET 基板上に高分子をコーティングできていることの確認のため，基板表面の

親水性測定を行った[128]．本研究で作製した基板表面の親水性評価方法を下記

に示す．接触角計（DropMaster，DMo-501SA，Kyowa Interface Science Co.）

を使用して液滴法と水中気泡法での静的水接触角の評価を行った．液滴法は，コ

ーティング基板に 2µL の水滴を滴下し，30 秒後の接触角を測定した．一方，水

中気泡法はあらかじめ室温で 24 時間 PBS 中に浸漬した後，表面に 2µL の気泡
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を付着させ 30 秒後の接触角を測定した．各基板 3 つの基板に対して 2～3 点の

接触角を測定し，その平均値を算出した． 

 

5.2.3 hiPS-CM の播種方法 

各基板は，コンタミネーションを防ぐため細胞播種前に 1 時間の UV 滅菌処

理を施した．予め前培養を施した hiPS-CM を各基板上へ播種した．前培養は

2.2.1 節に記した手順と同様の方法で実施した．前培養を施した hiPS-CM は PBS

で の 洗 浄 後 に 酵 素 処 理 で デ ィ ッ シ ュ か ら 剥 離 さ せ ， 各 基 板 上 に 2.5 ×

105cells/well の密度で細胞を播種した．予め，PMEA 類似体ポリマーをコーティ

ングした PET 基板は 24well 細胞超非接着性マルチウェルプレート(Costar® 24 

Well Ultra Low Attachment Surface Flat Bottom Lid, Corning Inc.)に設置した．

その後，2 日に 1 度の維持用培地での培地交換を続け，インキュベーター内で培

養を行った． 
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5.2.4 細胞接着形態の評価法 

基板上に播種した hiPS-CM の細胞接着形態評価を行った．hiPS-CM 単細胞

の形態観察のため，各基板上に hiPS-CM を 1.0×104cells/well の低密度条件で

播種を行った．播種後 24 時間の hiPS-CM を 4%PFA で固定し，細胞面積の測

定のため，細胞骨格タンパク質であるαアクチニンと細胞核を染色した[132]．

免疫染色の手順は，2.2.5 節で示した内容と同様の手順であるが，2 次抗体とと

も に 1/1000 の 濃 度 の 4',6-Diamidino-2-phenylindole Dihydrochloride n-

Hydrate(DAPI)(ナカライテスク(株))を添加し細胞核の染色を行った．その後，

共焦点レーザー顕微鏡(FV3000，オリンパス(株))を用いて，それぞれ，波長

405nm・488nm のレーザーで 10 倍のαアクチニンと細胞核の観察を行った．撮

影した画像データは画像処理ソフトウェア ImageJ を用いて細胞面積を測定し

た． 

 

5.2.5 細胞数の測定法  

各基板上で培養 5 日目の hiPS-CM の細胞数を測定した．細胞を一度 PBS で

洗浄した後，各 well に細胞数測定用キット（Cell Counting Kit，同仁化学研究所
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(株)）を添加し 2 時間 37℃の条件でインキュベートした．呈色反応を起こした

溶液は，細胞の脱水素酵素によりホルマザンを生じることで，生細胞数に比例し

て溶液の吸光度が変化する[133]．2 時間の呈色反応を起こした試料は吸光度測

定用フィルタ－450nm のプレートリーダー(2030 ARVO X2，パーキンエルマー

(株))を用いて吸光度を測定した．また，ブランクとして細胞を含まない PBS を

同条件で測定した． 

 

5.2.6 拍動コロニー面積の評価法 

各基板上で自己収縮する hiPS-CM 凝集体を，倒立顕微鏡（CKX53，オリンパ

ス(株)）を用いて撮影した．撮影は培養 5 日後，室温で 40fps-20 秒の条件で撮

影を行い，1well につき 10 か所ずつ撮影を行った．撮影した連続画像データを

デジタル画像相関法評価ソフトウェア GOM Correlate2019 で解析を行い，変位

分布の評価を行った(サブセットサイズ：9 ピクセル，ポイント間の距離：4 ピク

セル)．画像全体の変位分布図から局所的に拍動が確認できる箇所において，画

像処理ソフトウェア ImageJ を用いて面積を計測した． 
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5.2.7 収縮挙動の測定法 

倒立顕微鏡（CKX53，オリンパス(株)）を用いて撮影した hiPS-CM の自己収

縮動画を，ImageJ の反復粒子画像速度測定(PIV)プラグインを用いて収縮挙動

を解析した[134]．連続画像データから収縮前の画像と収縮ピーク期の画像を選

択し，そのペア画像間の相互相関から収縮に伴う変位とその方向を測定した．変

位挙動はＸ軸とＹ軸の 2 軸方向での変位挙動として出力される．非侵襲での測

定が可能である事から，過去の研究においても hiPS-CM の収縮運動や牽引力の

測定に用いられている解析法である[70,135]． 

 

5.3 結果と考察 

5.3.1 PMEA 類似体コーティング基板の評価 

PMEA 類似体コーティング基板表面に水を滴下し，その後 30 秒後の水滴の

形態を Fig.5.2 に示す．また，空気中における水接触角と水中での気泡の接触角

を計測し基板の親水性評価を行った結果を Table.5.2 に示す．その結果，空気

中における 30 秒後の水接触角は PET>PMEMA>PEEA>PMEA の順で減少し

た．一方，PBS 中に 24 時間浸漬した基板の 30 秒後の気泡接触角はどのポリマ
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ー基板においても概ね 130°付近で近い値を示している．この結果は，ポリマ

ーが水和に伴い構造変化が変化している可能性が予測され，それぞれの接触角

の結果についても各 PMEA 類似体の特性を評価した過去の研究と近い値を示

した[124]．このことから，PET 基板上に十分にポリマーがコーティングでき

ていることが明らかとなった．  

 

Fig.5.2  Morphology of water droplet on each substrate after 30 seconds 

 

Table.5.2  Measurement results of contact angles of water droplets in air and air 

bubbles in water (n=9) 
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5.3.2 細胞接着面積 

異なる結合水量をもつ各基板上での細胞接着形態を評価した．ここでは，

PMEA 類似体基板上の hiPS-CM 単細胞の接着面積を評価した．基板に接着し

ている hiPS-CM の骨格タンパク質αアクチニンと細胞核の染色画像を Fig.5.3

に示す．その結果，比較的結合水量の多い PMEA や PEEA は，PET や PMEMA

上の細胞に比べ，細胞形態が丸みを帯びる傾向を示した．さらに，αアクチニン

の形態から細胞接着面積を測定した結果を Fig.5.4 に示す．その結果，PMEA や

PEEA 上での細胞接着面積は他の基板と比べ小さい接着面積を示した．これら

の結果は，過去の研究で PMEA 類似体上に播種した細胞への影響を評価した結

果と類似しており，中間水量の多いポリマーはタンパク質と弱い接着性を示す

ことから，タンパク質を介して接着する細胞の形態に影響を与える事が予測さ

れる[136,137]．  
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Fig.5.3  Cell adhesion morphology of single cells after 24 hours (scale : 100μm)  

α actinin  DAPI 
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Fig.5.4  Average cell adhesion area of single cells (** P≦0.001 )  
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5.3.3 hiPS-CM 拍動コロニーの評価 

基板上の hiPS-CM は培養を継続することで，外部刺激等を与えることなく，

自己拍動する様子が確認できた．hiPS-CM の自己拍動を撮影した連続画像デー

タをデジタル画像相関法を用いて解析し，拍動に伴う hiPS-CM の変位の分布を

示した画像を Fig.5.5 に示す．その結果，基板上で局所的に収縮が発生している

ことが明らかとなった．さらに，その収縮は細胞が基板上で凝集し，コロニー化

している箇所とよく一致していることが確認できた．  

各基板上での拍動する細胞コロニー面積を比較した結果を Fig.5.6 に示す．そ

の結果，比較的結合水量の多い基板である PMEA と PEEA は PET や PMEMA

に比べ，小さい細胞凝集面積を示し，PET 基板上での結果と比較し有意な差を

示した．この結果は，細胞接着強度が低い特性をもつ結合含水量の多い基板上で

は，細胞-基板間の接着力に対し細胞間結合力が上回り，移動した細胞同士が凝

集したことが原因であると考えられる[138,139]． 

培養 5 日目の PMEA 類似体ポリマー上 hiPS-CM の細胞数を評価した結果を

Fig.5.7 に示す．その結果，hiPS-CM は各基板上において細胞数に有意差は確認

できず，どの基板上においても細胞が接着状態を維持していることが明らかと
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なった．このことからも，拍動する hiPS-CM コロニーの面積の差は接着生存細

胞数に依存していないことが明らかとなった． 

 

 

Fig.5.5  Displacement distribution associated with contraction of hiPS-CM 

aggregates analyzed by digital image correlation method (scale:400μm) 

  



131 

 

 

Fig.5.6  Area of self-beating hiPS-CM aggregates (** P≦0.001 ) (n=3) 
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Fig.5.7  Absorbance intensity associated with the number of adherent cells of hiPS-

CM cultured on the substrate for 5 days (n=3) 
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さらに，PMEA 類似体ポリマー上の拍動コロニーの自己拍動力を評価した．

拍動前と拍動期の 2 枚の画像データから ImageJ の PIV プラグインを用いて収

縮挙動を解析し，拍動に伴う変位量と変位方向の分布を Fig.5.8 に示す．さらに，

それぞれの計測ポイントにおいて，収縮前をＸ=0µm，Y=0µm と仮定した収縮

期の変位挙動を Fig.5.9 に示す．その結果，特に PMEA 上での hiPS-CM が他の

基板に比べ大きな変位挙動を示すことが明らかとなった．さらに，それぞれの基

板上で hiPS-CM の収縮挙動において 5µm 以上の変位が確認できる計測ポイン

ト の 割 合 を 算 出 し た 結 果 を Table.5.3 に 示 す ． そ の 結 果 ，

PET<PMEMA<PEEA<PMEA の順で 5µm 以上の変位割合の増加が確認できた．

さらに，拍動に伴う変位の大きさの平均値を Fig.5.10 に示す．PMEA 基板上で

は他の基板に比べ hiPS-CM の自己収縮に伴う変位は大きく，有意な差を示した．

心筋細胞は隣接する細胞同士が結合し，それらの凝集体がうまくオルガノイド

化した際には，自己収縮性能力や優れた細胞間結合が発現する[140]．このこと

から，結合水量が多い基板上では基板-細胞間の細胞接着性は低く，移動した細

胞同士が三次元的に密集したことによって，強い細胞間結合をもつ細胞凝集体

がより優れた拍動挙動を示した可能性が示唆される[141,142]． 



134 

 

 

 

Fig.5.8 Morphology of hiPS-CM aggregates and displacement map analyzed from two 

photographs before and after beating 
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Fig.5.9  Displacement behavior associated with contraction of hiPS-CM on substrate 
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Table.5.3  Percentage of movement of 5 μm or more due to contraction displacement 

(n=3) 
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Fig.5.10  Displacement of hiPS-CM aggregates on the substrate (n=3) 
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5.4 小括 

本章では，足場材表面の PMEA 類似体ポリマーが hiPS-CM に与える影響に

ついて検討を行った．生体適合性材料である PMEA 類似体を PET 基板上にコ

ーティングすることで足場材を作製した．各基板は，水接触角を測定することで

その親水性評価を行い，各ポリマーが十分に基板にコーティングできているこ

とを確認した．さらに，その基板上に予め前培養を施した hiPS-CM を播種し，

播種から 24 時間後の hiPS-CM 単細胞の細胞接着面積を評価した．その結果，

細胞は結合含水量の多い基板上において細胞形態が丸く，接着面積は小さくな

る傾向を示した．さらに培養を継続し，培養から 5 日目の自己拍動する hiPS-

CM 凝集体について評価を行った．その結果，結合水量の多い基板では hiPS-CM

凝集体面積が小さい傾向にあった．さらに，その凝集体の自己拍動挙動は，結合

水量の多い基板上の細胞が比較的大きい収縮挙動を示す傾向があることが明ら

かとなった．なかでも PMEA 上で培養した hiPS-CM 凝集体は他の基板の結果

と比べ，大きな収縮挙動が確認でき，有意な差を示した．この結果は，結合水量

の多い基板上では細胞接着性が低く，そのことにより細胞間結合が細胞-基板間

での結合に比べ進んだことから，強い細胞間結合により凝集体のオルガノイド
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化が進み，優れた自己拍動性が発現したと考えられる．本研究により，PMEA 類

似体上で hiPS-CM を培養することで細胞特性に影響を及ぼすことが明らかと

なり，今後，結合水量を制御した PMEA 類似体において hiPS-CM の収縮力を

最大限に生かした組織体の作製や収縮力の制御への応用が期待できる． 
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本論文では，hiPS-CM を用いてシート形状とチューブ形状の 2 種類の組織体

を作製し，その動力学的挙動を評価した．さらに，hiPS-CM の自己収縮に伴う

変形挙動として最小主ひずみの時間変動を再現する理論モデルの確立を目指し，

実験結果と理論モデルの比較と検討を行った．また，hiPS-CM の自己収縮力を

最大限に生かす組織体の作製を目指し，足場が細胞へ与える影響に注目し，

PMEA 類似体を用いて hiPS-CM の収縮挙動を評価した． 

以下に本研究で得られた結果を総括する． 

 

第 2 章では，組織工学技術を用いて hiPS-CM シート状組織体を作製し，その

自己拍動に伴う力学的評価を行った．hiPS-CM シートは培養に伴い周期的な自

己拍動を発現することが確認できた．さらに，高速光計測システムを用いて撮影

した連続画像データをデジタル画像相関法で解析を行うことで，収縮に伴う最

小主ひずみの時間変動を算出した．一方，Guccione らが提案した心筋サルコメ

アの能動的サルコメア張力を表す理論モデルと粘弾性 Maxwell モデルを組み合

わせ，hiPS-CM の最小主ひずみの時間変動を再現する理論モデルを構築した．

その結果，最小主ひずみの実測値と理論モデルが予測する最小主ひずみの時間
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変動が良い一致を示すことが明らかになった．さらに，最小主ひずみの実測値を，

Guccione の能動的応力理論式から算出した応力変動と組み合わせることで，能

動的応力-最小主ひずみ関係を構築した結果，粘弾性特有のヒステリシスループ

の発現が確認できた． 

 

第 3 章では，hiPS-CM チューブ状３次元組織体を作製し，内部の流動特性の

計測を行うとともに，流動特性を予測する理論モデルを提案した．PDMS チュ

ーブに hiPS-CM シートを巻き付けることで，hiPS-CM チューブの作製に成功

した．作製した hiPS-CM チューブは培養を継続することで，自己拍動が確認で

きた．さらに，チューブ内に微小な TCP 粒子を分散させ，その粒子の動きを追

跡することで，hiPS-CM チューブの駆動性能の評価を行った．その結果，チュ

ーブ内の粒子は前進と後退を繰り返しながらも一軸方向への順流が確認でき，

本研究で作製した hiPS-CM チューブのポンプ的機能が確認できた．また，hiPS-

CM チューブの変形挙動を解析し，その結果から理論モデルを用いてチューブ

内の流動を予測し，実験結果と比較した．その結果，定量的には実験値と差異を

生じていたが，定性的には類似した挙動が確認できた．  
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第 4 章では，hiPS-CM チューブにおける最小主ひずみの時間変動を再現する

理論モデルの確立を目指し，粘弾性を導入した 2 つの理論モデルにおいて実験

結果との比較と検討を行った．第１のモデルは，第２章で提案した粘弾性

Maxwell モデルと Guccione の能動的応力を組み合わせた理論モデルであり， 

hiPS-CM チューブにおいても収縮に伴う最小主ひずみの時間変動をよく再現す

ることが明らかとなった．第 2 のモデルは，粘弾性 Voigt モデルと Guccione の

能動的応力理論式を組み合わせた理論モデルであり，Maxwell モデルと同様に

hiPS-CM チューブの拍動に伴う最小主ひずみの時間変動を再現することが確認

できた．また，線形弾性モデルを用いて再現した最小主ひずみの時間変動と比較

した結果，線形弾性モデルでは収縮挙動を十分に再現できず，粘弾性を考慮した

２種類の理論モデルの有効性が確認できた．さらに，最小主ひずみの時間変動と

Guccione 能動的応力を組み合わせることで応力-ひずみ応答を導出した結果，粘

弾性的ヒステリシスループを発現することが明らかとなった．最後に， hiPS-

CM シートと hiPS-CM チューブの変形挙動について比較した結果，シートはチ

ューブに比べ大きいピーク値を示し，収縮時間が短い傾向を示した．さらに，そ

れぞれの実験モデルにおいて応力-ひずみ応答を示した結果，hiPS-CM チューブ
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はシートに比べヒステリシスループは小さいことからエネルギー収支が小さい

ことが示唆された．この原因として，hiPS-CM シートを巻き付けている PDMS

チューブが細胞シートに比べ剛性が大きいことから心筋の拍動力を制限してい

る可能性が考えられる．  

 

第 5 章では，hiPS-CM の拍動力の向上を目指し，結合水量の異なる足場材が

hiPS-CM に与える影響について検討を行った．本研究では，生体適合性材料で

ある PMEA 類似体ポリマー（PMEA・PEEA・PMEMA）を PET 基板上にコー

ティングした基板を用いて比較を行った．その結果，hiPS-CM は結合含水量の

多い基板上において細胞形態は丸く，接着面積は小さくなる傾向を示した．さら

に培養を継続し，培養から 5 日目の自己拍動する hiPS-CM 凝集体について評価

を行った．その結果，結合水量の多い基板では自己拍動を起こす凝集体の面積が

小さい傾向にあった．さらに，それらの自己拍動挙動は結合水量の少ない基板上

での細胞に比べ大きい収縮挙動を示す傾向があることが明らかとなった．特に，

PMEA 上で培養した hiPS-CM は他の基板に比べ大きな収縮挙動が確認できた．

これは，中間水量の多い基板上ではタンパク質の接着力が弱くなる特性から，細
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胞-基板間の吸着力より細胞-細胞間の結合力が強くなったことで，強い細胞間結

合により hiPS-CM 凝集体のオルガノイド化が進んだことにより，優れた自己収

縮性が発現したと予測できる．本研究により，PMEA 類似体が hiPS-CM の細胞

特性に影響を与えることが明らかとなった． 

 

第２章～第４章で実施した hiPS-CM シートとチューブという基本構造の動

力学的挙動の定量的評価は，再生医療分野での有効性が期待されている hiPS-

CM 組織体の開発と臨床応用において基礎的知見となる事が期待される．さら

に，本研究で構築した理論モデルは，hiPS-CM 組織体の収縮挙動をよく再現す

ることが確認できた．hiPS-CM 組織体の力学的特性を定量的に評価することが

可能な理論モデルとして，3 次元有限要素解析や流体構造連成解析のための基

礎的な構成則となる事が考えられる．今後，hiPS-CM の細胞特性を明らかにす

るための技術の確立に伴い，細胞組織体個別の条件を理論モデルに組み込むこ

とが可能となり，医療応用を目的としたシミュレーションモデルへの応用も期

待される． 
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第 5 章において実施した異なる足場上での hiPS-CM 収縮力の評価は，結合水

分量の多い基板において hiPS-CM の収縮力が向上する傾向を示した．過去の多

くの研究では細胞配列により筋細胞の収縮力の向上を目指したが，今後，hiPS-

CM 組織体の足場となるポリマーの結合水分量が収縮挙動に与える影響を考慮

し，hiPS-CM のもつ収縮力を最大限に活かす組織体の作製のための基礎的研究

となる可能性が考えられる． 
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